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AVANT-PROPOS

Pour faciliter la lecture et alléger le texte, le lecteur est informé que, dans le présent document,
les références citées apres la fin d’une phrase font gage de référence pour tout le texte les
précédent jusqu’a la derniére référence citée. Les références citées a la fin d’un paragraphe

concernent, elles, tout le paragraphe.
Exemples :
1) Phrase 1 (Référence 1). Phrase 2. Phrase 3. (Référence 2) Phrase 4 facultative.

Ici, la référence 1 concerne seulement la phrase 1. La référence 2, quant a elle, concerne les
phrases 2 et 3, mais ne concerne pas la phrase 1. La phrase 4 n’est pas concernée par les
références précédentes.

2) Paragraphe avec ou sans réference. (Référence 3)

Ici, la référence 3 concerne I’ensemble des informations apportées dans le paragraphe.
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Caractérisation multimodale de I’ostéointégration et du remodelage osseux
en fonction de I’environnement

Florian GUILLAUME

RESUME

Le développement du tissu osseux, en particulier au contact d’un implant (ostéointégration),
est un phénomene dépendant de multiples facteurs relatifs au patient, a la chirurgie et aux
propriétés de I’implant. Pour mieux comprendre 1’ostéointégration et 1’optimiser, de
nombreuses approches ont été utilisées, aussi bien in vitro qu’in vivo. L’objectif de cette étude
est de caractériser les phénomenes d’ostéointégration. Pour ce faire, deux approches
complémentaires ont été mises en ceuvre afin d’étudier 1’os et son interface avec I’implant tout
en contrélant I’environnement du tissu 0SSeuXx.

Premierement, une méthodologie ex vivo a éte adoptée pour etudier le tissu osseux. Un
bioréacteur a perfusion a été congu afin de caractériser le développement d’échantillons osseux
de grande taille (environ 1 cm®) sur une période de dix semaines. Une culture osseuse a été
menée et analysée par microtomographie a rayons X (uCT). L’analyse par recalage des images
volumiques en début et fin de culture a permis de mettre en évidence 1’importance des facteurs
environnementaux pour mettre en place du remodelage osseux.

Deuxiémement, un modé¢le d’implant in vivo a consisté a utiliser une pastille en alliage de
titane pour étudier 1’ostéointégration. Muni d’une couronne de PTFE, formant une chambre
osseuse au contact de I'implant, ce modele permet de distinguer 1’0os nouvellement formé de
1’0s mature situé en dehors de la chambre. Le tissu osseux autour de I’implant a été caractérisé
par tomographie par neutrons, afin de s’affranchir des artéfacts obtenus avec 1’implant
métallique lors de I’utilisation des rayons X. En premier lieu, cette technique a été comparée a
I’histologie, technique de référence pour 1’étude de I’interface os-implant. Un recalage
d’images a été utilisé pour trouver les images 2D neutrons correspondant aux coupes
histologiques. Les quantités d’os dans la chambre osseuse et au contact avec I’'implant (BIC)
ont été évaluées dans ces images 2D pour chacune des techniques. A la suite de cette étude
comparative, la chambre osseuse, imagée par tomographie par neutrons, a été analysée en 3D
afin de mettre en lumiere une répartition particuliére de I’os proche de I’implant. L’étude
comparative avec 1’histologie a confirmé la capacité de la tomographie par neutrons a
distinguer le tissu osseux, avec une corrélation significative entre les deux modalités pour la
quantité osseuse et le BIC. De plus, cette technique s’est aussi montrée sensible aux tissus
mous, différenciables de 1’os dans les images volumiques. L analyse tridimensionnelle de la
chambre osseuse a mis en évidence une répartition du tissu cohérente avec de 1’ostéointégration
de contact, c’est-a-dire une croissance osseuse a partir des surfaces synthétiques (ici I’implant
et la couronne de PTFE).

La combinaison des approches in vivo et ex vivo, et des techniques d’analyse (histologie,
tomographie par neutrons, UCT) permet d’apporter de nouvelles clés dans la compréhension
du tissu osseux et des modéles appliqués en recherche. Bien que complexe a mettre en place,



I’étude ex vivo permet d’isoler efficacement I’effet des facteurs étudiés. De plus, I’apport de
nouvelles techniques de caractérisation de 1’0os, comme la tomographie par neutrons, offre de
nouvelles perspectives d’étude du tissu, en particulier dans un contexte d’ostéointégration
d’implants.

Mots clés : os, culture ex vivo, bioréacteur, implant, tomographie par neutrons, microCT



Multimodal characterization of osseointegration and bone remodeling
in function of the environment

Florian GUILLAUME

ABSTRACT

Bone tissue development, particularly in the vicinity of an implant (osseointegration), is a
multi-factorial phenomenon depending on the patient, the surgery and the properties of the
implant. For a better understanding of osseointegration in order to optimize it, several
approaches were used, both in vitro and in vivo. The objective of this study is to characterize
osseointegration phenomena. To do so, two complementary approaches were adopted to study
bone and its interface with an implant, while controlling the environment of bone tissue.

First, an ex vivo methodology was adopted to study bone tissue. A perfusion bioreactor was
conceived to characterize the development of large-sized bone samples (about 1 cm®) during a
10-week period. A bone culture was carried out and analyzed with X-ray microtomography
(UCT). An analysis through registration of volume images from the beginning and the end of
the culture allowed to point out the importance of environmental factors to initiate bone
remodeling.

Second, an in vivo implant model consisted of using a coin-shaped implant in titanium alloy to
study osseointegration. Dressed with a PTFE crown, creating an empty bone chamber in
contact with the implant, this model allows the differentiation of newly formed bone from
mature bone situated outside the chamber. Neutron tomography was adopted to characterize
bone tissue around the implant, and allowed to avoid artifacts obtained with metallic implants
while using X-rays. First, this technique was compared to histology, a reference technique in
studying the bone-implant interface. To do so, an image registration procedure was used to
find the 2D neutron images corresponding to the histologic slices. Bone quantities in the bone
chamber and in contact with the implant (BIC) were evaluated in the 2D images for both
techniques. Following the comparative analysis, the implant bone chamber, imaged with
neutron tomography, was analyzed in 3D to highlight a specific bone repartition in the vicinity
of the implant. The comparative study with histology allowed to confirm the ability of neutron
tomography to discriminate bone tissue, with a significant correlation between both modalities
for bone quantity and BIC. Moreover, this technique was shown as sensitive to soft tissues,
which can be differentiated from bone tissue in volume images. Tridimensional analysis of the
bone volume delimited by the PTFE crown and the implant highlighted a bone repartition
corresponding to contact osseointegration, meaning a bone growth from synthetic surfaces
(here the implant and the PTFE crown).

Combination of in vivo and ex vivo approaches with analysis techniques (histology, neutron
tomography, X-ray uCT) have brought new keys in the understanding of bone tissue and its
models adopted in research. Although complex to set up, ex vivo study allows to effectively
isolate the effect of the studied factors. Moreover, new technologies to characterize bone, as
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neutron tomography, bring new perspectives to study the tissue, particularly in a context of
osseointegration of implants.

Keywords: Bone, ex vivo culture, bioreactor, implant, neutron tomography, microCT
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INTRODUCTION

En cas de traumatisme ou de maladie, il arrive que 1’0s ne puisse pas étre réparé sans I’'usage
d’un implant qui vient soutenir ou remplacer la zone 1ésée. En orthopédie, les implants comme
les prothéses de hanche ou de genou servent a rétablir la fonctionnalité de I’articulation
fracturée ou abimée. Les plaques d’ostéotomie permettent de rattacher deux extrémités d’un
méme os et sont utilisées par exemple en cas de fracture du tibia, du fémur, ou en chirurgie
maxillo-faciale. En chirurgie dentaire, les implants sont employés majoritairement pour

remplacer une ou plusieurs dents.

Le marché des implants orthopédiques s’élevait a 46,5 Mds (milliards) de dollars en 2018 et
pourrait atteindre 64,0 Mds en 2026 (Fortune Business Insights, 2019). Malgré ce poids
économique non négligeable, le risque d’échec d’implantation existe toujours. La littérature
rapporte un taux d’échec de plus de 5% a partir de 7 ans post-chirurgie pour les protheses de
hanche (National Joint Registry, 2020) et de 5 a 10 % sur 10 ans d’aprés Eskelinen et al.
(Eskelinen et al., 2006), 7,8 % pour les arthroplasties du genou (Sharkey, Lichstein, Shen,
Tokarski, & Parvizi, 2014), et 5 a 8 % pour les implants dentaires (Moy, Medina, Shetty, &
Aghaloo, 2005). Les causes mises en evidence sont les suivantes : une usure importante de
I’implant, créant des débris et une augmentation de la concentration en cobalt et en chrome ce
qui provoque la nécrose des tissus autour de I’implant (Langton et al., 2011) ; un descellement
ou une instabilité de I’implant ; une infection (Sharkey et al., 2014) ou encore la santé et les
habitudes du patient (cigarettes, diabéte, ménopause...) (Moy et al., 2005). Les échecs peuvent
avoir des conséquences dramatiques pour le patient et pour la société en cas de remplacement
de 'implant (Kurtz, Ong, Lau, & Bozic, 2014; Kurtz et al., 2007).

Le phénoméne régissant la croissance de I’os en contact avec I’'implant, ou ostéointégration,
est complexe. Combinaison de formation et résorption osseuses, il dépend de multiples
facteurs. Tout d’abord, I’état de santé de patient, sur le plan hormonal (ménopause, diabéte,
etc. (Ajami et al., 2014; Dudeck et al., 2014)) ou la qualité de son os (Shah, Thomsen, &

Palmquist 2019) influe sur la qualité de 1’ostéointégration, qui peut également étre modifiee



par les contraintes mécaniques appliquées a I’interface os-implant (Duyck et al., 2006; Jing et
al., 2018; Zacchetti, Wiskott, Cugnoni, Botsis, & Ammann, 2013). Le succés de
I’ostéointégration se joue aussi lors de ’opération chirurgicale. Les conditions aseptiques de
I’implantation sont cruciales pour éviter toute infection (Anagnostou et al., 2006; Skovdal et
al., 2018). D’autre part, la méthode chirurgicale utilisée et le chargement appliqué a I’implant
a sa pose influencent le développement osseux (lijima et al., 2013). Enfin, le design de
I’implant constitue 1'un des facteurs majeurs dans le déroulement de I’ostéointégration : son
matériau (Anchieta et al., 2014), I’état de surface en contact avec I’os (Bougas et al., 2014;
Ranold, Lyngstadaas, & Ellingsen, 2003), sa géométrie (Elsayed, 2019)... Tous ces paramétres
ont donné licu a une grande diversité d’implants pour optimiser, en temps de cicatrisation et
qualité osseuse, 1’ostéointégration. Ainsi, pour mieux comprendre la création et le
développement de I’interface os-implant, il est necessaire de développer des modeles
expérimentaux dans lesquels I’environnement est contrélé afin de pouvoir distinguer les effets

des paramétres étudiés.

L’objectif de ce projet de thése est d’étudier 1I’évolution du remodelage osseux, notamment
dans un contexte d’ostéointégration, en fonction de I’environnement de 1’os. Pour cela, ce
projet s’intéresse a deux modeles complémentaires permettant d’étudier le tissu 0sseux et son
interface avec I’implant : une approche in vivo utilisant un modele d’implant standardisé avec
chambre osseuse qui permet de mettre en évidence 1’0os nouvellement formé au contact de
I’implant, et une méthode ex vivo qui consiste a maintenir en vie un échantillon d’os dans un
bioréacteur. Pour accéder a la microstructure de 1’os et ainsi étudier son évolution en fonction
de I’environnement de I’échantillon, cette thése s’intéresse a I’application de différentes

techniques : I’histologie, la tomographie par rayons X et la tomographie par neutrons.

Ainsi, cette thése se découpe en cing chapitres. En premier lieu, une revue de la littérature a
été réalisée, décrivant les techniques et connaissances sur le développement du tissu osseux, et
plus particulierement au contact avec un implant. Aprés une mise en évidence des objectifs de
cette these au chapitre I1, le chapitre III développe la conception d’un bioréacteur a perfusion

et la mise en ceuvre d’une culture osseuse ex vivo pour caractériser le remodelage osseux. Le



chapitre IV décrit I’étude de I’ostéointégration in vivo par tomographie par neutrons, une
technique d’imagerie prometteuse qui permet de visualiser 1’os au plus prés de I’implant sans
artéfacts dans les images. Enfin, une discussion genérale sur les travaux menés dans cette thése

a été apportée.






CHAPITRE 1

REVUE DE LITTERATURE

1.1 Le tissu osseux

L’os est le matériau de base du squelette. Il ui donne sa morphologie, mais également la
capacité de se mouvoir par I’intermédiaire des muscles, et de résister aux agressions physiques
de ’environnement. Il est de plus responsable du stockage des minéraux et de I’hématopoicse,
la formation des cellules sanguines. Le squelette est constitu¢ d’une multitude d’os différents
par leurs formes, mais aussi par leur fonction. Ainsi, les os du créne ont pour fonction de
proteger le cerveau des chocs tandis que les os des membres servent a soutenir le poids de
I’animal et lui permettre de se déplacer. Ces différences de fonctions font que les os ont des
propriétés mécaniques et structurelles différentes tant au niveau macroscopique que
microscopique. (Mosley 2000; Cowin 2001; Bauer & Link 2009; Harada & Rodan 2003)

1.1.1 L’os cortical et ’os trabéculaire

On distingue deux types d’os : I’os cortical et I’os trabéculaire.

L’os cortical (Figure 1.1) est un os compact constitué notamment d’ostéons, eux-mémes
composés de lamelles organisées de maniere concentrique autour du canal de Havers
(Larousse, 2020b). Ce canal contient la moelle osseuse, les nerfs et les vaisseaux sanguins.
L’os cortical est responsable des fonctions de support et de protection du squelette et son

renouvellement est lent (John E. Davies, 2003).

L’os trabéculaire ou os spongieux (Figure 1.1) est constitué de tiges et de plaques
interconnectées, les trabécules. Les espaces ainsi formés, de ’ordre du millimétre (Keaveny,
Morgan, Niebur, & Yeh, 2001), sont occupés par de la moelle osseuse et de la graisse

(Larousse, 2020a). Bien qu’il permette aussi de soutenir des charges, 1’0s spongieux a pour



role I’homéostasie minérale, c¢’est-a-dire 1’équilibre des concentrations en minéraux du corps.

La moelle osseuse qu’il contient possede également une fonction hématopoiétique.

Figure 1.1 Os cortical (A) et os trabéculaire (B) (Adaptée de (Larousse, 2020a))

Lors de fracture ou pendant la croissance osseuse, 1’0s nouvellement formé est fibreux et
composé d’une matrice de fibres de collagénes et d’ostéocytes. Ce matériau possede une
activité cellulaire importante, mais il est peu rigide. D’une durée de vie limitée, il peut se
résorber et étre remplacé par de I’os lamellaire (ou os mature) composé de couches superposées
(lamelles). Chaque lamelle a une épaisseur de 3 a 7 um et est constituée de fibres de collagene
paralleles. Sous lumiere polarisée, les lamelles se différencient par I’orientation de ces fibres.
L’os mature, a I’activité cellulaire moindre, est plus résistant que I’os nouvellement formé.

(Cowin, 2001; C. Davies et al., 2006; Liebschner, 2004)

Les différences de structures et de comportement de ces différents tissus (os cortical/os
spongieux, os mature/os nouvellement formé) induisent des comportements meécaniques
différents qui ont leur importance dans le cadre de I’étude du tissu osseux et de I’interface os-

implant. (Liebschner, 2004; Mathieu, Vayron, Soffer, Anagnostou, & Haiat, 2012)



1.1.2 Les cellules osseuses

Les principales cellules osseuses sont les ostéoclastes, les ostéoblastes et les ostéocytes.

Les ostéoclastes sont les cellules responsables de la résorption osseuse. Leur diamétre est de
20 & 100 pm et ils sont généralement a la surface de 1’0s. Leur durée de vie est estimée a
7 semaines in vivo (Cowin, 2001). Les ostéoclastes sont issus de la lignée cellulaire des cellules
macrophages monocytes, et créés dans la moelle osseuse. Leur développement peut mener a
la fusion de plusieurs ostéoclastes entre eux, pouvant conduire les ostéoclastes a contenir
jusqu’a 50 noyaux (Mohamed, 2008). Leurs noyaux ont une durée de vie estimée a une dizaine
de jours. L’activation des ostéoclastes est notamment initiée par ’attachement de la molécule
RANKL (récepteur activateur du facteur nucléaire kappa-B ligand), relachée par les
ostéoblastes. Le rble des ostéoclastes consiste a détruire les composants minéraux et
organiques de la matrice osseuse par la secrétion de différentes enzymes qui viennent dissoudre

les minéraux et digeérer les protéines. (Cowin 2001; Harada & Rodan 2003)

Les ostéoblastes sont responsables de la formation osseuse. Ils créent les tissus ostéoides, une
matrice non minéralisée. Le tissu ostéoide a généralement une épaisseur de 10 um et les
minéraux s’y déposent a une vitesse d’environ 0,55 um par jour. Les ostéoblastes participent
aussi a la calcification et a la résorption osseuses par leur production de RANKL, responsable
de la formation des ostéoclastes, et d’ostéoprotégérine (OPG), qui inhibe cette formation en se
fixant sur les molécules de RANKL a la place des ostéoclastes (Wittkowske, Reilly, Lacroix,
& Perrault, 2016). Les ostéoblastes forment une couche continue de cellules de 15 a 30 um
d’épaisseur, localisée pres de la surface osseuse. Ces cellules sont différenciées des cellules
souches pluripotentes de la moelle osseuse, les cellules ostéoprogeénitrices (Mohamed, 2008).
(Cowin, 2001)

Lorsque les ostéoblastes sont inactifs ou indifférenciés, on les trouve sous la forme de cellules
allongées et aplaties, les cellules bordantes. Elles sont chargées de I’homéostasie des minéraux

en jouant le réle de barriere contre les ions. Elles peuvent aussi permettre aux ostéoclastes



d’entamer le processus de résorption osseuse en digérant la surface du tissu ostéoide. (Cowin,
2001)

Les ostéocytes sont les cellules les plus nombreuses au sein du tissu osseux (90 % des cellules).
Leur nombre est 10 fois plus important que celui des ostéoblastes. Ils sont issus des
ostéoblastes emprisonnés dans 1’os nouvellement formé. Ils sont alors bien placés pour
ressentir les changements et la distribution des contraintes dans la matrice osseuse et y
répondre. Leur role exact dans le tissu reste assez flou aujourd’hui. Ils semblent stabiliser le
niveau minéral de I’os avec les cellules bordantes, détecter les microfractures et sont
responsables des processus de restructuration et d’adaptation de I’os. Les ostéocytes sont reliés
entre eux par des dendrites qui forment des canaux appelés canalicules. Ces canalicules (ou
canaux de Havers) relient aussi les ostéocytes aux vaisseaux sanguins. (Cowin 2001; Brown,
Sattler, & Guo 2016; Weiner & Wagner 1998)

1.1.3 Le remodelage osseux

Le remodelage osseux est un phénomene continu qui se manifeste chez I’humain adulte par le
remplacement de 28% de son os trabéculaire et 4% de son os cortical chaque année
(Manolagas, 2000). Comme mentionné précédemment, les ostéocytes sont les cellules
responsables de ce remodelage en fonction des chargements et de la distribution des contraintes
dans le milieu (loi de Wolff) (Cowin, 2001).

Lors d’une contrainte extérieure (ou de la formation d’une fracture osseuse par exemple
(Figure 1.2)), les ostéocytes réagissent par un relichement d’ions calcium Ca?* en premier lieu,
puis d’oxyde nitrique et enfin, a plus long terme, de prostaglandine E2 (PGE2). Tous ces
¢léments conduisent & I’activation cellulaire des ostéoblastes et ostéoclastes environnants.
Cette propagation chimique est permise grace a la présence d’un espace entre les cellules
d’environ 9 nm mis en évidence par Doty (Doty, 1981), ainsi que par des jonctions entre les
ostéocytes et entre les ostéocytes et les ostéoblastes en surface de 1’0os mis en évidence par
Yellowley et al. (Yellowley, Li, Zhou, Jacobs, & Donahue, 2010). L’ion Ca®" est d’ailleurs



considéré comme le composant principal du réseau de communication cellulaire osseux
puisqu’il provoque le relaichement d’oxyde nitrique, d’ATP (adénosine triphosphate, molécule
énergétique), de PGE2 et d’ostéopontine (molécule produite par les ostéocytes et ostéoblastes
et responsable de I’inhibition de la minéralisation osseuse (Hunter, Kyle, & Goldberg 1994)).
L’oxyde nitrique a pour effet d’inhiber la formation des ostéoclastes et de favoriser la
formation des ostéoblastes, tandis que la PGE2 stimule 1’activité des ostéoblastes et favorise

la formation de ces cellules.

; RANKL . .
Cellules précurseurs Cellule ostéoprogénitrice

d'ostéoclastes 4

* Osteoclast
OPG en apoptose
steoblastes
Cellules bordantes OStéOCIaSte Ostéoblaste en apoptose
Fracture S
&

L4
= Osté o ®
cocyte e

Figure 1.2 Remodelage osseux (Adaptée de (Wittkowske et al., 2016))

L’activation des ostéoclastes (et de leur formation) engendre la résorption du tissu osseux sur
une période de deux & quatre semaines, avant ’apoptose des ostéoclastes (Figure 1.2). Les
ostéoblastes sont ensuite recrutés, formant une matrice de collagene et participant a sa
minéralisation. Durant ce processus, certains ostéoblastes restent prisonniers de la matrice et
se transforment en ostéocytes. Aprés une période de quatre a six mois, les ostéoblastes
deviennent des cellules bordantes ou entrent en apoptose (Figure 1.2). Dans le cas de 1’os

cortical, ce remodelage prend la forme d’un cone, initi¢ par les ostéoclastes et refermé par les
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ostéoblastes, lui donnant ainsi cette structure en cylindres concentriques. (Cowin, 2001;
Wittkowske et al., 2016)

D’autres facteurs comme les hormones peuvent aussi influencer le comportement osseux. Les
cestrogenes inhibent par exemple la production d’ostéoclastes. La ménopause constitue donc
un facteur d’ostéoporose, les cestrogenes étant alors plus faiblement produits. La testostérone
inhibe également la production d’ostéoclastes, mais vient aussi inhiber ’activité de ces cellules
tout en stimulant la formation osseuse. Cela explique la faible proportion d’hommes touchés
par ’ostéoporose. (Bauer & Link 2009; Harada & Rodan 2003) Enfin, la génétique a en outre
son réle a jouer dans la densité osseuse et la regulation de la masse osseuse. (Harada & Rodan,
2003)

La qualité osseuse est intrinsequement liée aux sites anatomiques, certaines régions
anatomiques comme le crane ou le sternum étant peu sollicitées mécaniquement, comparées
aux membres inférieurs. Cette hétérogénéité du tissu osseux se refléte tout d’abord dans les
propriétés mécaniques de 1’os. L’os trabéculaire, par exemple, a un module d’élasticité de
67 MPa au niveau des vertebres, de 445 MPa pour le tibia et jusqu’a 900 MPa pour la téte
femorale (Keaveny et al., 2001; Liebschner, 2004). Dépendamment du site anatomique, le
comportement du tissu face aux contraintes est aussi différent. Ce point a notamment été mis
en évidence par 1’étude de David et al. (David et al., 2008). En soumettant des échantillons
osseux de sternum et d’ulna au méme chargement mécanique, de la formation osseuse n’a été
mesurée que pour le sternum, les propriétés mécaniques de 1’ulna restant inchangées. Les
stimulations imposées aux échantillons du sternum étant trop importantes, les cellules osseuses
ont été activées, amorcant un remodelage osseux pour renforcer les propriétés méecaniques de
I’échantillon. Pour les échantillons d’ulna, les contraintes subies devaient correspondre aux
contraintes naturelles rencontrées par ’os. Ainsi, celles-ci étaient suffisantes pour préserver
les propriétés mécaniques du milieu et éviter la résorption sans toutefois engendrer un

renforcement du tissu 0sseux.
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Enfin, certaines variabilités osseuses peuvent étre soulevées entre les espéces animales. Bien
que les propriétés mécaniques (module d’Young, rigidité) et la densité osseuse de I’os
trabéculaire et de 1’os cortical soient relativement comparables entre les espéces (humain
compris), leur quantité différe fortement, les petits mammiferes (rats, souris, lapins) ayant une
plus faible quantité d’os trabéculaire par rapport aux gros mammiferes (bceuf, chévre, chien).
Les petits mammiféres montrent de plus une croissance osseuse rapide, permettant ainsi de
réduire les temps d’étude du remodelage osseux. (Liebschner, 2004) Ils présentent aussi
I’avantage d’un faible cofit d’achat et d’une grande disponibilité pour la recherche (Abubakar
et al. 2016; Bonucci & Ballanti 2014; Liebschner 2004). Les grands mammiferes (chien, beeuf,
mouton, cochon) présentent une structure et un développement osseux plus comparables a
I’humain avec des canaux de Havers bien développés pour 1’os cortical (Bonucci & Ballanti,
2014) et une matrice lamellaire semblable a I’humain pour 1’os trabéculaire (Abubakar et al.,
2016).

1.2 Etude de Pinterface os-implant : techniques et connaissances

Pour étudier le tissu osseux, on distingue deux grands types d’approches expérimentales : les
études in vivo qui sont réalisees sur des animaux vivants, et les études in vitro qui s’appliquent
en dehors de ’animal. De cette derniére famille expérimentale font partie les études sur le tissu
0Sseux comme matériau inerte, considéré comme non-vivant, les études cellulaires et les études
dites ex vivo. Le terme ex vivo est communément associé a de 1’ingénierie tissulaire, dont
I’objectifest de développer le tissu en laboratoire dans le but de le greffer sur un patient. Devant
la complexité de la mise en place d’une interface ostéointégrée entre I’os et I’implant, chacune

des catégories expérimentales présentées ci-dessus est utilisée pour 1’étudier.

1.2.1 Stabilités primaire et secondaire de I’interface os-implant

Une intégration réussie de I’implant par I’os se fait par I’entremise de deux types de stabilité :
la stabilité primaire qui intervient lors de la pose de I’'implant, et la stabilité secondaire qui se
met en place pendant la période de cicatrisation (X. Gao, Fraulob, & Haiat 2019; Biemond et
al. 2011).
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Parmi les différentes causes de révision de I’implant aprés la premicre chirurgie, le
descellement aseptique en est la principale pour les protheses totales de hanche ou les
arthroplasties de genou (National Joint Registry, 2020; Ulrich et al., 2008). Ce descellement a
plusieurs origines (Biemond et al., 2011). L’usure de I'implant liée a son utilisation produit
des débris, responsable de la nécrose du tissu osseux autour de 1’implant, notamment par le
recrutement de macrophages pour éliminer ces débris, macrophages qui peuvent eux-mémes
recruter ou devenir des ostéoclastes. De plus, une mauvaise répartition des contraintes a
I’interface os-implant, appelée déviation de contraintes, crée une surstimulation locale de 1’0s,
amenant a une résorption importante, ou ostéolyse, de ce tissu, et conduisant a I’instabilité de
I’implant. Enfin, les micromouvements de I’implant pendant son utilisation peuvent favoriser
la formation de tissu fibreux entre 1’os et I’implant, isolant ce dernier par encapsulation et
rendant toute ostéointégration impossible. (Sundfeldt, V Carlsson, B Johansson, Thomsen, &
Gretzer, 2006) La déviation de contraintes et I’encapsulation de I’implant sont aussi rapportées
comme les causes principales du descellement aseptique des implants dentaires (El Askary,
Meffert, & Griffin, 1999; Shemtov-Yona & Rittel, 2015). Ces causes sont directement
associées a la stabilité primaire de ’implant, ¢’est-a-dire a la mise en place de I’interface os-

implant dés la chirurgie.

Une fois établie, la stabilité primaire peut conduire a la stabilité secondaire de I’implant, ou
ostéointégration. Ce processus consiste en la croissance et la maturation d’os néoformé au

contact de I’implant, le reliant a I’os mature et limitant ainsi ses micromouvements. (Haiat,

Wang, & Brunski, 2014).

1.2.2 Etude de la stabilité primaire — Etude in vitro de Pinterface os-implant

L’¢tude de la stabilité primaire est principalement réalisée in vitro, car elle ne nécessite pas de
considérer I’évolution de 1’os dans le temps. Les stratégies employées pour étudier cette
stabilité different selon le type d’implant : 1. les implants filetés comme les implants dentaires

ou les vis pour fixer les plaques d’ostéotomie ou certains modeéles de cupules de prothese de
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hanche ; 2. les implants cimentés et 3. les implants non cimentés (les catégories 2 et 3
comprenant les tiges de prothéses de hanche ou les protheses de genou par exemple).

Dans le cas des implants filetés, la stabilité primaire peut étre évaluée par des tests a la rupture
en traction (Migliorati et al., 2012) ou en torsion (Okazaki et al., 2008). Ces etudes ont
notamment pu mettre en évidence une meilleure stabilité primaire lorsqu’un couple
suffisamment élevé était appliqué a I’implant pendant la phase d’insertion (Migliorati et al.,
2012). L’ importance de la préparation de la cavité précédant I’insertion de la vis a aussi été
démontrée (Okazaki et al., 2008), la différence de diamétre entre ’implant et sa cavité, ou
interférence entre leur diamétre, impactant le couple nécessaire a I’insertion et au retrait de
I’implant (Figure 1.3-A). Parallélement aux implants filetés, I’orthopédie fait également
I’'usage de chevilles (Figure 1.3-B) pour maintenir les implants (en arthroplastie du genou
notamment). Van Arkel et al. (van Arkel, Ghouse, Milner, & Jeffers, 2018) étudient par
exemple la stabilité d’un nouveau modele de cheville barbelée en démontrant que, pour une
force d’insertion moindre, ce modele présente une résistance a la traction plus élevée qu’une

cheville conventionnelle (Figure 1.3-B).
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Figure 1.3 Etudes in vitro de la stabilité primaire d'implants filetés (A) et de chevilles (B)
(Adaptée de (Okazaki et al., 2008; van Arkel et al., 2018))
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Dans le cas des implants cimentés, 1’utilisation de ciment permet de combler les espaces entre
I’os et ’implant et répartir les charges entre les deux (Chappuis & EI Banna, 2008; Webb &
Spencer, 2007). Par conséquent, la littérature s’intéresse essentiellement a évaluer la résistance
a la fatigue des ciments en modifiant leur composition chimique et leur préparation (Lewis,
2003; Webb & Spencer, 2007).

Enfin, la stabilité primaire des implants non cimentés fait intervenir trois parametres :
I’interférence entre I’implant et la cavité osseuse créée pour ’accueillir, les efforts appliqués a
I’implant lors de la pose, et la rugosité de la surface de I'implant. Le Cann et al. (Le Cann et
al., 2014) ont par exemple démontré qu’une cavité plus petite que la coupe acétabulaire
augmentait sa résistance a la rupture en traction. L’insertion des cupules se faisant par impact
de 'implant dans I’os, il a pu étre démontré une influence significative entre la force appliquée
et celle nécessaire au retrait de I’implant (Michel, Bosc, Meningaud, Hernigou, & Haiat, 2016).
Concernant I'influence de la rugosité de surface, la résistance a la rupture en traction a par
exemple été rapportée comme plus faible pour de fortes rugosités de surface sur des coupes
acetabulaires (Le Cann et al., 2014), ces tests ayant été réalisés sur de I’os et du Sawbones, un
modeéle synthétique de I'os (Figure 1.4-A). La rugosité de surface influence aussi les
micromouvements entre I’implant et I’os, qui doivent étre réduits pour permettre la mise en
place de I’ostéointégration (Jahnke et al., 2019). Pour ce faire, de nombreuses études ont été
menées sur le frottement entre ’os et différents états de surface d’implant (Biemond et al.,
2011; Damm, Morlock, & Bishop, 2015; Dammak, Shirazi-Adl, Schwartz, & Gustavson, 1997;
Grant et al., 2007). L’étude de Dammak et al. (Dammak et al., 1997), notamment, étudie le
frottement entre 1’os et différentes surfaces d’implants : une surface poreuse, deux surfaces a
maillage simple, la seconde avec des mailles plus serrées, et la quatrieme présentant un
maillage serré pourvu de crampons (0,5 mm) sur toute sa surface (de gauche a droite dans la
Figure 1.4-B). Cette étude suggére que des surfaces plus complexes qu’une simple rugosité de

surface permettent une meilleure stabilité primaire.
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Figure 1.4 Etudes de la stabilité primaire de différentes rugosités de surfaces
(Adaptée de (Le Cann et al., 2014) et (Dammak et al., 1997))

1.2.3 L’interface os-implant in vitro — études cellulaires

Les études cellulaires sont utilisées pour tester la biocompatibilité des matériaux et traitements
de surface des implants. Elles permettent par exemple d’étudier 1’adhésion, la survie et la
maturation des cellules osseuses en contact d’ une surface d’une certaine rugosité (Anselme &
Bigerelle, 2014; Elter, Weihe, Lange, Gimsa, & Beck, 2011), de différents matériaux (Liu,
Chu, & Ding, 2004), de ciments (Cui et al., 2017), ou de traitements de surface comme
I’anodisation (Katunar et al., 2017; Liu et al., 2004), ou I’apposition de revétements (Huang,
Ouyang, Tan, Wu, & Liu, 2019; N. Li, Xu, Xiao, Zhao, & Lu, 2017; Tudor, Donaldson,
Rodriguez-Elizalde, & Cameron, 2015). Elles peuvent aussi se focaliser sur le non-
développement de certaines bactéries comme le staphylocoque doré (staphylococcus aureus),
une des causes d’échec d’implantation (Alcheikh et al., 2013; Anagnostou et al., 2006; Skovdal
et al., 2018). Ces études utilisent principalement des souches cellulaires dont le comportement
est connu, avec des protocoles et du matériel pour lesquels le développement cellulaire est

assuré avec peu de risques de contamination extérieure.
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124 Etude de I’interface os-implant in vivo

Les études in vivo de I’ostéointégration consistent a mettre en relation un implant avec 1’os
d’un animal vivant, appelé hote. Au bout d’un temps déterminé de cicatrisation, 1’hote est

sacrifié¢ et ’interface ainsi que 1’os a proximité sont analysés.

Gréce a des approches in vivo, de nombreux paramétres de 1’ostéointégration ont pu étre

étudiés.
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Figure 1.5 Evolution du tissu proche de I'implant en fonction de la stimulation mécanique
(Adaptées de (Duyck et al., 2006; Zacchetti et al., 2013))
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Tout d’abord, le mouvement de I'implant (qui induit une stimulation mécanique du tissu
0sseux) peut mener a une augmentation des propriétés mécaniques de 1’os et de sa quantité
jusqu’a un certain point, lors d’une vibration prolongée de I’'implant (Jing et al., 2018) ou d’un
déplacement plus lent de celui-ci (Duyck et al., 2006). Ce comportement se retrouve aussi dans
le cas d’une charge statique de I’implant (lijima et al., 2013). Ces études ont pu démontrer qu’il
existe une plage de stimulation pour laquelle la quantité d’os dans les environs de 1’implant
(Duyck et al., 2006; Zacchetti et al., 2013), la densité osseuse (Duyck et al., 2006) et la
résistance a la rupture de 'interface (Zacchetti et al., 2013) sont optimisées (Figure 1.5). La
densité osseuse autour de I’implant est calculée via la fraction volumique (volume d’os divisé
par le volume d’intérét, notée BV/TV pour « bone volume / total volume »). Dans leur étude,
Zacchetti et al. (Zacchetti et al., 2013) ont pu montrer que la fraction volumique (Figure 1.5-
D) ainsi que la force de rupture de I’interface os-implant en traction (Figure 1.5-B) étaient
maximisées a certaines valeurs de stimulation (1 et 2N respectivement), des stimulations
mécaniques plus fortes ou plus faibles favorisant moins 1’ostéointégration. Bien que Duyck et
al. (Duyck et al., 2006) rapportent que la densité osseuse proche de I’implant augmente avec
la stimulation mécanique (Figure 1.5-A), leurs résultats démontrent que cette stimulation peut
aussi contrevenir a la formation osseuse (BV/TV) proche de I’'implant, avec une quantité d’os
minimisée pour une stimulation mécanique sinusoidale d'une amplitude de 30 pum (Figure 1.5-
C). La stimulation mécanique est donc un facteur déterminant de I’ostéointégration, mais son
étude in vivo s’avere complexe et les stratégies employées sont diversifiées. Duyck et al. et
Zacchetti et al. utilisent un implant sous forme de tige (Figure 1.6-A&B) (avec I’apport d’une
chambre osseuse pour Duyck et al. (Figure 1.6-A)), implant qui est déplacé selon une
amplitude donnée (en force ou en déplacement) a une fréquence de 1 Hz (Duyck et al., 2006;
Zacchetti et al., 2013). Jing et al. emploient un cylindre poreux et viennent stimuler 1’interface
os-implant en immobilisant leurs lapins sur une plaque vibrante (Jing et al., 2018). Enfin, lijima
et al. viennent stimuler statiquement leur interface os-implant en reliant deux vis implantées
par un ressort (lijima et al., 2013) (Figure 1.6-C). Cette grande variabilité méthodologique rend
la comparaison de ces études difficile, notamment pour déterminer des seuils de stimulation

mécanique avantageux pour I’ostéointégration.
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Figure 1.6 Modeles d'implants pour I'étude de la stimulation mécanique in vivo
A. Chambre osseuse avec implant mobile (Adaptée de (Duyck et al., 2006))
B. Implant et support pour la stimulation mécanique (Adaptée de (Zacchetti et al., 2013))
C. Implants chargeés statiquement (ressort) et contrdle (Adaptée de (lijima et al., 2013))

L’ostéointégration est également influencée par la surface de I'implant. Ainsi, la
microgéométrie (Biemond et al., 2011), I’anodisation (Katunar et al., 2017), la rugosité
(Renold & Ellingsen 2002b), le matériau (Anchieta et al., 2014; Bougas et al., 2014), le
revétement chimique ou biologique (Bougas et al., 2014; Dudeck et al., 2014) peuvent
favoriser le contact de ’os avec I'implant, la qualité du tissu et la résistance a la fracture de
I’interface. Toutefois, la pluralité de ces facteurs et leurs déclinaisons ne permettent pas
d’étudier entiérement leur influence, les études réalisées se limitant a deux ou trois modalités

par facteur.

Comme pour le tissu osseux, les hormones influencent positivement 1’ostéointégration
(Dudeck et al., 2014; Jing et al., 2018), I’0s a I’interface étant de moins bonne qualité pour un

sujet diabétique ou ménopausé. Cependant, un animal ne peut se voir appliquer deux situations
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hormonales différentes simultanément, ce qui augmente le nombre de spécimens sacrifiés,

d’autant plus pour limiter la variabilité interspécimen qui s’ajoute a 1’étude de ces facteurs.

Enfin, il a été montré que plus le temps de cicatrisation était long, plus 1’ostéointégration était
de bonne qualité (meilleure adhésion, meilleures propriétés mécaniques de 1’os, etc.) (Jimbo
et al., 2013; Katunar et al., 2017; Kim et al., 2016; Mathieu, Vayron, Soffer, et al., 2012;
Vayron et al., 2011, 2012, 2014; Wang, Qu, & Yu, 2014; Yu et al., 2014). Cependant, il arrive
que les propriétés mécaniques diminuent durant les premiéres semaines de cicatrisation,
comme 1’ont remarqué Kim et al. et Yu et al. (Kim et al., 2016; Yu et al., 2014). Cela peut étre
expliqué par une quantité grandissante d’os nouvellement formé, un os moins minéralisé et
aux propriétés mécaniques plus faibles, comparativement a 1I’os mature (Kim et al., 2016). La
encore, 1’étude de plusieurs stades de cicatrisation vient multiplier le nombre de spécimens, le

retrait de I’implant et I’0os environnant nécessitant le sacrifice de I’hote.

Bien que la méthodologie in vivo permette I’étude de nombreux facteurs, plusieurs limites
interviennent. Tout d’abord, une forte limitation éthique s’applique a ce type d’étude. La
chirurgie d’implantation constitue un risque pour I’animal (survie a I’opération, infection). A
cela s’ajoute la nécessité de sacrifier I’animal aprés cicatrisation afin d’étudier 1’interface os-
implant. Ces limitations éthiques a I’égard de 1’animal ont pour conséquence de réduire le
nombre de spécimens impliqués dans les études, et donc, par conséquent, le nombre

d’interfaces os-implants étudiées.

Ensuite, la morphologie du squelette animal, différente de 1’humain, impose parfois de
modifier la géométrie des implants étudiés. Ainsi on peut trouver des études avec tiges de
longueurs et diametres variables (de 0,5 a 8 mm de diamétre, et jusqu’a 50 mm de longueur)
(Biemond et al., 2011; Duyck et al., 2006; Katunar et al., 2017; Leucht et al., 2007), ou encore
des implants en forme de piece de monnaie (Rgnold & Ellingsen 2002a; Mathieu, Vayron,
Soffer, et al. 2012; Mathieu, Vayron, Barthel, et al. 2012). Ces modeles présentent une
interface directe avec I’os lors de I’implantation, ce qui ne permet pas de distinguer aisément

I’0os nouvellement formé de I’os mature. C’est pourquoi différentes études ont considéré un
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modéle d’implant possédant une chambre osseuse pour étudier I’ostéointégration (Ajami et al.,
2014; Duyck et al., 2006). Un de ces modéles réutilise notamment les implants en forme de
piece de monnaie en ajoutant une couronne de PTFE pour créer une chambre de 200 um de
hauteur (Fraulob et al., 2020; Mathieu et al., 2011; Vayron et al., 2011, 2012, 2014).

Enfin, différents animaux sont utilisés dans les études in vivo. On trouve principalement le
lapin et le rat, car leur vitesse de croissance osseuse est grande (Zacchetti et al. 2013; Rgnold
& Ellingsen 2002b; Bougas et al. 2014; Dudeck et al. 2014). De plus, leur petite taille permet
d’avoir un nombre d’individus important plus facilement en animalerie. Ensuite viennent les
plus gros mammiféres comme le chien (lijima et al., 2013; Kim et al., 2016), la chévre
(Biemond et al., 2011) ou le cochon (Anchieta et al., 2014), qui restent plus rares dans les
études in vivo. La diversité animale engendre une variabilité dans le type d’os rencontré (un
lapin ou un rat possédant moins d’os trabéculaire qu’un plus gros mammifére) et dans la
biologie méme de 1’os ¢étudié, la vitesse de croissance variant d’une espece a 1’autre. Enfin,
cette variabilité rend I’extrapolation des résultats a I’humain plus complexe. (Pearce, Richards,
Milz, Schneider, & Pearce, 2007)

1.25 L’interface os-implant ex vivo

Initialement destinée au développement de greffons osseux a partir de matrices synthétiques
dans le cadre de I’ingénierie tissulaire (Bouet, Marchat, Cruel, Malaval, & Vico, 2015), la
méthodologie ex vivo est aussi utilisée pour maintenir en vie voire développer du tissu animal

pour en déterminer les propriétés et son évolution en fonction des parametres de culture.

1.25.1 Les différents types de bioréacteurs

On distingue quatre types de bioréacteurs, chacun maintenant en vie un échantillon osseux par

une approche différente.

Le bioréacteur in vivo est proposé en ingénierie tissulaire pour développer des matrices

osseuses au sein d’un animal héte en le reliant a un pédicule (ensemble de vaisseaux sanguins
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et de nerfs reliés a un organe). Il est isolé du reste de I’animal par une paroi en silicone (Figure
1.7). Cependant, I’évolution de I’échantillon est dépendante de I’animal et son état de santé,
sachant que le risque d’infection est ¢élevé. De plus, I’échantillon n’est pas sollicité

mecaniquement. (Holt, Halpern, Dovan, Hamming, & Schwartz, 2005)
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Figure 1.7 Bioréacteur in vivo a l'implantation (A) et six semaines plus tard (B)
C. Echantillon aprés culture (a gauche) et sans culture (droite)
(Adaptée de (Holt et al., 2005))

La fiole rotative (Figure 1.8) est une cuve remplie de liquide nutritif, I’échantillon étant
suspendu dans ce milieu. Un agitateur magnétique est utilise pour permettre un meilleur
échange de nutriments avec I’échantillon. Cependant, la survie de 1’échantillon est difficile, les
nutriments ne pouvant pas pénétrer facilement au cceur de I’échantillon, ce qui entraine
généralement sa nécrose. (El Haj & Cartmell, 2010; Rauh, Milan, Ginther, & Stiehler, 2011;
Vetsch, Muller, & Hofmann, 2015; Yeatts & Fisher, 2011)

La cuve tournante est une cuve constituée de deux cylindres concentriques separés par le
liquide nutritif (Figure 1.9). Le cylindre intérieur permet les échanges gazeux (O, CO.) tandis
que le cylindre extérieur agite le liquide nutritif pour favoriser les échanges de nutriments avec
I’échantillon, laissé en libre mouvement dans le bioréacteur. Cependant, Ia encore, de la
nécrose apparait au cceur des échantillons. (El Haj & Cartmell 2010; Yeatts & Fisher 2011,
Rauh et al. 2011; Vetsch, Muller, & Hofmann 2015; Zhao et al. 2016)
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Figure 1.8 Fiole rotative
(Adaptée de (Yeatts & Fisher 2011))
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Figure 1.9 Cuve tournante
(Adaptée de (Yeatts & Fisher, 2011))

Le bioréacteur a perfusion est plus complexe a mettre en place, sa géométrie étant réduite a
I’échantillon seul. Une pompe pousse le liquide dans la chambre contenant le spécimen afin
d’assurer la pénétration des nutriments au coeur de ’échantillon. Le débit de cette pompe est
contrélé et permet aussi de recréer les stimulations mécaniques rencontrées in vivo (Figure
1.10). De plus, ce bioréacteur offre la possibilité de venir appliquer un chargement mécanique
directement sur I’échantillon. (ElI Haj & Cartmell, 2010; Rosa, Simoes, Magalhdes, &
Marques, 2015; Vetsch et al., 2015; Yeatts & Fisher, 2011; Zhao et al., 2016)
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Figure 1.10 Bioreacteur a perfusion
(Adaptée de (Yeatts & Fisher 2011))

Contrairement au bioréacteur in vivo, la fiole rotative, la cuve tournante et le bioréacteur a
perfusion maintiennent en vie un échantillon en dehors de I’animal. De fait, il n’est pas

nécessaire de garder le donneur/I’héte en vie ce qui cotte plus cher que la culture ex vivo.

Cependant, le maintien en vie du tissu o0sseux en vie en dehors de I’animal exige d’apporter a
I’échantillon tout ce dont il a besoin pour sa survie. Aujourd’hui, I’ensemble des nutriments
nécessaires et leur impact sur le tissu sont encore en étude. Ainsi, I’inconvénient de la culture
ex vivo est que le tissu peut ne pas réagir correctement, car il ne lui a pas été fourni tous les
nutriments essentiels a sa bonne santé. Toutefois, il s’agit aussi d’un avantage dans la mesure
oU un controle total sur ce qui est apporté a I’échantillon permet I’étude de leur influence.
Parmi ces nutriments, un bioréacteur ex vivo étant un systéme ouvert, I’échange de gaz (O et
CO2 notamment) peut se faire librement. (Holt et al., 2005; Nokhbatolfoghahaei et al., 2017;
Rauh et al., 2011)

D’autre part, en particulier pour le bioréacteur a perfusion, d’autres facteurs peuvent étre
étudiés plus facilement que sur le vivant, comme la stimulation mécanique. De plus, les erreurs
systématiques liées a I’animal peuvent étre éliminées en augmentant le nombre de donneurs

par exemple. (Holt et al., 2005; Nokhbatolfoghahaei et al., 2017; Rauh et al., 2011)
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1.2.5.2  Etude du tissu osseux par méthodologie ex vivo

Bien que transposable aussi a I’¢tude du cartilage (Yusoff, Abu Osman, & Pingguan-Murphy
2011; Kleuskens et al. 2020), la méthodologie ex vivo a permis d’étudier le tissu osseux et
notamment son comportement vis-a-vis de la stimulation mécanique, stimulation généralement
appliquée par la compression dynamique de 1’échantillon (Birmingham, Niebur, McNamara,
& McHugh, 2016; Endres, Kratz, Wunsch, & Jones, 2009; Vivanco et al., 2013). Une
augmentation de la rigidité des échantillons osseux en fonction de I’amplitude des
deformations appliquées pendant la culture a été mise en évidence (Figure 1.11). Toutefois, ce
remodelage osseux est dépendant de I’origine anatomique des échantillons, comme 1’a montré
I’étude de David et al., (David et al., 2008), dont 1’analyse des échantillons a été complétée par
Rupin et al., (Rupin et al., 2010). En mettant en culture des échantillons bovins issus de
sternum et d’ulna, avec une stimulation mécanique de 4000 pe, les résultats n’ont montré du
remodelage osseux que pour les échantillons de sternum. L’ulna est un os soumis
régulierement a des contraintes mécaniques dynamiques au sein de 1’animal. Ainsi,
I’environnement mécanique créé dans le bioréacteur devait étre proche de I’environnement in

vivo, d’ou I’absence de remodelage osseux pour ces échantillons.
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Figure 1.11 Augmentation de la rigidité apparente d'échantillons en fonction du jour de
culture ex vivo (Adaptée de (Endres et al., 2009))

Ces études ont toutes été réalisées avec un bioréacteur a perfusion, plus particulierement le

bioréacteur ZetOs, configuré pour des échantillons de 10 mm de diamétre et 5 mm d’épaisseur
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(Figure 1.12). Ce bioréacteur est constitué¢ d’un socle et une tige de compression en métal afin
de réaliser la stimulation mécanique de 1’échantillon (Figure 1.12-A&C), et d’une chambre de
culture en plastique qui permet la circulation du milieu de culture par I’intermédiaire des entrée

et sortie de perfusion (Figure 1.12-B).

Figure 1.12 Bioréacteur ZetOs® (Tirée de (C. M. Davies et al., 2006))

Seules deux études ex vivo du tissu osseux concernent I’interface os-implant (S. Rahman et al.,
2016; Schnieders et al., 2013). Ces deux études ne s’intéressent pas aux propriétés mécaniques
de I’interface os-implant, mais a la biocompatibilité d’un ciment (Schnieders et al., 2013) ou a
la capacité d’un implant (une aiguille) a relacher un médicament dans le tissu environnant (S.
Rahman et al., 2016). Peu d’attention est accordée a la qualité de I’interface os-implant. Ainsi,
I’intégration de I’implant dans 1’étude de Rahman et al. (S. Rahman et al., 2016) se limite a
I’histologie et & I’observation au microscope électronique a balayage. Schnieders et al.
(Schnieders et al., 2013) analysent des parametres de biocompatibilité tels que la concentration
en lactate déshydrogénase (liée a la destruction du tissu) ou le pH (potentiel hydrogéne), ainsi
que la procédure d’inflammation avec I’expression de la cytokine (agent inflammatoire) dans

les cellules.

Le faible nombre d’études a ce sujet peut étre di a la taille réduite des échantillons osseux, qui
vient restreindre celles des implants utilisés. D’apres (Keaveny et al., 2001), I’échantillon doit
avoir un diamétre compris entre 5 et 10 mm pour garder une hypothése de milieu continu. Bien
que le bioréacteur ZetOs respecte cette condition pour un échantillon osseux seul, I’ajout d’un

implant en son sein, de 2-3 mm d’épaisseur, réduit 1’échantillon osseux a 2 mm de hauteur ce
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qui est bien trop petit pour conserver cette hypothese de milieu continu. Il est donc nécessaire,
dans le cas d’une application de la méthodologie ex vivo dans ce projet, de créer un bioréacteur

qui correspond a nos besoins, les modeéles présentés par la littérature étant insuffisants.

1.3 Caractérisation de I’interface os-implant par imagerie

Dans I’étude de I’interface os-implant, la quantité d’os en contact de I’'implant (noté BIC pour
« bone in contact ») est un des critéres clés pour juger de la qualité de 1’ostéointégration
(Berglundh, Abrahamsson, Lang, & Lindhe, 2003; Jimbo et al., 2013). Pour déterminer le BIC,
la méthode la plus utilisée, considérée comme une référence dans I’étude du tissu osseux, est
I’histologie. Cependant, cette méthode détruit I’échantillon en plusieurs lames de quelques
centaines de micrométres d’épaisseur pour examiner I’interface, rendant 1’échantillon
inexploitable pour d’autres analyses, comme un test de rupture par exemple. C’est pourquoi de
nombreuses études se sont tournées vers I’imagerie, et plus particuliérement la
microtomographie par rayons X (ou pCT) pour observer le tissu osseux dans les environs de

I’implant.

1.3.1 La (micro-)tomographie par rayons X - Technique et résultats

La tomographie par rayons X (ou CT — computed tomography) utilise une multitude de
radiographies, prises a différents angles autour d’un axe passant au milieu de 1’échantillon
étudié, pour obtenir une image en 3D de 1’objet, par I’intermédiaire d’une reconstruction par
ordinateur. Cette technique est largement employée en clinique (Burghardt, Link, &
Majumdar, 2011; Mazonakis & Damilakis, 2016), avec une résolution allant de 200 pum pour
le CT-scan, a quelques micrometres pour le uCT. En recherche, certaines études recourent au
synchrotron PCT qui utilise un flux d’électrons plus important pour atteindre une résolution
de moins d’une centaine de nanométres (Bauer & Link 2009; Muller & Harry van Lenthe
2006).

L’étude de I’os par nCT permet la mesure de nombreux paramétres d’intéréts relatifs aux

propriétés osseuses. La densité apparente (densité minérale osseuse ramenée au volume de
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I’échantillon) et la fraction volumique (volume osseux rapporté au volume de 1’échantillon,
notée BV/TV) sont rapportées comme significativement bien estimées relativement aux
données mesurées physiquement (principe d’ Archimede pour la fraction volumique et mise en
cendre pour la densité minérale osseuse) (Aiyangar et al., 2014; Ding, Odgaard, & Hvid, 1999).
La densité minérale osseuse peut particulierement étre obtenue par calibration du niveau de
gris des pixels avec des densités connues (Burghardt et al., 2011). La qualité de détection du
tissu osseux par LCT a aussi pu étre comparée a de ’histologie, au moyen d’un recalage 2D/3D
(Stalder et al., 2014). Cette technique, en référence a I’histologie en 2D et aux images
volumiques UCT en 3D, consiste a trouver la coupe 2D de I’image volumique correspondant a
I’histologie. Bien que souvent réalisé visuellement, ce recalage a été démontré comme plus

précis s’il est effectué, au moins partiellement, de fagon automatique (Stalder et al., 2014).

La principale force du uCT est sa capacité a obtenir une représentation volumique des
¢échantillons osseux, avec notamment la description de 1’anisotropie du réseau trabeéculaire ou
I’agencement du réseau des canaux de Havers pour I’os cortical (Burghardt et al., 2011). Cette
description a deux intéréts majeurs. Tout d’abord, elle permet de créer des mod¢les par
élements finis précis des échantillons, permettant de faire des analyses plus poussées par
ordinateur (comportement mécanique, modélisation des phénomeénes de remodelage osseux)
(Birmingham et al., 2016; Burghardt et al., 2011). Le second intérét de cette technologie est la
possibilité de visualiser 1’architecture osseuse avec un niveau d’irradiation relativement bas,
ce qui permet de faire un suivi de cette architecture dans le temps via un recalage d’images
(Altman et al., 2015; Schulte, Lambers, Kuhn, & Miiller, 2011; Zhang, Dall’ Ara, Viceconti, &
Kadirkamanathan, 2019). Ce recalage, qualifié de 3D/3D, consiste a superposer deux images

volumiques obtenues a deux instants différents dans le but de les comparer.

L’analyse par pCT a rayons X permet de déterminer I’évolution de la quantité d’os en contact
avec I'implant (BIC), mais aussi de 1’0os environnant par I’intermédiaire de sa fraction
volumique. De Smet et al. (De Smet et al., 2006) ont ainsi pu mettre en évidence que la
sollicitation prématurée de 'implant apres la chirurgie permettait de mieux recruter 1’os

entourant I’implant, avec un BV/TV significativement plus important lorsque stimulé, sans
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toutefois avoir un effet significatif sur le BIC. L’effet de la stimulation mécanique sur 1’os
autour de I’implant a pu étre démontré jusqu’a une distance de 4 mm de I’implant par Zacchetti
et al. (Zacchetti et al., 2013), conduisant aussi a I’existence d’une sollicitation mécanique

optimale pour un remodelage prononcé du tissu 0sseux.

Toutefois, ’inconvénient majeur de ’imagerie uCT est la présence d’artéfacts a I’interface
avec I’implant métallique due a une différence d’atténuation importante entre I’air (ou 1’0s) et
le métal (J. Y. Liet al., 2014). Ces artéfacts sont visibles jusqu’a 60 um de I’interface (J. Y. Li
et al., 2014) et peuvent affecter les images jusqu’a 200 um (Bernhardt et al., 2004;
Vandeweghe, Coelho, Vanhove, Wennerberg, & Jimbo, 2013). Ces artéfacts viennent donc
considérablement altérer les mesures du BIC, un paramétre essentiel de ’analyse de I’interface
os-implant. Pour remédier a ces artéfacts, Dudeck et al. et Butz et al. (Butz, Ogawa, Chang, &
Nishimura, 2006; Dudeck et al., 2014) proposent de calculer le BIC sur un volume de 18 a
24 pm autour de I’implant, bien que cela méne a une surestimation du volume d’os en contact
comparativement a 1’histologie (Butz et al., 2006). Ainsi, de nombreuses études se sont
penchées sur la diminution de ces artéfacts par différents traitements d’images et parametres
d’imagerie (Barrett & Keat, 2004; Kovacs et al., 2018; Treece, 2017). Ces artéfacts sont moins
présents lors de I'utilisation d’un synchrotron, notamment du fait d’une orientation différente
du flux d’électrons par rapport au UCT clinique (Bernhardt et al., 2004). Cela permet donc une
estimation plus précise du BIC (Le Cann et al., 2019), Dudeck et al. (Dudeck et al., 2014) ne

percevant pas de différence significative avec I’histologie.

De plus, lors de multiples acquisitions uCT ou d’une acquisition synchrotron intense, les
propriétés mécaniques du tissu osseux peuvent étre affectées par les rayons X (Barth et al.,
2011, Pefia Fernandez et al., 2018; N. Rahman, Khan, & Badshah, 2018; Singhal, Deymier-
Black, Almer, & Dunand, 2011). Barth et al. (Barth et al., 2011) démontrent notamment un
endommagement des fibres de collagéne dans le tissu. Cela a pour conséquence la dégradation
du comportement plastique de 1’0s, plus particulierement sa résistance a la rupture (60 a 80 %
plus faible & hautes intensités de rayons X comparativement a de I’os non irradié). Quelques

études ont aussi montré que la viabilite cellulaire pouvait étre amoindrie par les rayons X
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(Caraiani, Dong, Rudd, & Dietrich, 2018; Mustafy, Benoit, Londono, Moldovan, & Villemure,
2018).

1.3.2 La tomographie par neutrons

Dans I’objectif de limiter les artéfacts métalliques en imagerie, d’autres alternatives en
imagerie que les rayons X peuvent étre utilisées, reposant sur un rayonnement ou une
interaction avec la matiére différents. C’est le cas de la tomographie par neutrons qui, se basant
sur le méme principe de tomographie que le uCT pour accéder a la structure 3D d’un objet,
permet d’imager les objets avec un flux de neutrons. Cette technique a été appliquée dans de
multiples domaines (paléontologie, géologie, ingénierie, etc.) (Kardjilov, Manke, Woracek,
Hilger, & Banhart, 2018; Tengattini, Lenoir, Ando, & Viggiani, 2020) et plusieurs études ont
comparé la tomographie par neutrons et les rayons X sur différents tissus biologiques tels que
des fossiles (Schwarz, Vontobel, Lehmann, Meyer, & Bongartz, 2005; Urciuoli et al., 2018)
ou des perles de nacre (Micieli et al., 2018). Alors que les rayons X interagissent avec les
¢lectrons, les neutrons entrent en contact avec le noyau des atomes de 1’échantillon,
transmettant a ces noyaux tout ou partie de leur énergie. Par cette interaction, la tomographie
par neutrons présente une influence plus faible sur I'intégrité de la matiére, comparativement
aux rayons X (Burca et al., 2018), bien que la technique engendre de la radioactivité ce qui la
rend incompatible avec une utilisation in vivo. De plus, cette interaction rend les neutrons
fortement sensibles aux atomes légers tels que I’hydrogene, et faiblement aux atomes lourds
comme les métaux (Kardjilov et al., 2018). Cette différence de sensibilité avec les rayons X
montre une complémentarité des deux techniques, la tomographie par neutrons étant
particuliérement sensible aux molécules de collagéne (Micieli et al., 2018) et a d’autres tissus
biologiques comme le poumon (Cekanova et al. 2014; Watkin, Bilheux, & Ankner 2009) ou
encore a différents isotopes (Urciuoli et al., 2018), permettant ainsi la distinction de plus de
tissus qu’aux rayons X. La sensibilité aux isotopes a d’ailleurs été exploitée pour étudier la
circulation de I’eau dans les plantes (TOtzke, Kardjilov, Manke, & Oswald, 2017) en
remplagant I’eau H2O par de I’oxyde de deutérium D>0O. La faible atténuation des neutrons par
les métaux a pour conséquence que les neutrons ne créent pas d’artéfacts dans les images,

comme 1’ont démontré Isaksson et al. (Isaksson et al., 2017) en imageant par tomographie par
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neutrons et par rayons X un échantillon implanté d’une vis. Cette étude compare quatre
acquisitions d’une interface os-implant, deux par uCT a rayons X et deux par tomographie par
neutrons, en utilisant des résolutions différentes pour évaluer I’effet de la qualité d’image sur
I’analyse de I’interface os-implant. Alors que les deux acquisitions aux rayons X présentent
des artéfacts autour de I’implant, les deux acquisitions par tomographie par neutrons
démontrent une bonne visibilité de I’interface os-implant, sans artéfacts. Toutefois, I’étude
rapporte aussi que la résolution de la tomographie par neutrons est plus faible que celle obtenue
avec le uCT arayons X. Cela est en partie expliqué par le processus de conversion des neutrons
en lumiere, et donc en signal quantifiable, qui est indirect par tomographie par neutrons,
contrairement aux rayons X. En effet, apres leur interaction avec les atomes de I’échantillon,
les neutrons doivent traverser un scintillateur (Figure 1.13) pour convertir I’énergie résiduelle
des neutrons en lumiére, qui est ensuite classiquement mesurée par une caméra. Cette
conversion neutrons-lumiére se fait par conséquent en deux étapes, contrairement a celle des

rayons X qui est directe (faisceau de photons). (Paul Scherrer Institute, 2020)
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Figure 1.13 Schéma de la combinaison
d’un scintillateur et d’'une caméra
dans un tomographe par neutrons

(Adapté de (Paul Scherrer Institute, 2020))
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L’absence d’artéfacts dans les images neutrons liés a la présence d’un implant ouvre des
perspectives d’analyse de I’interface os-implant avec cette technique, avec la mesure du
volume d’os en contact avec I’implant ou I’étude des propriétés mécaniques du tissu osseux.
Le Cann et al. (Le Cann et al., 2017) ont par exemple utilisé la tomographie par neutrons pour
suivre la rupture de Iinterface os-implant. Un essai de traction a été réalisé sur deux vis
implantées dans des tibias de rats en appliquant une force d’arrachement par incrément. A
chaque palier, une acquisition par tomographie par neutrons était effectuée. Les images entre
deux instants de chargement ont ensuite été comparées par analyse d’images (corrélation
d’images volumiques ou DVC) pour mesurer les déplacements subis par I’os et en extraire les
déformations du tissu osseux. Par cette étude, il a pu étre démontré que la tomographie par
neutrons permet une visualisation suffisante de 1’0os au contact de I’implant pour suivre les
déformations du tissu et localiser les zones de rupture. Toutefois, 1’application de cette
technique a I’étude de I'ostéointégration est trés récente, avec a ce jour, seulement deux

applications a I’interface os-implant (Isaksson et al., 2017; Le Cann et al., 2017).

Bien que la comparaison avec le uCT a rayons X ait pu valider la sensibilité de la technique
aux tissus minéralisés (Isaksson et al., 2017; Micieli et al., 2018), aucune validation de la
qualité de cette sensibilité aux tissus biologiques n’a pu étre faite comparativement a
I’histologie, référence dans le domaine. D’autre part, 1’étude de I’interface os-implant par
tomographie par neutrons n’a impliqué que des implants de type vis, qui ne permettent pas de
distinguer 1’os mature du tissu nouvellement formé. Ainsi, une évaluation plus approfondie de
la tomographie par neutrons avec d’autres implants et comparativement a d’autres techniques

permettrait de mieux appréhender ses capacités pour 1I’étude de I’ostéointégration.






CHAPITRE 2

PROBLEMATIQUE DE RECHERCHE

A la suite de la revue de littérature réalisée précédemment, la problématique de recherche de
ce projet doctoral est présentée ici, ainsi que les objectifs et hypothéses qui en découlent.

2.1 Problématique

L’ostéointégration, qui comprend des phénoménes de formation et résorption osseuse, est un
phénomene complexe régi par de nombreux facteurs a la fois biologiques (sexe, age, qualité
de vie du patient), mécaniques (stimulation de I’os autour de I’implant, stabilité primaire de
I’implant), et directement liés a la conception de I’implant (matériau, géométrie, rugosité et
état de surface, etc.). Ces facteurs ont été en grande partie mis en évidence par des études in
VIVO qui constituent la majorité des études de I’interface os-implant (avec les études cliniques
et les études in vitro cellulaires). Dans le cadre d’études in vivo, ’animal est généralement
sacrifié apres une période de cicatrisation déterminée afin d’observer I’interface os-implant et
plus particulierement I’os situé a quelques centaines de micrométres de 1’implant. Différents
modeles d’implants sont employés, tels que des vis ou des pastilles. Leur geométrie, facile a
reproduire, permet de standardiser 1’approche et ainsi de mieux maitriser certains facteurs
comme le matériau de I’implant ou son état de surface (rugosité, revétement, etc.). Un de ces
modeéles consiste notamment a créer une chambre osseuse qui met en évidence de 1’0s
nouvellement formé au contact avec I’implant. De cette manicre, il est possible d’étudier
I’influence des facteurs d’ostéointégration sur la formation et la maturation de I’os en contact
avec I'implant. Toutefois, le nombre d’animaux sacrifiés et le nombre d’implants placés dans
chaque animal sont réduits pour des raisons éthiques, ce qui limite le nombre de facteurs
pouvant étre étudiés. De plus, certains facteurs sont beaucoup plus complexes a étudier in vivo.
Les facteurs reliés, par exemple, & I’état de santé (tels que la ménopause, le sexe, I’age, le
diabéte, etc.) viennent s’aligner avec la variabilité interspécimen et nécessitent donc un nombre
plus important d’animaux pour étudier leurs effets. D’autre part, il reste difficile d’étudier la

stimulation mécanique de I’os proche de I’'implant en utilisant des mod¢les animaux, car cela
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entraine des procédures invasives et complexes a reproduire. Enfin, la réalisation d’études in
Vivo repose sur le choix d’un modéle animal et d’une région anatomique pour I’implantation,

choix qui influence le type d’os étudié et la vitesse de croissance osseuse autour de 1’implant.

Dans un contexte d’étude du tissu osseux, et plus particuliérement pour la création de greffons
osseux a partir de matrices artificielles, la méthodologie ex vivo a fait ses preuves. Cette
méthodologie consiste & maintenir en vie et a développer des échantillons d’os d’environ 1 cm?
en dehors de ’animal grace a un bioréacteur. Ce bioréacteur permet 1’étude de certains facteurs
impossibles (ou difficilement réalisables) in vivo, la littérature s’étant notamment intéressée a
I’influence de la stimulation mécanique sur le développement de I’os. L’utilisation de plusieurs
¢chantillons provenant d’un méme animal pour I’é¢tude d’un méme facteur constitue I’'une des
forces de cette méthodologie. Toutefois, la mise en place d’un bioréacteur reste un champ

d’études important, en particulier du fait de la complexité de cette technologie.

Paralléelement a la création d’échantillons, 1’étude du tissu osseux et de son interface avec un
implant fait appel a de nombreuses techniques pour étudier I’interface. Parmi elles, 1’histologie
constitue une référence dans I’étude de I’interface os-implant, permettant I’observation et
I’identification directes des tissus en contact avec I’implant. Cependant, cette technique
présente le désavantage de fournir une visualisation 2D de I’interface, en plus de détruire les
¢chantillons. La tomographie par rayons X est une technique d’imagerie qui offre une
visualisation 3D des échantillons osseux. Non destructive, cette technique est largement
utilisée dans la littérature, autant en recherche qu’en clinique. Bien qu’elle soit aussi considérée
comme une référence dans 1’étude de ’ostéointégration, une limite majeure de 1’emploi des
rayons X est la création d’artéfacts sur les images, liés a la présence de métal. Récemment, la
tomographie par neutrons a été proposee en tant qu’alternative pour observer ’interface os-
implant dans le cadre de la recherche fondamentale. Peu sensible aux métaux, cette technique
permet d’obtenir des images de 1’os proche de I’implant dépourvues d’artéfacts. Cependant,
une identification des tissus analysés par cette méthode nécessite d’étre réalisée pour mieux

caracteriser I’interface os-implant.
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2.2 Hypotheéses et objectifs de recherche

Les problématiques adressees par la revue de la littérature mettent en évidence 1’hypothése
principale de ce projet de thése qu’il est possible d’influer sur I’évolution du tissu osseux. De
cette hypothese découle la question de recherche principale de cette thése :

Comment évolue le remodelage osseux, notamment dans un contexte d’ostéointégration, en

fonction de ’environnement ?

Pour répondre a cette question, il est nécessaire de bien définir la stratégie employée pour

étudier I’ostéointégration. Elle repose sur trois points fondamentaux :

- la méthodologie employée pour initier ce phénomene et ainsi créer des echantillons os-
implant,

- la (les) technique(s) employée(s) pour étudier ces echantillons,

- la définition des facteurs étudiés.

Le choix de la méthodologie employée pour créer des échantillons os-implant est importante,
car elle doit pouvoir permettre, d’une part, de créer ces échantillons de fagon reproductible, et,
d’autre part, de controler les facteurs qui pourraient influencer 1’évolution de
I’ostéointégration. Dans ce cadre, la méthodologie ex vivo, en isolant complétement
I’échantillon, pourrait répondre a ces besoins. Mais, est-il possible d’initier de
I’ostéointégration par méthodologie ex vivo, en particulier sur une grande surface d’implant ?
La littérature n’offrant pas un bioréacteur suffisamment grand pour accueillir un échantillon
osseux et un implant autre qu’une tige métallique, cette question révéle le premier objectif de
ce projet : développer un bioréacteur pour étudier le remodelage osseux et I’ostéointégration

dans un milieu controélé.

La microstructure du tissu osseux au contact de I'implant permet de juger de la qualité¢ de
I’interface os-implant. Parmi les techniques utilisées pour accéder a cette microstructure, la
littérature a montré que la tomographie par neutrons présentait un avantage pertinent par

rapport a la tomographie par rayons X puisqu’elle ne crée pas d’artéfacts dans les images en
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présence d’objets métalliques. Mais quels sont les avantages de la tomographie par neutrons
pour étudier I’interface os-implant par rapport a I’histologie, référence en la matiére ? Le
second objectif de ce projet est donc d’évaluer les performances de la tomographie par

neutrons dans la caractérisation de I’interface os-implant, comparativement a I’histologie.

Enfin, parmi les nombreux facteurs influengant 1’ostéointégration, il est réputé que 1’usage
d’un revétement sur la surface de I’implant, influence positivement I’adhésion du tissu osseux.
Parmi les différents revétements existants, il existe un revétement polymere qui a démontré, in
vitro, qu’il inhibait la prolifération du staphylocoque doré, une bactérie responsable de bon
nombre d’infections lors de chirurgies, et qu’il favoriserait la maturation des cellules osseuses.
Ce polymere pourrait-il favoriser I’ostéointégration ? Cette question met en lumiére le
troisieme objectif de cette thése : caractériser I’influence de ce revétement polymeére sur la
croissance et la répartition osseuse au sein d’un modele standardisé d’implant mettant en

évidence 1’os nouvellement formé.



CHAPITRE 3

CULTURE EX VIVO

La méthodologie ex vivo permet un meilleur contréle des facteurs régissant les phénomeénes de
formation et résorption osseuse par rapport aux études in vivo. Cette méthode est toutefois
complexe a appliquer et ce chapitre vise a présenter les travaux effectués dans la mise en place
de cette méthodologie. En premier lieu, la conception du bioréacteur créé durant cette thése

sera exposee. Elle sera suivie d’une étude réalisée avec ce bioréacteur.

3.1 Conception d’une chambre environnementale
3.1.1 Définition du cahier des charges

Pour pouvoir mener a bien ce projet, il est nécessaire de concevoir un bioréacteur conforme a
ses besoins, la littérature ne nous permettant pas d’en trouver un déja existant. Pour cela, un
cahier des charges a été réalisé selon I’approche du déploiement de la fonction qualité (ou
QFD) (ReVell, Moran, & Cox 1998). Le QFD est un outil utilisé pour convertir les besoins

d’un client en une sélection de caractéristiques techniques afin de définir le produit.

En premier lieu, une définition des besoins et contraintes (ou attributs client) du bioréacteur a
été effectuee. Elle s’appuie sur les bioréacteurs de la littérature et les besoins et contraintes
relatives a ce projet de thése et celui d’Annie LEVASSEUR a I’Ecole de technologie supérieure
(ETS). On appellera chambre le volume contenant I’échantillon ; il s’agit donc d’une partie du

bioréacteur.

Dans le cadre de la thése d’Annie LEVASSEUR, les besoins émis pour ce bioréacteur sont les
suivants :

- Maintenir en vie un échantillon osseux

- Voir I’échantillon pendant la culture

- Initier du remodelage osseux grace a de la stimulation mécanique
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Analyser 1’échantillon par tomographie a rayons X pendant la culture

A ces besoins, on peut rajouter celui inhérent & ce projet de thése concernant

I’ostéointégration :

Accueillir un échantillon osseux d’au moins 1 cm®avec un implant

Toutefois, la culture ex vivo induit certaines contraintes dans son application. Les criteres

associés a ces contraintes se doivent d’étre satisfaits dans le bioréacteur. Ces contraintes sont

les suivantes :

Le bioréacteur doit empécher la nécrose des echantillons. Cette nécrose intervient
lorsque les cellules au ceeur de 1’échantillon ne sont pas alimentées suffisamment. Les
nutriments nécessaires sont apportés par le milicu de culture. L’¢tude de Davies et al.
(C. Davies et al. 2006) indique qu’un débit de perfusion de 7 mL/h est nécessaire pour
s’assurer que tout le volume de I’échantillon soit alimenté en milieu de culture. Ce
critere va de pair avec le volume de la chambre osseuse qui doit étre réduit au volume
de I’échantillon afin de limiter la circulation du milieu de culture au contact de
I’échantillon. Ainsi, cette contrainte impose que le bioréacteur doit permettre une
perfusion de milieu de culture de 7 mL/h, et doit avoir un volume total de fluide au sein
de la chambre osseuse le plus faible possible, considérant le volume de 1’échantillon
utilisé.

Le bioréacteur doit empécher I’introduction de tout contaminant (bactérie, virus,
champignon) pendant la culture. Pour cela, toutes les pieces du bioréacteur doivent étre
stériles au début de la culture. En particulier, il serait préférable que ces piéces puissent
étre stérilisées a I’autoclave, afin d’étre réutilisables, ce qui va influencer le choix des
matériaux utilisés pour le bioréacteur. Par ailleurs, pendant la culture, aucune fuite de
milieu de culture ne doit intervenir, puisque cela signifie qu’il y a un échange de fluide
avec le milieu extérieur du bioréacteur, et donc la possible introduction de
contaminants. Ces contaminants étant introduits par I’air, les bulles d’air au sein de la
chambre osseuse doivent étre évitées au maximum, et le cas échéant, doivent avoir le

plus petit volume possible sans aucun contact avec 1’échantillon.
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- Le bioréacteur doit pouvoir étre transporté entre les différentes machines utilisées
pendant la culture (UCT, incubateur, etc.). Cela signifie que le bioréacteur doit posséder
un mécanisme pour empécher le mouvement de I’échantillon. Plusieurs bioréacteurs
pouvant étre transportés simultanément, le volume de ce bioréacteur doit étre le plus
réduit possible avec une limite maximale de 125 000 mm?3, si on se tient a la surface
disponible dans I’incubateur prévu pour les cultures pour une utilisation de 6
bioréacteurs.

- Le bioréacteur doit maintenir un implant au contact de I’échantillon. Dans le cadre de
I’étude de ’ostéointégration ex vivo, il est prévu de placer un implant sur I’échantillon.
Le volume de ce dernier étant trop petit pour permettre de lui attacher cet implant, le
maintien du contact entre les deux doit étre réalisé par le bioréacteur. Ainsi, le
bioréacteur doit posséder un mécanisme de chargement statique pour maintenir ce

contact.

Les attributs clients définis par les besoins et contraintes du projet peuvent étre rangés selon
trois catégories : I’environnement de la chambre, la culture osscuse et les analyses de
I’échantillon osseux (Tableau 3.1). Chaque attribut se voit attribuer une cote, comprise entre 1
et 5, qui détermine si cet attribut est essentiel (5) ou reléve d’une faible importance (1) pour le
projet d’aprés le client (Annie LEVASSEUR, Florian GUILLAUME et les futurs utilisateurs
du bioréacteur a ’HSCM) (Tableau 3.1).

Pour chaque attribut, une a plusieurs spécifications techniques sont identifiées (Tableau 3.1).
Ces spécifications sont des critéres qui permettent d’évaluer la performance des différents
concepts qui seront proposés pour répondre aux besoins du projet. Quantitatives, elles sont
associées a une valeur a maximiser (notée 1), c¢’est-a-dire que tout résultat supérieur a cette
valeur est valide, a minimiser (notée |), ou tout résultat inférieur a cette valeur est accepté, ou

a atteindre (notée =), ou le résultat doit approcher le plus possible de la cible.
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Tableau 3.1 Tableau des attributs et spécifications techniques du bioréacteur

opacité

Catégorie Attribut Client Importance Spécification Technique Objectif Cible
2 Voir I'échantillon 2 Nombre de cotés plans transparents T 1 coté transparent
S - . . Hauteur chambre intérieure 1 13 mm
8 Accueillir un échantillon osseux + —
S A . . 5 Largeur chambre intérieure 1 12 mm
et implant de taille donnée ——
° Profondeur chambre intérieure 1 12 mm
h=l 7 .
2 Transport de la chambre 5 Nor'n'bre de_ mécanismes de blocage du mouvement 1 1
g de I'échantillon
% Tailles de la chambre et du bioréacteur 3 Volume total de fluide dans la chambre ! 1%&g;m3
o SN . . )
= limitées a celle de I'echantillon+implant Volume du bioréacteur
2 P ' (50x50x50 mma3)
w Fabricabilité de la chambre 1 Nombre de pigces & fabriquer | 5
Pourcentage de piéces stérilisables (autoclave) = 100%
I . . . Débit de perfusion en milieu de culture = 7 mL/h
Maintenir un échantillon osseux en vie 5 —
Temps de renouvellement du milieu de culture dans | 1h
la chambre
Volume de fluides échangés entre I'intérieur et _ 0mL
I'extérieur du bioréacteur (volume de fuites)
5] - < ) A
§ Limitation du risque de contamination D.|arT1etre des bulles dair présentes dans le 1l 1mm
§ interne 5 bioréacteur
o Rayons de courbures intérieurs 1 0,2 mm
= .y - -
£ Pourcenta'g.e de pieces biocompatibles en contact 1 100%
O avec le milieu de culture
Nombre d.e paliers de §t|mulrat|.0r,1 mécanique en 1000, 2000 et 3000
compression pouvant étre réalisés avec le 0 N . )
I » . microdéformations
Stimuler mécaniquement I'échantillon 5 bioréacteur sur échantilion
q Surface de I'échantillon comprimée par le _ 100% de la surface
mécanisme de stimulation mécanique de I'échantillon
Nombre de mécanismes de chargement statique 1 1
Mesurer le module d'Young de 3 Nombre de mécanismes de mesure du module 1 1
Analyses de I'échantillon osseux d"Young de I'échantillon
I'échantillon Pourcentage de piéces du bioréacteur a faible radio-
Analyse avec un scanner uCT 3 g P = 100%

Afin de déterminer les spécifications techniques les plus importantes, une maison de la qualité

est construite (Tableau 3.2). Cette maison évalue I’impact du respect de la spécification

technique sur chaque attribut client, 5 étant un effet important, 1 un effet moindre et 0 (ou vide)

aucun effet. Dépendamment du respect de la spécification technique dans le sens (+) ou a

I’encontre (-) de I’attribut client, un signe est associé a cette cote. Deux facteurs d’importance

sont calculés : le facteur algébrique F-Alg et le facteur absolu F-Abs. Ils consistent en la somme

des cotes précédentes (en valeurs absolues pour F-Abs), pondérées par I’importance de chaque

attribut. Le F-Abs d’une spécification technique divisé par la somme de tous les F-Abs donne

alors I'importance relative de la spécification technique, permettant ainsi de classer ces

spécifications les unes par rapport aux autres.
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& 2| T | S|&z2E|l>|> (|2 |88 a8 |Bf3>sno5| & |£8|z5|ae|zR|[=zE|ES
Objectif 1 [t [l le el fef=]=]y]=]11lt]ltl1]{=]{1]1]=
Atirbut Client Importance | N L O O O O N
Voir I'échantillon 5 1 1 1 1 1 -3 1 5 1
Accueillir un échantillon
osseux + implant de taille 5 1 5 5 5 -3 -1 3 3 1
donnée
Transport de la chambre 5 1 5 3 1 3 5
Taille de chambre limitée a
celle de 3 -1 -1 -1 -1 1 5 5 5 -3 -3 -5 -1
I'echantillon+implant
Fabricabilité de la chambre 1 -3 3 3 3 -3 3| -5 5 -3 -3 5| -1 5| -3 -3 -3 1
Maintenir ur_1 échantillon 5 3 5 5 5 5 3 3 5 5 3 3
0sseux en vie
leltatl_on QU risque de 5 3 1 5 3 5 5 5 5 3 3 3
contamination interne
mul P
S}lmu er mécaniquement 5 1 1 3 4 3 1 5 5 5 3
I'échantillon
Mesurer le module 3 1|1 1]1]s 1|3 |1 1 35| 1] s
d'Young de I'échantillon
Analyse avec un scanner
MicroCT 3 3 1 5 3 5 1 5 -3 5
" Algébrique 11 | 33 | 35 | 35 [ 72 | 23 | 27 | 51 | 60 7 65 | 62 | 65 | 23 | 39 | 21 | 52 | 50 | 29 | 48
Facteur d'importance
Absolu 53 | 39 | 41 | 41 | 78 | 59 | 63 | 63 | 60 | 43 | 65 | 68 | 65 | 57 | 41 | 97 | 88 | 56 | 41 | 48
Importance relative 0,045/0,033|0,035[0,035|0,067{0,051{0,054|0,054|0,051|0,037|0,056|0,058|0,056|0,049(0,035]0,083[0,075(0,048|0,035[0,041
Rang 13 | 20 | 16 | 16 3 10 7 7 9 15 5 4 5 11 | 16 1 2 12 | 16 | 14

Le diagramme de Pareto (Figure 3.1) permet de visualiser ces spécifications de I’importance

relative la plus élevée a la plus basse. S’ajoute a ce diagramme 1’importance cumulée qui

correspond a la somme de I’importance relative de chaque nouvelle spécification a celle des

précédentes. Cette importance cumulée est calculée de fagon a ce que la somme de toutes les

importances relatives soit égale a 100. Grace a cet indicateur, il est possible de placer un seuil

a 80 %. Toutes les spécifications techniques situées sous ce seuil pour I’importance cumulée

sont considérées comme prioritaires et devant étre absolument Vérifiées. Toutefois, les

spécifications techniques restantes sont toujours prises en compte dans la recherche des

solutions ; elles ne seront seulement pas évaluées.
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module d'Young de I'échantillon

Hauteur de chambre intérieure

Figure 3.1 Diagramme de Pareto du bioréacteur

L’analyse du diagramme de Pareto a mis en évidence 14 spécifications techniques :

le nombre de paliers de stimulation mécanique en compression pouvant étre realisés
avec le bioréacteur sur I’échantillon. Un plus grand nombre de paliers permet d’étudier
différents degrés de stimulation sur le développement de I’échantillon ;

la surface de 1’échantillon comprimée par le mécanisme de stimulation mécanique. Le
but est de recouvrir 100 % de la surface afin de répartir uniformément la stimulation
mécanique dans I’échantillon ;

le nombre de mécanismes de blocage du mouvement de 1’échantillon. La présence d’un
tel mécanisme facilitera le transport de I’échantillon ;

le volume de fluides échangés entre I’intérieur et I’extérieur du bioréacteur (ou volume
de fuites). Un faible volume de fuites réduira les risques de contamination ;

le temps de renouvellement du milieu de culture dans la chambre. Un renouvellement
rapide assurera un apport en nutriment continu et suffisant pour la survie de

I’échantillon ;
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le diamétre des bulles d’air présentes au sein du bioréacteur. Une taille réduite de bulles
limitera les contaminations et assurera que I’échantillon est entiérement submergé dans
le milieu de culture ;

le volume du bioréacteur. Un bioréacteur compact aidera a son transport et a sa
manipulation ;

le nombre de piéces a fabriquer pour le bioréacteur. L’utilisation d’un grand nombre
de piéces standards facilitera la fabrication ;

le pourcentage de pieces du bioréacteur stérilisables a I’autoclave. La possibilité de
steriliser a plusieurs reprises la majorité des piéces a I’autoclave limitera les risques de
contamination et favorisera la survie de 1’échantillon ;

le volume total de fluide dans la chambre. Un volume réduit assurera que la perfusion
permet une bonne pénétration des nutriments du milieu de culture au cceur de
I’échantillon. Cette spécification technique est distincte du volume d’échantillon admis
dans le bioréacteur puisque le volume total de fluide eévalue la capacité du bioréacteur
a limiter le volume de la chambre uniquement a celui de 1’échantillon, quelle que soit
sa taille ;

les rayons de courbure intérieurs. De grands rayons de courbure limiteront ’adhésion
de cellules ou de contaminants dans les coins, lieux propices de la chambre aux
développements cellulaires non désirés ;

le nombre de mécanismes de chargement statique. I1 a été démontré qu’un chargement
statique, c¢’est-a-dire durable dans le temps, pouvait influer sur le remodelage osseux ;
le nombre de c6tés plans transparents du bioréacteur. Plusieurs cotés transparents
permettront de mieux voir I’échantillon pendant la culture et notamment d’utiliser la
corrélation d’images pendant la stimulation mécanique ;

le pourcentage de piéces du bioréacteur a faible radio-opacité. Une faible atténuation
des rayons X permettra d’imager les échantillons dans le bioréacteur avec une intensité

de rayons X la plus faible possible.
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3.1.2 Présentation et évaluation des prototypes

Trois prototypes ont été congus sur la base du cahier des charges décrit plus haut.

Les trois prototypes sont compatibles avec la machine de test mécanique ElectroForce 3200
(TA Instruments®, E.-U.) pour réaliser la stimulation mécanique, ainsi que la mesure du
module d’Young. La circulation du fluide dans le bioréacteur est accomplie, dans les trois cas,
par une pompe péristaltique (Masterflex®, France) qui permet d’imposer un débit a un circuit
fermé de milieu de culture (Figure 3.2). Ce circuit est constitué du bioréacteur relié par des

tubes a un réservoir.

Pompe de distribution

Eprouvette

Systeme de perfusion

Enceinte de culture + Capot

Figure 3.2 Systeme de perfusion du bioréacteur (Tirée de (Levasseur, 2019))

Le premier prototype (Figure 3.3) consiste en un cube de PTFE dans lequel une chambre
rectangulaire a été usinée. Une entrée et une sortie de perfusion placées en vis-a-vis permettent
la circulation du milieu de culture dans la chambre. La stimulation mécanique est réalisée par
une tige, logée dans un bouchon qui guide sa translation et maintient I’étanchéité du bioréacteur

a ’aide d’un joint torique. La tige peut étre vissée a une piece compatible avec la machine de
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test mécanique. Lors de la stimulation mécanique, le bioréacteur est monté sur une plaque en
PTFE pour le positionner et le stabiliser sur la machine de test. Le mouvement de la tige peut
étre bloqué par le serrage d’une vis placée perpendiculaire a I’axe de translation de la tige.
Enfin, une vitre vient fermer le bioréacteur tout en permettant une bonne visibilité de
I’échantillon. L’étanchéité de la fenétre est assurée par un second joint maintenu dans une

rainure par un serrage de la vitre avec des vis.

Piéce communiquante avec

Tige de compression . i
& p la machine de test mécanique

Bouchon de tige
avec joint torique

int en silicon i
Joint e cone et vis de serrage

Vitre Connecteurs de perfusion

Figure 3.3 Prototype 1 du bioréacteur a perfusion

Le deuxieéme prototype de bioréacteur (Figure 3.4) reprend le systéme tige-bouchon du premier
concept. Toutefois, dans ce modéle, le bouchon est maintenu en place par des vis. Le diamétre
de la tige est plus petit que le passage du bouchon prévu a cet effet pour permettre une
adaptation de la tige a la surface de I’échantillon. Un joint entre le bouchon et la tige assure
I’étanchéité et crée un point pivot pour orienter la tige. Cette derniere est reliée a une plaque
placée sur I’échantillon et qui recouvre toute sa surface pendant la stimulation. Afin de garantir
I’alignement de I’axe de stimulation avec celui de la machine, une piece a embout sphérique
est montée sur la machine de test. Le contact ponctuel avec la tige de compression permet de
transmettre les efforts de compression directement a I’échantillon. Tout comme dans le concept
précédent, le mouvement de la tige peut étre bloqué par une vis orientée perpendiculairement
a son axe. Le positionnement et le maintien du bioréacteur dans la machine de test mécanique
se font par I’intermédiaire d’une plaque en acier inoxydable. La visibilité de 1’échantillon est
garantie par une vitre fixée par des vis. Un joint assure I’étanchéité a cet endroit. L’entrée de

perfusion est située au bas de I’échantillon tandis que la sortie est placée tout en haut de la
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chambre, permettant de remplir la chambre complétement et faire circuler le fluide dans tout
le volume disponible. Enfin, deux tiroirs dans le corps du bioréacteur sont créés afin
d’accueillir des calibres osseux, utilisés dans le traitement des images PUCT pour déterminer la

densité minérale de I’échantillon a partir du niveau de gris des pixels.

Piéce communiquante avec
la machine de test mécanique

Tige de compression
et liaison avec 1'échantillon
Bouchon de tige Vis de serrage de tige

avec joint torique . .
Joint en silicone

Compartiments

pour calibres uCT Connecteur de perfusion

avec tube

Vitre .
Plaque de liaison avec

la machine de test mécanique

Echantillon

Figure 3.4 Prototype 2 du bioréacteur a perfusion

Le troisiéme prototype proposé consiste en une chambre en polycarbonate, un matériau
biocompatible et transparent, au module d’élasticité plus élevé que le PTFE (Figure 3.5-A).
Une vitre avec joint permet de voir I’échantillon tout en conservant 1’étanchéité du bioréacteur.
Le bioréacteur est placé sur la machine de test mécanique par I’intermédiaire d une plaque de
liaison en acier inoxydable. Une tige de compression effectue la stimulation de 1’échantillon.
Un joint circulaire (O-ring), dont le positionnement est réalisé par une rainure dans le corps du
bioréacteur, assure I’étanchéité de la liaison mécanique tout en autorisant a la tige une
inclinaison suffisante pour que toute la surface de 1’échantillon soit stimulée. Le bioréacteur
est muni d’un capot en acier inoxydable qui conserve une surface horizontale avec la machine
de test mécanique, une bille reliant la tige (inclinée par I’échantillon) au capot pour transmettre
les efforts. Deux tiges connectent le capot a la plague de liaison afin de guider le capot pendant
la stimulation. Des écrous, vissés sur ces tiges, permettent d’appliquer un chargement statique
sur le capot. Par ce systéme, I’échantillon osseux est maintenu en place pendant le transport.
Pour la circulation du fluide, I’entrée et la sortie de perfusion sont mises en opposition dans la
chambre, avec I’entrée au bas de la chambre et la sortie en haut de chambre pour un remplissage

complet. Enfin, ce bioréacteur existe dans une deuxieme configuration, sans piece métallique,
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compatible avec 1’analyse uCT (Figure 3.5-B). La tige, la bille et le capot sont remplacés par
le capot UCT, une piece unique en polycarbonate maintenue au corps de chambre par une vis.
Ce capot contient une chambre pour accueillir les calibres uCT permettant d’évaluer la densité
osseuse ; elle est refermée par un bouchon. La plaque de liaison en acier est, elle, remplacée
par un anneau en polycarbonate. Le capot uCT et I’anneau sont du méme diamétre que le lit
de I’appareil d’acquisition pCT (Skyscan 1176, Skyscan®, N.V., Belgique) du CHU Sainte-

Justine prévu d’étre utilisé pendant les cultures.

Capot Vitre

Tige de compression Connecteur de perfusion

Joint en silicone Tige de liaison Capot-Plaque

Plaque de liaison avec

Chambre en polycarbonate g o
Boy la machine de test mécanique

Capot uCT Chambre

Bouchons

Sortie de fluide

Anneau uCT Entrée de fluide

Figure 3.5 Prototype 3 du bioréacteur a perfusion
A. Configuration culture, B. Configuration uCT

Afin de retenir le meilleur concept, chacune des spécifications techniques a été évaluée pour
les trois prototypes. Cette évaluation est réalisée comparativement au bioréacteur ZetOs en
s’appuyant sur la littérature (Endres et al., 2009; Jones, Broeckmann, Pohl, & Smith, 2003;
Vivanco et al., 2013).
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3.1.2.1 Nombre de paliers de stimulation mécanique en compression

L’utilisation de la machine de test mécanique ElectroForce 3200, une machine
conventionnelle, permet de réaliser précisément des compressions jusqu’a 20 pm d’amplitude
(Figure 3.6). Cela garantit donc que, pour un échantillon de 10 mm de hauteur, une
compression de 2000 microdéformations (20 um) ou plus est faisable. Toutefois, la distinction
des différents paliers de stimulation mécanique (2000, 3000 voire 4000 microdéformations)

est dépendante du bioréacteur.

Piston

Bioréacteur avec échantillon

Cellule de force

Figure 3.6 Prototype 3 dans la machine de test mécanique

Le prototype 1 et le prototype 3 (Figure 3.6) ont été testés sur la machine de test mécanique
afin de déterminer comment se comportait le bioréacteur pendant la stimulation mécanique.
Pour cela, plusieurs échantillons de Sawbones (Sawbones®, E.-U.), de taille comparable aux
¢chantillons osseux prévus d’étre utilisés pendant les cultures, ont été comprimés a 3000
microdéformations (environ 30 pm d’amplitude pour un échantillon de 10 mm de hauteur). La
face visible des échantillons était mouchetée de peinture noire pour pouvoir suivre leur
déformation par corrélation d’images (Aramis, Gom®, Allemagne). Ce test a permis de

montrer que, dans le premier concept, le bioréacteur et sa plaque de fixation a la machine de



49

test, tous deux en PTFE, emmagasinait une partie des déformations. Cela a notamment pour
conséquence de ne pas pouvoir discerner les différents paliers de compression mécanique
effectivement appliqués a I’échantillon. Le second prototype, bien que non testé, est prévu
d’étre aussi en PTFE, ce qui engendrerait le méme probléme. A contrario, le troisiéme
prototype, constitué¢ de pieces en polycarbonate, un matériau plus rigide que le PTFE (et I’0s),

et en acier inoxydable, transmet beaucoup mieux les déformations souhaitées a I’échantillon.

Dans le cas du bioréacteur ZetOs, la stimulation mécanique est réalisée par un systéme associé
au bioreacteur (Jones et al., 2003) suffisamment précis pour distinguer des amplitudes
difféerentes de 500 microdéformations, avec une amplitude minimale de 1000
microdéformations (Endres et al., 2009). L’échantillon étant placé entre deux plaques
métalliques pour la stimulation mécanique, les déformations sont entiérement transmises a

I’échantillon.

3.1.2.2  Surface de I’échantillon comprimée

Pour les trois prototypes, la tige de compression a un diamétre un peu plus grand (12,7 mm)
que I’échantillon prévu d’étre comprimé (11 mm). Toutefois, les deuxieme et troisiéme
prototypes présentent I’avantage d’avoir une inclinaison de tige adaptable. En effet, la tige de
compression peut pivoter grace a son joint qui joue le r6le de rotule. Ce systeme assure qu’en
cas de défaut de parallélisme dans les coupes de I’échantillon, toute sa surface est quand méme

en contact avec la tige de compression.

Le systeme ZetOs impose une inclinaison de tige fixe ce qui ne lui permet pas de s’adapter a

son échantillon. La tige est toutefois d’un diamétre égal, voire supérieur a son échantillon.

3.1.2.3 Mécanisme de blocage du mouvement de I’échantillon

Pour les deux premiers prototypes, la tige peut étre bloquée dans son mouvement par une vis
qui vient pousser sur la tige perpendiculairement a son axe de translation. Au sein du troisiéme

prototype, la solution proposée est plus efficace : le capot placé sur la tige (et faisant
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I’intermédiaire avec la machine de test mécanique lors de la stimulation mécanique) est
maintenu en position par les écrous vissés sur les tiges de liaison. Ce systeme permet de
s’assurer qu'une force est constamment appliquée sur I’échantillon, empéchant ainsi son
mouvement. Dans le cas de la configuration uCT du prototype 3, le capot uCT appuie sur

I’échantillon par une vis vissée dans le haut de la chambre.

Dans le cas du systeme ZetOs, I’échantillon est limité dans ses déplacements par un volume
tres restreint de chambre. Toutefois, aucune solution n’est proposée pour éviter qu’il tourne

sur lui-méme.

3.1.2.4  Volume de fluides échangés entre ’intérieur et ’extérieur du bioréacteur

Aucune information n’étant disponible a ce sujet sur le bioréacteur ZetOs, il est considéeré que
le systeme proposé ne présente pas de fuites. Des tests préliminaires de remplissage sur les
premier et troisieme prototypes, combines a des tests stimulations mécaniques, ont pu mettre

en évidence des risques de fuite pendant la culture.

Les deux prototypes ont tous deux montré des soucis de fuite aux entrées et sorties de
perfusion, ces fuites étant moins importantes dans le cas du prototype 3. Ces fuites sont causées
dans le prototype 1 par le choix de I’embouchure de perfusion qui est non adaptée. Dans le
prototype 3, les embouchures de perfusion sont agrémentées d’un joint en silicone. Lors de
I’installation des embouchures, ce joint est comprimé contre la surface de la chambre, limitant

considérablement le risque de fuites.

L’utilisation du prototype 1 sur la machine de test mécanique apres son remplissage a montré
des fuites importantes pendant la stimulation de 1’échantillon. En effet, lors de la stimulation,
le bouchon de la tige de compression se délogeait, permettant le passage du fluide. Ce probléme
n’est pas présent dans le second prototype, le bouchon étant vissé a la chambre. Toutefois,
I’absence de joint entre le bouchon et la chambre dans les deux premiers prototypes crée une

infiltration de fluide, qui peut étre source de contamination et de prolifération de contaminants.
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Dans le cas du prototype 3, un joint vient directement relier la tige a la chambre, empéchant

toute circulation du fluide vers 1’extérieur.

Dans les trois prototypes, le joint de la vitre prévient efficacement I’apparition de fuites a cet
endroit.

3.1.2.5 Diameétre des bulles d’air dans le bioréacteur

Lors du remplissage de la chambre, le prototype 1 a montré qu’il n’était pas possible de le
remplir entiérement. En effet, I’entrée et la sortie de perfusion étant situées & méme hauteur en
milieu de chambre, le fluide ne peut pas aller au-dessus. Ce probleme n’existe pas dans les
autres concepts, la sortie de perfusion étant placée tout en haut de la chambre. Toutefois, la
présence de la vitre vient créer un espace pour lequel ’évacuation de I’air est plus complexe
pendant le remplissage. Cette complication est corrigée par I’inclinaison de la chambre pendant
le remplissage pour éliminer ces bulles d’air. Par cette méthode, seules de rares petites bulles

(<1 mm de diameétre) restent au sein du bioréacteur.

Dans le cas du bioréacteur ZetOs, les deux embouchures de perfusion sont placées en haut de
la chambre, ce qui assure un remplissage complet du volume. Une méthode similaire a celle
proposee précédemment pour remplir la chambre permet aussi d’évacuer les potentielles bulles

résiduelles du bioréacteur.

3.1.2.6  Temps de renouvellement du milieu de culture

Pour un méme deébit de perfusion (7 mL/h), il est attendu que le bioréacteur ZetOs voit son
milieu de culture renouvelé rapidement, son volume de chambre étant plus faible que celui des
concepts proposés. Etant donné que le prototype 1 ne peut pas étre rempli entiérement, ce point
ne peut pas étre évalué pour ce concept. Le prototype 2 étant tres proche de celui du prototype
3 pour ce qui est de ’agencement et du volume de la chambre intérieure, les résultats du

prototype 3 peuvent lui étre attribués.
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La mesure du temps de renouvellement du milieu de culture pour le prototype 3 a été réalisée
en utilisant deux eaux colorées (Anisi et al., 2014; Y.-B. Gao, Liang, Luo, & Yan, 2015). Une
fois la chambre remplie d’une premicére eau, le liquide a été remplacé par 1’autre teinte et le
temps nécessaire pour que ’eau dans le bioréacteur change de couleur a été évalué. Ce test a
permis de mettre en évidence qu’il fallait environ 45 minutes pour que tout le liquide dans le
bioréacteur soit remplacé entierement par du nouveau liquide. Cela indique donc qu’en une
journée, le liquide dans la chambre est renouvelé completement au moins 24 fois, ce qui

suggeére un renouvellement satisfaisant (la cible étant de 1 h par cycle).

3.1.2.7 Volume du bioréacteur

Etant donné que le bioréacteur congu dans cette thése est censé accueillir un échantillon plus
gros (10 mm de hauteur minimum, sans compter 1’ajout d’un implant) que celui du bioréacteur
ZetOs (5 mm de hauteur disponible), le volume de chacun des concepts présentés est plus
important que celui du bioréacteur de la littérature. Entre les trois concepts proposés, le
prototype 1 est le plus volumineux, avec une largeur et une hauteur les plus grandes. Le
prototype 2 est le second plus volumineux en raison de sa hauteur. Enfin vient le troisieme

prototype, qui possede le plus petit volume parmi les trois concepts.

3.1.2.8 Nombre de pieces a fabriquer

Le bioréacteur ZetOs possede trois pieces a fabriquer : la tige de compression, la chambre et
le support de I’échantillon. Dans le cas du prototype 1, il est nécessaire d’en fabriquer six : la
chambre, la vitre, son joint, la tige de compression, son bouchon et la plaque de fixation du
bioréacteur a la machine de test, bien que cette piece ne soit nécessaire qu’en un seul
exemplaire, quel que soit le nombre de bioréacteurs. Dans le second bioréacteur, le nombre de
pieces est encore plus grand (neuf pi¢ces) puisque s’ajoutent les deux tiroirs pour calibres uCT
et la plaque reliant la tige et I’échantillon. Enfin, le troisiéme concept propose la fabrication de
la chambre, les deux capots (configuration culture et configuration uCT), deux tiges de liaison,
la plaque de liaison avec la machine de test mécanique, ’anneau pCT, la tige de compression,

la vitre et son joint, soit dix pieces. Toutefois, les pieces proposées sont plus simples que dans
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le second concept, notamment en ce qui concerne la chambre. De plus, parmi les 10 pieces du
prototype 3, deux concernent uniquement la configuration uCT du bioréacteur.

3.1.2.9 Pourcentage de piéces stérilisables a ’autoclave

Dans les trois concepts proposés, tous les matériaux (le PTFE et le polycarbonate de la
chambre, le plexiglas des vitres) ont tous été choisis pour étre compatibles avec un cycle
d’autoclave, dont la température de stérilisation atteint 110 °C. Il a cependant été noté que le
plexiglas des vitres ne reagissait pas correctement pendant ces cycles de stérilisation, des
taches apparaissant en surface des vitres. Le matériau a donc été remplace par du

polycarbonate, matériau transparent et plus résistant a la température.

Parallelement, chacun des concepts présente des pieces standardisées qui sont toutes
compatibles avec une stérilisation a I’autoclave. Les tubes de perfusion ne peuvent toutefois
étre stérilisés plus d’une fois, au risque de trop les endommager. Ils sont par conséquent

considérés comme des consommables.

Dans le cas du systéme ZetOs, aucune information n’est donnée sur le remplacement de piéces
au fil des cultures. Il est donc émis comme hypothése que toutes ses piéces peuvent étre

stérilisées a plusieurs reprises, vraisemblablement a I’autoclave.

3.1.2.10 Volume total de fluide dans la chambre

Etant donné la différence de taille entre les échantillons du bioréacteur ZetOs et celui des
concepts proposés, le bioréacteur ZetOs présente le plus petit volume disponible pour le milieu
de culture. Entre les trois concepts, les prototypes 2 et 3 ont un volume comparable a celui de
I’échantillon bien que la hauteur disponible soit plus importante que celle de 1’échantillon, afin
de permettre I’accueil d’un implant. Toutefois, dans le prototype 3, ce volume est occupé par
la tige de compression. Dans le prototype 2, la tige a un plus petit diamétre, la liaison a

I’échantillon étant faite par une plaque de faible épaisseur. Ainsi, le prototype 3 présente le
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plus petit volume de fluide disponible entre les trois concepts. Le prototype 1 a une chambre

intérieure trés large par rapport a I’échantillon, laissant place a plus de milieu de culture.

3.1.2.11 Rayons de courbure intérieurs

Pour les trois concepts proposés, les rayons de courbure intérieurs sont compris entre 0,2 et
0,4 mm, pour un seuil minimal a 0,2 mm (Tableau 3.1). Il est supposé qu’il en est de méme

pour le bioréacteur ZetOs.

3.1.2.12 Nombre de mécanismes de chargement statique

Dans les deux premiers prototypes, le mouvement de I’échantillon est limité par une vis placée
perpendiculairement a l'axe de la tige et qui vient maintenir sa position. Toutefois, ce
mécanisme ne permet pas de réaliser un chargement statique précis sur I’échantillon. En effet,
seule la friction de la vis sur la tige restreint son mouvement ce qui réduit la force qui peut étre
appliquée sur I’échantillon. Dans le cas du prototype 3, le serrage d’écrous sur le capot de la
chambre produit directement un chargement statique sur 1’échantillon. Ce chargement peut étre
préalablement réalisé par la machine de test mécanique puisque les écrous sont accessibles lors
de la stimulation mécanique. Ainsi leur serrage permet de maintenir la position du capot

correspondant a la force désireée.

Le bioréacteur ZetOs ne comporte pas de mécanisme pour appliquer un chargement statique
sur I’échantillon. Toutefois, il est possible de placer des poids sur la tige de compression si un

chargement statique est souhaite.

3.1.2.13 Nombre de c6tés plans transparents

Chacun des concepts proposés posséde une fenétre plane permettant une visibilité parfaite d’un
coté de I’échantillon. Ce concept n’existe pas dans le systeéme ZetOs. Bien que le matériau
constituant la chambre de ZetOs soit transparent, ce matériau garde une certaine opacité et sa

forme cylindrique vient géner la visibilité de 1’échantillon. En plus de la fenétre, la chambre
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du prototype 3 est faite de polycarbonate ce qui permet de voir le reste de 1’échantillon de la
méme facon que pour le bioréacteur ZetOs. Les deux autres concepts sont en PTFE, un

matériau totalement opaque.

3.1.2.14 Radio-opacité des piéces

Le bioréacteur ZetOs, bien que proclamé compatible avec le uCT, a son échantillon placé entre
deux piéces métalliques. Méme si le matériau constituant la chambre et entourant I’échantillon
est peu radio-opaque, les pieces métalliques au-dessus et en dessous de I’échantillon vont créer
des artéfacts dans les images, ce qui va masquer en partie 1’architecture osseuse. Dans le cas
des deux premiers prototypes, la chambre est en PTFE, un matériau qui laisse bien pénétrer les
rayons X. Toutefois, la tige de compression sur I’échantillon est en métal ce qui est source
d’artéfacts dans les images. Enfin, le prototype 3, dans sa configuration culture, est
incompatible avec le uCT, ses pieces extérieures encerclant la chambre étant toutes en acier
inoxydable. Ce probléme est résolu avec sa configuration uCT qui change toutes les pieces
métalliques par une piece en polycarbonate. La tige de compression, directement en contact
avec l'échantillon, est notamment remplacée par le capot uCT. Bien que cet ajustement de
configuration pendant la culture soit un risque de contamination, cette manipulation, exercée
en milieu stérile (hotte biologique), permet d’obtenir un milieu parfaitement compatible pour

imager 1’échantillon au pCT sans affecter sa survie.

3.1.3 Matrice de décision et sélection du concept

A la suite de I’évaluation des concepts et du systéme ZetOs au travers des différentes
spécificités techniques, il est possible d’attribuer une note a chacun de ces concepts
relativement au bioréacteur ZetOs. Pour chaque spécificité technique, une cote entre 0 et 2 est
accordée au concept selon si la solution proposée est bien meilleure (+2), meilleure (+1),
équivalente (0), moins bonne (-1) ou bien moins bonne (-2) que celle du bioréacteur ZetOs.
L’ensemble de ces cotes sont rassemblées au sein de la matrice de décision et la note finale de

chaque concept est calculée (Tableau 3.3). Cette note consiste en la somme de chacune des
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cotes pondérées par le facteur d’importance absolu F-Abs associé a la spécificité technique.

Pour rappel, ce facteur a été déterminé dans la maison de qualité (Tableau 3.2).

Tableau 3.3 Matrice de décision

Spécification technique F-Abs
Nombre de paliers de stimulation 97 D 1
mécanique en compression
Surface de I’échantillon comprimée 83 0 1 1
Nombre de mécanismes de blocage du | 7g
. ) 1 1 2
mouvement de 1I’échantillon
Volume de fluides échangés entre 68
v a y g o -2 -1 0
I’intérieur et I’extérieur du bioréacteur
Temps de renouvellement complet du | g5
s -2 0 0
milieu de culture dans la chambre
Diamétre des bulles d’air 65 -2 0 0
Volume du bioréacteur 63 -2 -1 0
Nombre de piéces a fabriquer 63 -1 -2 -2
Pourcentage de pieces stérilisables a 60
’ 0 0 0
I’autoclave
Volume total de fluide dans la 59
-2 -1 0
chambre
Rayons de courbure intérieurs 57 0 0 0
Mécanismes de chargement statique 56 1 1 2
Nombre de cbtés plans transparents 53 1 1 2
Pourcentage de pieces du bioréacteur a | 4g
i X " 0 0 2
faible radio-opacité
Note -712 -237 331

Six bioréacteurs correspondant au concept sélectionné ont été fabriqués et quatre cultures
osseuses ont été réalisées. Les deux premiéres cultures, contenant respectivement un et six

échantillons, avaient pour objectif de valider les protocoles de manipulation des échantillons
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et des bioréacteurs: préparation des échantillons, mise en bioréacteur, analyse HCT,
stimulation mécanique des échantillons. Dans les deux cas, une contamination fongique a été
détectée, associee a un réservoir de milieu de culture non adéquat. Les premiers essais
utilisaient un tube a essai en guise de réservoir. L’étanchéité du tube n’étant pas garantie, la
libre circulation de I’air a permis la contamination fongique. Pour répondre a ce probleéme, le
réservoir de milieu de culture a été remplacé par une bouteille en Pyrex de 25 mL munie d’un
bouchon communicant congu pour la mise sous vide (VapLock, Cole Parmer, E.-U.) (Figure
3.7). Sur les trois ports du bouchon, deux étaient destinés a I’entrée et sortie de fluide de
perfusion. Le troisiéme port était pourvu d’un filtre 0.2 pm (Filtropur S 0.2, Sarstedt, E.-U.),
permettant le renouvellement de 1’air tout en bloquant la circulation de contaminants. Gréce a
ce renouvellement au sein du réservoir, il est possible de réalimenter le milieu de culture en
oxygene, grace notamment au goutte-a-goutte du milieu de culture a la sortie de perfusion
(Figure 3.7). A chaque changement de milieu de culture, étape utilisée pour renouveler le
milieu usagé par du nouveau milieu de culture, un deuxieme réservoir est stérilisé (autoclave),

rempli de milieu de culture et vient remplacer le premier réservoir.

=

>
Filtre 0.2 um

> NS
Circulation du milieu de culture Réservoir de milieu de culture

Figure 3.7 Amélioration du réservoir
de milieu de culture

La troisieéme culture réalisée dans ce projet de thése s’est intéressée au remodelage osseux sur

les premiéres semaines de culture (Figure 3.8). Six échantillons ont été maintenus en vie sur
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une periode de 14 jours avec une sollicitation mécanique quotidienne de 4000
microdéformation en compression sur 300 cycles (sollicitation sinusoidale, fréquence 1 Hz)
(Endres et al., 2009) avec une précharge de 25 N. La précharge est utilisée afin d’assurer un
contact entre toutes les pieces du bioréacteur. Cette stimulation mécanique a été appliquee sur
la moitié des échantillons, I’autre moitié¢ constituant le groupe contrdle. Une acquisition pCT
a été effectuée en début et en fin de culture (taille de pixel 9 pum, filtre aluminium de 1 mm,
65 kV, 385 A, pas de rotation 0.25°, temps d’exposition 1460 ms). L’analyse de cette culture,
détaillée dans la thése d’Annie LEVASSEUR (Levasseur, 2019), a mis en évidence la capacité
du bioréacteur a induire du remodelage osseux. En effet, les échantillons controle, n’ayant pas
subi de stimulation mécanique, ont montré de la résorption osseuse apres traitement des images
MCT. La stimulation mécanique a permis de prevenir cette résorption osseuse, les échantillons
stimulés ayant conservé une architecture osseuse comparable au début de la culture apres 14
jours de culture. Cette étude valide ainsi la capacité du bioréacteur a réaliser des études plus

avancées sur le comportement du tissu osseux en fonction de son environnement.

Jour 0 Jour 14
Controle
Environnement statique
3x | I
Sollicite Sollicitation quotidienne, 300 cycles, 1 Hz
3x ll 4000 pe (~40 um) en compressiqg’d’_ﬁ ol 200
uCT rayons X uCT rayons X

Figure 3.8 Protocole de la troisiéme culture — Remodelage osseux sur 14 jours
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3.2 Mise en place d’une culture ex vivo — Matériel et Méthodes

Le bioréacteur a perfusion étant capable de garder en vie des échantillons sur une période de
14 jours et d’initier du remodelage osseux, une nouvelle culture a été réalisée afin de répondre
aux questions suivantes. Quel est le comportement des échantillons sur une culture a plus long
terme ? Est-il possible d’initier de 1’ostéointégration au sein des bioréacteurs ? Pour répondre
a ces questions, le protocole réalisé a la culture précédente a été réutilisé et amélioré (Erreur !

ource du renvoi introuvable.). Ce nouveau protocole est détaillé ci-apres.

Jour 0 Semaine 10
Controle
- Environnement statique
4x | '
N
uCT rayons X uCT rayons X
Témoin
4x o
Changement de milieu de culture

Figure 3.9 Protocole de la quatrieme culture — Ostéointégration sur 10 semaines

3.2.1 Animal et préparation des échantillons

Une vache ageée de 4 ans a été sacrifiée en raison d’une pathologie médicale sans impact sur
I’étude (vache a terre). Les deux iliums ont été extraits et immergés directement dans un bain

de PBS + antibiotiques pour le transport. Le sacrifice et les opérations chirurgicales ont été
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menés par Marco BOSA et Sylvain NICHOLS, a I’Ecole Vétérinaire de Sainte-Hyacinthe. Les
specimens osseux ont ensuite été transférés a I’Hopital Sacré-Ceeur de Montréal par Annie
LEVASSEUR.

Perceuse a colonne Fraise

Scie-cloche

— Carotte

Carotte extraite

Guide de coupe

Carotte

Figure 3.10 Préparation des échantillons pour la culture ex vivo.
A. Extraction de la carotte. B. Fraisage des faces paralléles sur le guide de coupe.
C. Coupe des échantillons

Des carottes ont été prélevées avec une perceuse a colonne et une scie-cloche d’un diamétre
de 11 mm, sous constante irrigation au PBS stérile a 4 °C (David et al., 2008; Vivanco et al.,
2013) (Figure 3.10-A). Les carottes ont ensuite été placées dans un guide de coupe sur mesure
(Figure 3.10-B&C). Ce montage permet le fraisage de deux faces paralléles espacées d’au plus
10 mm (Figure 3.10-B) et la découpe des échantillons en cylindres tronqués d’une hauteur
d’environ 10 mm, avec une scie Dremel® (Figure 3.10-C). Le fraisage et la coupe ont aussi
été menés sous constante irrigation au PBS stérile a 4 °C (David et al., 2008; Vivanco et al.,
2013). Six échantillons ont été préparés ainsi que 4 lames cylindriques de 3 mm d’épaisseur

environ.
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Apreés la coupe, les échantillons ont été nettoyés individuellement avec trois bains successifs
de PBS + 5 % d’antibiotiques (pénicilline, streptomycine) et 1 % d’amphotéricine B, dans
lesquels ’échantillon a été agité pour éliminer tous les débris et contaminants. Puis un
quatrieme bain d’une heure a été effectué pour permettre aux antibiotiques et antifongiques
d’agir sur les spécimens. (David et al., 2008; Vivanco et al., 2013) Aprés lavage, les 4
échantillons ont été placés individuellement dans une chambre de culture, en configuration
UCT, remplie de milieu de culture (Figure 3.12-A). Un implant en alliage de titane (Ti-6Al-
4V), pastille de 5mm de diamétre, 3 mm de hauteur et de rugosité surfacique de
Ra = 3,46 um £ 0,25 pum, a été placé sur I’échantillon et maintenu par la tige du capot PCT
(Figure 3.11). La rugosite des implants a été obtenue, aprés polissage poli-miroir, par sablage
avec de la poudre d’oxyde d’aluminium (grains de 250 um — Cobra, Renfert, Hilzingen,
Allemagne) pendant 30 secondes a 6 bars sur 1’outil Basic Quattro (Renfert, Hilzingen,
Allemagne) (implants produits par Manon FRAULOB, Laboratoire MSME). Le milieu de
culture était composé de BGJb avec 10 % de sérum feetal bovin ou FBS (pour fetal bovine
serum), 10 % d’antibiotiques (pénicilline, streptomycine) et 0,1 % d’amphotéricine B (Endres
et al., 2009; Vivanco et al., 2013). Les chambres étaient reliées a leur réservoir respectif rempli
de 15 mL de milieu de culture (Figure 3.12-D). Une pompe de distribution péristaltique
permettait la circulation du milieu dans les chambres a une vitesse de 7 mL/h. Les lames d’os
ont, elles, été placées individuellement, aprés morcellement en bouts d’os de quelques
millimétres d’épaisseur, dans des flacons de culture cellulaire remplis de 5 mL de milieu de
culture (Figure 3.12-E). Ce milieu était semblable a celui des chambres, mais avec 20 % de
FBS (au lieu de 10 %). Tout le matériel a préalablement été passé a I’autoclave ou était déja
stérile et destiné a un usage unique. Toutes les étapes ont été menées sous hotte pour préserver
la stérilité des échantillons. Les chambres et flacons ont ensuite été entreposes dans un
incubateur a 37 °C, 5 % de CO..

La préparation des échantillons et la mise en culture ont été réalisées conjointement avec Annie
LEVASSEUR.
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Implant

Echantillon osseux

Figure 3.11 Echantillon osseux avec implant
mis en culture dans un bioréacteur a perfusion

3.2.2 Stimulation mécanique

Les six échantillons étaient répartis en deux groupes : un groupe contréle et un groupe stimulé
mécaniquement, de trois eéchantillons chacun. Cing jours par semaine, les échantillons du
second groupe étaient stimulés mécaniquement grace a la machine de test mécanique
ElectroForce 3200 (TA Instruments®, E.-U.). Cette stimulation correspondait & un mouvement
sinusoidal en compression, d’une amplitude de 3000 microdéformations (environ 30 um),
d’une fréquence de 1 Hz et d'une durée de 300 cycles (Endres et al., 2009), avec une précharge
de 25 N.

3.2.3 Changement de milieu de culture et analyse cellulaire

Le milieu de culture des chambres et des flacons était changé une fois par semaine. Le milieu
usage a été centrifugé pour dissocier tous les corps en suspension (dont les cellules) et le milieu
de culture. L’amas produit a la centrifugation a été prélevé et étalé sur une lame de microscope
puis coloré avec le protocole Hema 3® (Fisher Healthcare, Canada), comparable a une
coloration Wright-Giemsa, avant d’étre observé au microscope optique. Cette coloration

permet de mettre en évidence que les cellules osseuses étaient vivantes.
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Figure 3.12 Culture osseuse. A. Chambre et échantillon - Configuration uCT. B. Chambre et
échantillon - Configuration Culture avec capot. C. Chambre et echantillon - Configuration
Culture sans capot. D. Réservoir de milieu de culture. E. Flacon avec morceaux d’os

3.2.4 Acquisitions uCT

Trois jours apres la préparation des échantillons, les chambres ont été débranchées de la pompe
et de leur réservoir et fermées avec des bouchons stériles (Figure 3.12-A). Elles ont alors été
transportées au CHU Sainte-Justine pour étre imagées par PUCT avec I’appareil Skyscan 1176
(Skyscan®, N.V., Belgique). Les acquisitions ont été réalisées avec une taille de pixel a 9 um,
avec un filtre aluminium de 1 mm d’épaisseur, a 65 kV et 385 pA. Le pas de rotation était de
0,25° et le temps d’exposition était fixé a 1460 ms. Les acquisitions avaient une durée de

25 minutes environ par échantillon.

Apres 1’acquisition PCT, les échantillons ont été rapportés a I’Hopital Sacré-Coeur de
Montréal. Les chambres ont été modifiées pour leur configuration de culture, avec I’installation
de la tige de compression et du capot (Figure 3.12 B&C).
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Apres 10 semaines de culture, les chambres ont été remises dans leur configuration uCT
(Figure 3.12-A) pour une deuxiéme acquisition au CHU Sainte-Justine.

Parallelement, un échantillon non mis en culture a été imagé a deux reprises dans les mémes

conditions afin d’évaluer les méthodes de mesure et d’analyse.

3.25 Fin de culture

Une fois la seconde acquisition d’images PCT effectuée, les échantillons ont été extraits de
leur chambre de culture et fixés avec du formaldéhyde dilué a 4 % pendant 4 h. lls ont ensuite
été entreposés dans du PBS steérile avec 10 % d’antibiotiques a 4 °C. Les flacons vidés de leur
milieu de culture ont, eux, été colorés avec le protocole Hema 3® (Fisher Scientific, Canada),

et observés au microscope optique.

3.2.6 Traitement des images uCT

Aprés reconstruction sur le logiciel CTAn (SkyScan®, v.1.16.4.1), les images volumiques pCT
ont été réorientées en alignant la base et la face avant des échantillons avec un plan horizontal
et vertical. Pour cela, le module TransformJ (Meijering et al., 2001) du logiciel Fiji a été utilisé
(Schindelin et al., 2012). Puis les images ont été filtrées avec un filtre moyen 3D a 3 pixels
(Ollion et al., 2013) et segmentées avec un seuil déterminé comme la médiane des seuils
obtenus sur chaque coupe par la méthode IsoData (Ridler & Calvard 1978). Les images ont
ensuite subi un traitement binaire dit ouvert (érosion puis dilatation). Une fois traitées, les
images volumiques ont été coupées au plus pres des échantillons, implant exclu, puis coupées
en deux pour alléger les calculs. Les images au début et en fin de culture ont alors été recalées
en utilisant le module Atlas Toolkit (un recalage 3D/3D par intensité (Grocott et al., 2016)).
Par ce recalage, les images volumiques (demi-échantillons) de début et de fin de culture ont
été placées selon la méme orientation. L’ensemble des pixels communs a ces deux volumes
d’images étaient rassemblés au sein d’un volume consensus. Une fois recalées, les images ont

de nouveau été segmentées avec un seuil fixé a 128 (sur 255, images 8-bit) pour éliminer les
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pixels gris liés a la réorientation des images. En utilisant le module BoneJ Experimental, la
fraction volumique BV/TV (Odgaard & Gundersen, 1993) sur tout le volume de chaque demi-
échantillon a été obtenue. Par soustraction de ’image volumique consensus, il a été possible
de mettre en évidence la quantité d’os résorbé et la quantité d’os formé au cours de la culture
a partir des images volumiques de début et de fin de culture. Le BV/TV et la quantité d’os
formé et résorbé ont aussi été calculés sur des sous-régions des échantillons, en les découpant
selon trois parties égales : proche de I’implant, milieu de I’échantillon et bas de I’échantillon.
L’ensemble des résultats ont été comparés a ceux calculés sur ’échantillon contrdle n’ayant

pas subi de culture.

Afin de vérifier la validité des résultats du recalage 3D/3D, un second recalage 2D/3D a éte
réalisé sur une coupe de 1’échantillon contrdle et d’un échantillon mis en culture. Pour cela,
une coupe a I’état final a été sélectionnée au milieu de chaque échantillon et un recalage par
intensité (Matlab R2017b, MathWorks Inc., MA, E.-U.) a été appliqué pour trouver la coupe
qui lui correspond le mieux dans le volume initial de I’échantillon (pour plus de détails sur
cette méthode, voir le chapitre 4.2.1.4, p.85, ce recalage ayant été utilisé pour comparer la
tomographie par neutrons avec I’histologie). A la suite de ce recalage, il a été possible
d’extraire la proportion de pixels liés aux adaptations osseuses de la méme fagon que lors du
recalage 3D/3D, en isolant les pixels uniquement présents dans 1’état initial (résorption) ou

final (formation) de I’échantillon.

3.2.7 Analyse statistique

Les valeurs de BV/TV ont été comparées entre le début et la fin de la culture par un test non
paramétrique de Wilcoxon. Le niveau de significativité était fixé a p=0.05. Les calculs ont été

réalisés sur le logiciel R (R Development Core Team, 2005).

3.3 Résultats

Lors des premiers jours de culture, un souci technique avec la machine de test mécanique

ElectroForce 3200 a imposé I’interruption de la stimulation mécanique et mené a la destruction
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d’un échantillon. De plus, une fuite importante dans 1I’'une des chambres a causé¢ une
contamination, conduisant a aussi retirer cet échantillon de 1’étude. Au total, quatre
échantillons et quatre flacons de culture cellulaire ont été mis en culture sur une période de 73
jours. Ainsi, la stimulation mécanique est un facteur qui a été supprimé de I’analyse, résultant
a un seul groupe Contréle de 4 échantillons avec implant (Erreur! Source du renvoi
ntrouvable.). A la fin de la culture, aucun implant ne s’est solidarisé a I’échantillon

correspondant.

Aucune différence significative n’a été mesurée en termes de BV/TV entre le début et la fin de
culture. A la suite du recalage des images UCT en début et fin de culture, les résultats de
résorption et formation osseuses ont été extraits et sont décrits a la Figure 3.13 avec une ligne
noire pour les résultats de I’échantillon contrdle, et un point bleu pour les demi-échantillons,
chaque échantillon étant représenté par un symbole (o, +, X ou *). Comparativement aux
mesures effectuées sur I’échantillon contréle (ligne noire), les valeurs de formation et
résorption de chaque échantillon (points bleus) étaient du méme ordre de grandeur, soit environ
13 % du BV/TV, que ce soit pour chaque demi-échantillon complet ou par zones (Figure 3.13).
Un echantillon (représenté par o) sort toutefois du lot, présentant de fortes résorption et
formation osseuses (environ 30 %) dans la zone proche de I’'implant, par rapport aux autres

échantillons (Figure 3.13).
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Figure 3.13 Résorption et formation osseuses
par zones et échantillon complet

Les mesures réalisées sur cet échantillon (noté o dans la Figure 3.13) et sur I’échantillon
contrble ont été vérifiées a ’aide d’un recalage 2D/3D a partir d’une coupe prise sur chaque
demi-échantillon (soit 4 coupes au total, 2 par échantillon). L’analyse par recalage 2D/3D sur
I’échantillon contrdle a montré des résultats similaires au recalage 3D/3D, avec une erreur de
détermination sur la formation et la résorption osseuse élevée (environ 8 % pour le recalage
2D/3D et 13 % pour la coupe équivalente du recalage 3D/3D) (Figure 3.14). La formation
osseuse mesurée sur ’échantillon en culture était équivalente a ’échantillon contrdle sur une
moitié d’échantillon, et était plus grande de 2,5 % sur I’autre moitié (Figure 3.15). Les valeurs
de résorption de I’échantillon en culture étaient supérieures a celles de 1’échantillon controle
avec une différence d’au moins 3 %, autant pour le recalage 2D/3D que la coupe équivalente
du recalage 3D/3D. Pour la moitié avec le plus de formation osseuse détectée, la résorption
osseuse était, elle aussi, plus importante que sur I’autre demi-échantillon avec une différence

par rapport a I’échantillon contrdle d’environ 5 %.
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Figure 3.14 Comparaison entre le recalage 3D/3D et le recalage 2D/3D - Echantillon contrdle

Une analyse visuelle des images a révélé une répartition homogene et parsemée des pixels
associés a la résorption osseuse (vert) et a la formation osseuse (fuchsia) sur toute la surface
des échantillons, excepté pour le demi-échantillon avec un surplus de formation et de
résorption osseuse. Pour ce demi-échantillon, une quantité importante de pixels colorés était

présente en haut de 1’échantillon (Figure 3.15).
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Figure 3.15 Comparaison entre le recalage 3D/3D et le recalage 2D/3D - Echantillon en
culture

La comparaison hebdomadaire du milieu de culture usagé avec le nouveau milieu de culture
n’a montré aucune différence de couleur pour les bioréacteurs. A contrario, le milieu de culture

des flacons a présenté un jaunissement du milieu prononcé au bout de 7 jours (Figure 3.16).
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Figure 3.16 Coloration du milieu de culture aprés 7 jours de culture

Les lames d’histologie du milieu de culture, réalisées aprés chaque changement de milieu,
n’ont présenté que peu de cellules flottantes dans le milieu de culture, autant pour les chambres

que pour les flacons (Figure 3.17).

Figure 3.17 Microscopie (x20) des lames d'histologie du milieu de culture
pour les chambres (a gauche) et pour les flacons (a droite)
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Figure 3.18 Microscopie (x20) de I’histologie
d'un flacon en fin de culture

En fin de culture, I’histologie des flacons a montré de gros amas cellulaires localisés, constitués

de cellules ostéoblastes en bonne santé (forme étoilée) (Figure 3.18).

3.4 Discussion

La méthodologie ex vivo est une méthode appliquée pour étudier le remodelage osseux en
fonction de I’environnement de I’os. Dans la littérature, ces cultures sont menées sur une
période de 3 a 4 semaines (Endres et al., 2009; S. Rahman et al., 2016; Vivanco et al., 2013).
Une seule étude (S. Rahman et al., 2016) considérait un implant et s’intéressait a sa capacité
de diffusion de médicaments dans le tissu, sans étudier la qualité de I’ostéointégration. L’étude
présentée ici s’intéresse & la mise en ceuvre de la méthode ex vivo sur des périodes plus longues,

dans un contexte d’étude de I’ostéointégration.

Les analyses uCT ont montré qu’il n’y a pas de différence significative pour le BV/TV des
échantillons entre le début et la fin de culture. De plus, le recalage 3D/3D montre des taux de
formation et résorption osseuses €quivalentes a l’erreur de détermination apportée par
I’échantillon contréle (Figure 3.13). Ainsi, aucun remodelage osseux n’a été induit dans les

échantillons pendant la culture.
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L’analyse par recalage 3D/3D présente une erreur de détermination de ces taux de formation
et de résorption osseuse élevée (environ 13 %). Le recalage 2D/3D rapporte une erreur, certes
plus faible, mais équivalente au recalage 3D/3D. Cette différence peut étre associée a la
différence de dimensions des images dans I’analyse, une étude de recalage 3D conduisant a
une plus grande marge d’erreur qu’une analyse 2D, plus précise. D’autre part, les valeurs de
résorption et de formation osseuses rapportées par un des demi-échantillons en culture rapporte
des différences comparables a I’échantillon contréle pour les deux recalages réalisés. (Figure

3.14 & Figure 3.15).

L’échantillon en culture a été sélectionné pour 1’analyse 2D/3D en raison de son comportement
inhabituel dans la cohorte lors du recalage 3D/3D. En effet, un de ses demi-echantillons
présentait une formation et une résorption osseuses remarquablement élevées pres de I’implant
(30 %) (Figure 3.13). Ce comportement a aussi été mis en évidence dans I’analyse 2D/3D, les
images montrant un décalage local des tissus a cet endroit (Figure 3.15). Plusieurs points
permettent de conclure que ce résultat n’est pas représentatif d’un remodelage osseux. Tout
d’abord, les pixels correspondant a de la formation (fuchsia) et a de la résorption osseuses
(vert) étaient équitablement répartis de part et d’autre des pixels communs aux deux états
(début et fin de culture) de I’échantillon (blanc) (Figure 3.15). Cela s’est traduit par des taux
de formation équivalents aux taux de résorption osseuse : environ 30 % pour le recalage 3D/3D
volumique (Figure 3.13), 17 % sur une coupe du recalage 3D/3D (Figure 3.15) et 11 % pour
le recalage 2D/3D (Figure 3.15). De plus, les structures osseuses en debut (pixels verts et
blancs) et en fin de culture (pixels fuchsias et blancs) a cet endroit sont fortement similaires et
aisément superposables visuellement. L’échec du recalage pour ce demi-échantillon pourrait
étre rapporté a une déformation locale du tissu entre les deux acquisitions pCT, d’autant que
la zone incriminée se situe proche de I’implant. En effet, les deux recalages effectués (3D/3D
et 2D/3D) reposent tous deux sur ’hypothése que les échantillons n’ont pas été déformés entre
les deux acquisitions, n’autorisant une modification des images qu’en translation, rotation
voire grossissement de toute I’image. Si une modification locale des tissus avait été permise,
le recalage aurait cherché a faire correspondre les tissus résorbés et les tissus nouvellement

formés, impactant donc les mesures de remodelage osseux. Ainsi, on peut supposer que pour
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I'une des deux acquisitions de cet échantillon en particulier, I’implant était plus fortement
comprimé sur 1’échantillon osseux. Cela a déformé localement la matrice, causant cette erreur

dans I’estimation de la formation et la résorption osseuse.

L’absence de changement dans la matrice osseuse des échantillons peut étre associée a
I’absence de stimulation lors de la culture, la stimulation mécanique ayant été annulée afin de
préserver les échantillons. Cette stimulation mécanique a été démontrée comme ayant une
influence prépondérante sur le remodelage osseux (Endres et al., 2009; Mosley, 2000). Sans
stimulation mécanique suffisante, il est attendu que 1’0s se résorbe (Frost, 1987). Toutefois, les
taux de résorptions rapportés par les échantillons en culture sont trop proches de 1’erreur
estimée par 1’échantillon contréle pour indiquer un tel phénomeéne. De méme, les taux de
formation osseuse sont tous en dessous du seuil contréle (I’échantillon déformé étant exclu de

cette observation), concluant sur I’absence de formation osseuse.

Cette inactivité des echantillons en culture peut étre liée a leur origine anatomique. Pour ce
projet, les échantillons étaient prélevés a partir d’ilium bovin. Cet os a été sélectionné pour sa
forte contenance en os trabéculaire, sa facilité d’acces pour le vétérinaire (faible risque de
contamination extérieure lors de I’extraction), et sa taille suffisamment importante pour obtenir
plusieurs échantillons d’un méme spécimen animal. Le choix de I’animal a été réalisé
relativement a la littérature. Cet animal est particuliérement utilisé en culture ex vivo (Endres
et al., 2009; Vivanco et al., 2013) en raison de sa structure lamellaire comparable a I’os humain
(Abubakar et al., 2016). Bien que plusieurs zones anatomiques différentes aient été utilisees
(sternum, métacarpes, ulna, etc. (David et al., 2008; C. Davies et al., 2006; Endres et al., 2009;
Vivanco et al., 2013)), le choix de la zone anatomique peut influencer les adaptations osseuses
prévues. En effet, un os déja fortement sollicité naturellement a moins de chance de montrer
des adaptations osseuses en culture, comme démontré par David et al. en comparant leurs
¢chantillons d’ulna et de sternum (David et al., 2008). Dans ce cadre, I’ilium est un os
faiblement impliqué dans les mouvements de I’animal et, dans cette culture, aucun stimulus

mécanique n’a été apporté a I’os. Par conséquent, les échantillons n’ont certainement pas percu
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de changement particulier dans leur environnement mécanique, d’ou I’absence d’adaptation

0Ssseuse.

Toutefois, 1’origine anatomique ne suffit pas a elle seule pour expliquer I’absence de résorption
osseuse alors que les échantillons n’étaient pas sollicités. En effet, la troisiéme culture réalisée
avec le prototype ((Levasseur, 2019), voir chapitre 3.1.3, p.55) montre de la résorption dans le
groupe contrble aprés une culture de 14 jours. La résorption osseuse est un phénoméne décrit
comme étant de courte durée, se déroulant sur 2 & 3 semaines, en lien avec la durée de vie des
ostéoclastes (Harada & Rodan 2003). La phase de formation osseuse intervient alors et a une
durée de 4 a 6 mois (Harada & Rodan, 2003; Katsimbri, 2017). La troisiéme culture se situe
donc en pleine phase de resorption tandis que la culture présentée ici a déja entamé sa phase
de formation osseuse. Considérant I’erreur de détermination des taux de formations et
résorptions osseuses de la technique (environ 13%), il est possible que du remodelage osseux
soit intervenu pendant la culture, mais qu’il soit trop faible pour étre perc¢u avec les techniques
actuelles. Pour contre-valider cette hypothese, un marquage osseux aurait pu étre réalisé
pendant la culture afin de mettre en évidence le tissu osseux a deux instants distincts. Cette
technique a par exemple été utilisee par Birmingham et al. (Birmingham et al., 2016), leur
permettant ainsi de calculer le taux d’apposition de tissu osseux pendant la culture par analyse

histologique.

Outre la stimulation mécanique, le développement osseux peut étre affecté par des hormones
et autres facteurs de croissance. Les etudes in vivo ont notamment montré I’effet du diabéte
(Jing et al., 2018) ou de la ménopause (Dudeck et al., 2014) sur le remodelage osseux. La
production d’ostéoclastes est par exemple inhibée par les cestrogénes et la testostérone. Cela a
pour conséquence une prédominance de 1’0stéoporose chez les femmes ménopausées en raison
de la diminution importante d’cestrogénes (Bauer & Link 2009; Harada & Rodan 2003). Le
recrutement, I’activation et la prolifération des cellules osseuses sont aussi interconnectés, la
production de facteurs comme le RANKL ou I’ostéoprotégérine par les ostéoblastes agissant
sur la différenciation des ostéoclastes (Florencio-Silva, Sasso, Sasso-Cerri, Simdes, & Cerri,

2015). Le milieu de culture utilisé, BGJb, bien que privilégiant la prolifération des ostéoblastes



75

(Schmitt et al., 2008), ne permet pas I’activation de ces cellules, c¢’est-a-dire leur implication
dans la formation de tissu osseux. Des travaux plus poussés pourraient s’intéresser a 1’injection
de tels facteurs d’activation ou de croissance (Mann, Huber, Kogianni, Jones, & Noble, 2006),
voire de cellules développées in vitro, pour venir induire du remodelage osseux dans 1’os,
comme proposé par Marino et al. (Marino, Staines, Brown, Howard-Jones, & Adamczyk,
2016).

Bien que I’activation cellulaire soit faible dans cette culture, plusieurs témoins permettent de
mettre en évidence que les cellules des échantillons étaient toujours viables en fin de culture,
voire capables de se multiplier. Tout d’abord, I’histologie des flacons en fin de culture a révéle
une prolifération cellulaire, en I’occurrence des ostéoblastes. Ce test est d’importance, car les
échantillons dans ces flacons consistaient en des lames morcelées d’os de 3 mm d’épaisseur.
Lors de la préparation des echantillons, les coupes étaient réalisées sous irrigation de PBS
sterile a 4 °C (C. Davies et al., 2006; Endres et al., 2009), afin de limiter 1’augmentation de
température, cause de mortalité cellulaire (Fuchsberger 1988; Tawy, Rowe, & Riches 2016;
Sener et al. 2009). Les lames ayant été obtenues dans les mémes conditions que les échantillons
dans les bioréacteurs, mais avec une épaisseur moindre, I’effet de la montée en température
était plus important. La bonne sante cellulaire en flacon montre donc qu’au début de la culture
les échantillons étaient viables, avec des cellules osseuses susceptibles de proliférer.
Cependant, les flacons utilisés sont spécifiguement étudiés pour permettre un bon
développement cellulaire et sont courants en biologie in vitro. Ainsi, les flacons seuls ne
peuvent attester de la prolifération cellulaire dans les bioréacteurs jusqu’a la fin de la culture.
De plus, I’'imagerie UCT est reconnue pour affecter la viabilité cellulaire (Caraiani et al., 2018;
Mustafy et al., 2018). Toutefois, le niveau d’énergie des rayons X employeé, bien qu’élevé, était
ponctuel, donc suffisamment faible pour garder la viabilité cellulaire (Mustafy et al., 2018).
Ce point est d’ailleurs validé par la troisiéme culture ((Levasseur, 2019), voir chapitre 3.1.3,
p.55) qui a utilisé les mémes parameétres d’acquisition en début de culture. L’histologie des
milieux de culture a montré que, autant pour les flacons que pour les bioréacteurs, il a été
possible d’avoir des cellules osseuses en suspension. Ainsi, il est pertinent d’estimer que les

cellules des échantillons étaient toujours viables durant les 10 semaines de culture. Enfin,
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I’absence de changement de couleur du milieu pour les bioréacteurs suggére la potentielle
viabilité des cellules osseuses présentes. La couleur étant un témoin du pH du milieu, celui-ci
peut étre amené a jaunir ou a devenir violet. Les flacons présentent un jaunissement prononcé
au bout d’une semaine. Ce comportement est lié a la forte prolifération cellulaire mentionnée
plus t6t. L absence de ce comportement dans les réservoirs des bioréacteurs peut étre expliquée
par la différence de volumes avec les flacons. Celles-ci contenant moins de milieu (5 mL)
comparées aux bioréacteurs (15 mL), les changements de concentrations des composants
organiques et donc du pH étaient plus importants pour les flacons. Le changement de couleur
du milieu de culture vers le violet peut étre rapporté a de I’apoptose cellulaire. Ce changement
de couleur n’ayant pas non plus été pergu dans les bioréacteurs, on peut conclure a la viabilité
des cellules osseuses pendant la totalité de la culture, d’autant que le volume osseux était plus

important dans les bioréacteurs que dans les flacons.

Un des objectifs de cette culture était d’étudier 1’ostéointégration d’implants, comme elle avait
pu étre demontrée par Rahman et al. en culture ex vivo (S. Rahman et al., 2016). Toutefois,
cette ostéointégration n’a pas eu lieu. Outre le manque de stimulation mécanique ou
biologique, I’absence d’ostéointégration peut aussi étre expliquée par I’implant en lui-méme.
En effet, I’étude de Rahman et al. (S. Rahman et al., 2016) utilise un implant de la taille d’une
épingle, implanté dans le cceur de 1’échantillon. La localisation et la petite surface a mettre en
contact ont certainement favorisé une croissance osseuse autour de ’implant. A contrario,
I’implant dans cette étude était une pastille de 5 mm de diametre, posée sur 1’échantillon. La
culture dans les flacons a démontré que la coupe des échantillons n’a pas affecté la viabilité
cellulaire en surface. Il y aurait donc pu avoir de la croissance osseuse au contact de I’implant.
Toutefois, la surface a recouvrir est bien plus importante que dans I’étude de Rahman et al. (S.
Rahman et al., 2016). De plus, la position de I’implant au-dessus de I’échantillon induit un
apport cellulaire de bas en haut pour atteindre la surface de I’'implant, donc un mouvement
opposé a la force gravitationnelle. Ces deux points, la surface a recouvrir et la position relative
de I’os et de I’'implant, viennent ainsi contrevenir a la formation d’une interface entre I’os et
I’implant. D’autre part, I’étude de Rahman et al. (S. Rahman et al., 2016) constitue la seule

étude, a la connaissance de I’auteur, faisant état d’une ostéointégration ex Vivo.
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La faible représentation de 1’ostéointégration en étude ex vivo peut étre associée a plusieurs
facteurs. En premier lieu, on peut citer les questions de recherches principales de cette
méthodologie. En effet, le cceur de la recherche ex vivo est le développement de greffons
0sseux pour I’implantation. Ainsi, beaucoup d’études étudient des matrices synthétiques et leur
transformation en matrice osseuses (Bouet et al., 2015; Butler et al., 2009). D’autre part, les
études ex vivo sur le tissu osseux sont complexes a mettre en place, comme en témoignent les
nombreuses contaminations fongiques observées lors de I’établissement de ce projet (voir
chapitre 3.1.3, p.55). L’absence de systéme immunitaire pendant la culture rend les
échantillons sensibles a une contamination bactérienne, virale ou fongique, d’ou I’utilisation
d’antibiotiques dans ces études (Drexler & Uphoff, 2002). A titre d’exemple, la culture
présentée faisait usage de pénicilline, de streptomycine et d’amphotéricine B afin de limiter la
contamination fongique (Endres et al., 2009; Sokol-Anderson, Brajtburg, & Medoff, 1986).
Ces contaminations étant irremédiables, les résultats obtenus pour les échantillons concernes
sont généralement considérés comme inexploitables, les bactéries et champignons produisant
des toxines qui peuvent influencer le comportement cellulaire. Pour cette culture, la
contamination fongique n’a touché qu’une seule chambre, qui n’a pas été incluse dans cette
étude. Etant donné que tous les échantillons dans les flacons étaient en bonne santé en fin de
culture, I’origine de cette contamination ne peut étre associée a ’animal ou a la préparation
des échantillons. Elle est plutét issue du bioréacteur lui-méme, qui lors des premiers jours, a

subi une fuite de milieu de culture.

Les résultats uCT ne concluant pas sur un remodelage osseux intéressant, il a été choisi de ne
pas approfondir I’analyse des échantillons. Notamment, une histologie décalcifiée aurait
permis de mettre en évidence les cellules osseuses présentes en fin de culture et s’assurer de la
viabilité des échantillons pendant les 10 semaines. Parallelement, ’analyse des milieux de
culture collectés chagque semaine aurait pu déterminer si les cellules osseuses proliféraient, si
elles entraient en apoptose, ou si des phénomenes de résorption ou formation osseuses étaient
en place. En effet, ces différents phénomenes laissent des traces dans le milieu de culture

(collagéne, ADN, protéines, concentration en ions calcium, etc.) (David et al., 2008;
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Gordeladze, Drevon, Syversen, & Reseland, 2002; Schnieders et al., 2013). Toutefois, la
pertinence de ces expérimentations dans le cadre des résultats déja obtenus était faible. De
plus, dans le contexte international de cette these, ce projet de culture ex vivo ayant été mené
au Canada, la pandémie de COVID-19 a affecté la possibilité d’exploiter pleinement 1’analyse
des échantillons depuis la France.

Malgré ces limitations, ce projet a fait I’objet de plusieurs points méritant d’étre mentionnés.

Tout d’abord, la culture présentée constitue le quatrieme essai réalisé. Cette culture a pu étre
conduite jusqu’au bout des 10 semaines prévues alors que les précédentes n’ont jamais pu aller
au-dela de deux semaines. L’amélioration continue du prototype et des protocoles ainsi que
I’apprentissage de la manipulation des matériels a permis d’aboutir a ce résultat. Toutes les
études publiées a ce jour utilisant des échantillons osseux ex vivo ne dépassent pas 3 a 4

semaines de culture.

Ce projet de thése a éte réalise en parallele de la thése d’Annie LEVASSEUR (Levasseur,
2019). Dans ses travaux, elle a mis en évidence la capacité des bioréacteurs présentés dans
cette these a étudier les échantillons mis en culture sous plusieurs modalités : uCT, stimulation
mécanique et corrélation d’images. Elle a notamment montré qu’au bout de deux semaines de
culture, la stimulation mécanique réduisait les effets de la résorption osseuse. Ainsi, la
combinaison de ces deux projets de recherche révele que le bioréacteur que nous avons congu
est apte a mener des projets de recherches plus avancés, comme 1’étude de la stimulation

mécanique sur une période de culture prolongée.

35 Conclusion

La méthodologie ex vivo constitue un modele particulier de I’étude du tissu osseux, OU
I’ensemble des paramétres régissant son développement peuvent étre controlés. 1l est ainsi
possible de ne provoquer aucun changement dans la matrice osseuse, comme 1’a démontré ce

projet. Par conséquent, I’'implication de certains facteurs environnementaux dans le
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développement osseux est susceptible d’étre plus facilement remarquable dans un contexte ex
vivo qu’in vivo. En particulier, il serait envisageable d’examiner I’effet isolé de stimuli
chimiques (tels que le RANKL, I’ostéoprotégérine (Kostenuik, 2005), les hormones digestives

comme la leptine (Gordeladze et al., 2002), etc.), en parallele de stimuli mécaniques.

Bien que cette méthodologie soit applicable sur du tissu humain (C. Davies et al., 2006), les
expérimentations ex vivo restent un modele simplifié du vivant. Elles ne peuvent tenir compte
de I’entiere complexité des tissus et de leur développement, contrairement aux expériences
in vivo. C’est pourquoi le nombre d’études sur le tissu osseux, et spécifiquement de I’interface
os-implant, est beaucoup plus important in vivo. Ce nombre met en lumiere un besoin croissant

de nouvelles méthodes de caracterisation du tissu, plus particuliérement au niveau de I’implant.



CHAPITRE 4

ETUDE DE L’ INTERFACE OS-IMPLANT PAR TOMOGRAPHIE PAR NEUTRONS

Dans le cadre des études sur I’ostéointégration in vivo, I’interface os-implant est en genéral
analysée soit par histologie (Berglundh et al., 2003; Fraulob et al., 2020), soit par uCT a rayons
X (Bissinger et al., 2017; Vandeweghe et al., 2013). L’analyse histologique est la technique de
référence, mais présente le désavantage de n’offrir qu’une visualisation 2D de I’interface os-
implant en plus de détruire 1’échantillon. La présence d’artéfacts sur les images obtenues par
MCT peut rendre difficile la visualisation des tissus au plus prés de la surface de I’'implant. 1l a
été montré récemment que la tomographie par neutrons est une technique permettant
d’observer ’interface os-implant de manicére tridimensionnelle et sans d’artéfacts (Isaksson et
al., 2017), ce qui a permis de realiser un suivi de rupture de I’interface par corrélation d’images
(Le Cannet al., 2017). Toutefois, les performances de cette technologie pour la caractérisation
de I’os autour de I’'implant n’ont pas été quantifiées. L objectif de ce chapitre est de déterminer
les performances de la tomographie par neutrons pour mesurer les propriétés de I’interface os-
implant en utilisant un modéle d’implant plan présentant une chambre osseuse, afin de
distinguer I’0os nouvellement formé a son contact. Une comparaison des résultats avec ceux
obtenus par I’histologie et une étude de la répartition du tissu osseux au contact de I’implant
ont été menées. De plus, cette étude s’est intéressée a I’impact d’un revétement polymere sur

I’ostéointégration.

4.1 Préparation des échantillons et Imagerie

Les implants utilisés dans cette étude consistaient en une pastille en Ti6AI4V (diamétre de
5 mm, hauteur 3 mm) avec une surface polie avec du papier sablé #1200 (LabPol-5, Struers®,
Ballerup, Denmark). Un polymere PSSS (poly-(styréne sulfonétes) de sodium) a été greffé a

la surface de la moitié des implants (Chouirfa et al., 2017a, 2017b)).

Quatre lapins de race New Zealand (environ 6 mois, plus de 4 kg) ont été considérés. Quatre

implants ont été posés sur leurs deux tibias et fémurs, dont deux contrdles et deux avec
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polymeére. Ce modele animal a été utilisé par 1’équipe du laboratoire MSME (Créteil, France)
dans différentes publications (Fraulob et al., 2020; Mathieu, Vayron, Barthel, et al., 2012;
Vayron et al., 2012) et la procédure chirurgicale employée est identique a celle décrite dans
(\Vayron et al., 2014). Une couronne de PTFE a été placée autour de chaque implant pour créer
une chambre osseuse d’une hauteur d’environ 200 um entre la surface de I’implant et 1’os
mature. Les implants étaient maintenus a 1’os par des élastiques orthodontiques et des vis
(Figure 4.1-A) et la période de cicatrisation a été fixée a 12 semaines. Les chirurgies ont été
approuvées par le comité d’éthique de  I’Ecole Nationale Vétérinaire d’Alfort (ENVA,
Maisons-Alfort, France). Les recommandations européennes ont été suivies pour 1’élevage des
lapins pendant la cicatrisation (19 °C, 55 % d’humidité, nourriture et eau ad libitum). Apres
I’euthanasie, les fémurs et tibias ont été extraits, et la zone de I’interface os-implant a été isolée
en créant des carottes de 9 mm de diametre (environ 6 mm de hauteur) autour de I’implant, a
basse vitesse et sous constante irrigation a la solution saline (Figure 4.1-B). Tous les spécimens

ont été conservés dans 1’éthanol absolu a 4 °C.

Chambre Gangue de PTFE
osseuse _ A5mm

g, Implant

Gangue
de PTFE

Elastiques orthodontiques et vis

Figure 4.1 Modele d'implant. A. Photographie du modéle d’implant pendant la chirurgie
d’implantation sur un tibia de lapin. B. Mod¢le schématique de la carotte. C. Coupe
représentative (comme représentée en rouge dans B) d’une image volumique neutron

Les douze carottes ont été imagées par tomographie par neutrons a la ligne de faisceaux
neutrons D50 NeXT (Institut Laue Langevin, Grenoble, France) (Tengattini, Lenoir, Ando,
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Giroud, et al., 2020). Pour éviter toute variation indésirable pendant les acquisitions
(notamment par 1’évaporation de 1’eau, fortement visible aux neutrons), les échantillons ont
éte sechés a 4 °C pendant 10 heures. Les échantillons étaient alignés verticalement par groupes
de 2 ou 3 dans un support personnalisé et scellé en téflon. Les blocs d’échantillons étaient
scannés a une taille de pixel de 7,5 um, utilisant 1792 projections sur une rotation de 360°.
Chaque projection était exposée pendant 7 s et moyennée 3 fois, conduisant a une acquisition
d’une durée de 10,5 heures. Les images volumiques ont été reconstruites sur le logiciel de

reconstruction X-Act fourni par RX Solutions® (Chanavod, France) (Figure 4.1-C).

4.2 Comparaison entre la tomographie par neutrons et I’histologie

Afin de confirmer que la tomographie par neutrons pouvait étre utilisée pour étudier le tissu
0sseux au contact d’un implant, une comparaison avec 1’histologie a été réalisée. Ce chapitre

a fait I’objet d’un article (Guillaume et al., n/a), soumis a la revue Physics in Medicine and

Biology, et a fait I’objet d’une premicre révision tres positive de la part des relecteurs. En effet,
I’étude présentée ci-apres a été rapportée comme une avancée majeure de I’application de la
tomographie par neutrons en biologie, notamment gréace a cette comparaison quantitative avec

I’histologie, attendue par la communauté scientifique.

421 Matériels et Méthodes

4.2.1.1 Histologie

Quatre échantillons ont été considérés dans cette étude : deux échantillons de fémurs provenant
du méme animal (1 contréle, 1 polymére) et deux échantillons de tibias extraits d’un second
animal (1 contréle, 1 polymere). Ces échantillons ont été fixés dans 10 % de formaline pendant
une semaine puis déshydratés pendant 24 heures dans des bains successifs avec une
concentration croissante d’éthanol (70°, 80°, 90° et 100°) et 1 h de période sous vide pour
retirer les bulles d’air. Les échantillons ont ensuite été rincés dans du xylene et directement
fixés dans du PMMA (poly(méthacrylate de méthyle)) (Chevallier et al., 2010; Soffer,

Ouhayoun, Meunier, & Anagnostou, 2006). Trois lames de 400 um ont été coupées au sein des
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échantillons, perpendiculairement & I’interface os-implant (plan XY, voir 1’orientation en
Figure 4.1-B), avec une scie a coupe lente (Minitom, Struers®, Ballerup, Denmark) sous un
refroidissement constant d’eau. Les coupes ont été polies au papier sablé #1200 et #2000
(LabPol-5, Struers®, Ballerup, Denmark) et de la toile de polissage avec suspension d’alumine
a la taille de grain de 9 um et 3 um. L’histologie non décalcifiée a été réalisée avec du picro-
fuchsin VVan Gieson pour colorer les tissus minéralisés, suivie par une coloration au bleu de
Stevenel pour révéler les tissus mous non minéralisés, et visualisée par microscope optique
standard (Stemi 305, Zeiss, Chine) (taille de pixel 2,3 pum).

4.2.1.2 Traitement des images neutrons

Les images volumiques obtenues par tomographie par neutrons ont été filtrées en utilisant un
filtre 3D Moyen (rayon r = 2 pixels) (Ollion, Cochennec, Loll, Escudé, & Boudier, 2013), mis
en ceuvre dans le logiciel Fiji (Schindelin et al., 2012), afin d’augmenter le ratio signal/bruit.
Toutes les images volumiques ont eté tournées pour aligner I’interface os-implant avec le plan
XZ (Figure 4.1-B) (module TransformJ (Meijering, Niessen, & Viergever 2001)). Cet
alignement est réalisé aprés une premiere segmentation des échantillons. La fraction surfacique
(quantité d’os d’une surface divisée par I’aire de cette surface, notée BA/TA, équivalente a une
fraction volumique BV/TV, mais réduit a une surface) a été calculée sur chaque coupe XZ et
sa dérivée selon la hauteur Y de I’échantillon a été évaluée. L’évolution du BA/TA et de sa
dérivée a I’interface sont illustrées en Figure 4.2 avec une image représentative d’une chambre
0sseuse segmentée. Apres segmentation, I’implant n’est plus visible, car le niveau de gris
associé¢ a I’alliage de titane est inférieur au seuil de segmentation appliqué dans les images.
Ainsi, la dérivée du BA/TA selon Y présente un maximum situé au niveau de I’interface os-
implant (Figure 4.2), traduisant un passage brusque d’une ligne remplie de pixels noirs (donc
sans 0s) a une ligne remplie de pixels blancs (I’0s). Plusieurs rotations ont été appliquées aux
échantillons sur les axes X et Z de fagon itérative afin d’optimiser ce maximum, sa valeur
maximale selon I’orientation de I’échantillon étant atteinte lorsque I’interface est correctement

alignée avec le plan XZ.
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Une fois les images volumiques brutes alignées, le tissu osseux a été segmenté a partir d’un
intervalle de seuils. La borne inférieure de I’intervalle correspondait a la médiane de tous les
seuils obtenus sur chaque coupe XZ de I’image volumique en utilisant la méthode IsoData
(Ridler & Calvard, 1978) (134 £ 3, images 8-bit). La borne supérieure pour retirer les zones
plus lumineuses sur les images était sélectionnée par une inspection visuelle des images (190).
Apres la segmentation, tout bruit résiduel était minimisé en appliquant des combinaisons
d’érosions et dilatations (ouvert et fermé), sur chaque direction de I’espace (r=1 pixel). Apres

traitement, I’implant n’est plus visible dans les images.

Dérivée de BA/TA
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Figure 4.2 Evolution de la fraction surfacique BA/TA
et de sa dérivée selon la hauteur Y a l'interface os-implant

4.2.1.3 Traitement des coupes histologiques

Les coupes histologiques colorées avec Van Gieson ont été filtrées par des filtres de couleurs
rouge et vert pour isoler le tissu osseux de I’implant par segmentation manuelle (logiciel Fiji).
La encore, deux opérations binaires (ouvert et fermé) ont été appliquées pour minimiser le bruit

résiduel des images.
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4.2.1.4 Procédure de recalage

Une procédure de recalage d’images a été menee sur les 12 coupes histologiques afin de
déterminer leur section 2D correspondante dans le volume neutron associé (Figure 4.3). Ce
recalage a été réalisé sur Matlab (R2017b, MathWorks Inc., MA, E.-U.) en adoptant une
méthode de recalage par intensité (Henke, Junker, Neumann, Altmann, & Gladilin, 2019). Une
portion de I’image volumique neutron correspondant a 1’image histologique segmentée a
préalablement été sélectionnée par analyse visuelle (Volume Viewer, ImageJ). Chaque coupe
histologique (taille de pixel 2,3 pum) était réduite pour avoisiner la taille des images neutrons
(taille de pixel 7,5 um). L’approche de recalage consistait a minimiser un « potentiel de
similitude » entre les images issues des deux modalités en se basant sur une valeur scalaire
nommeée « Fit». Cette valeur était calculée selon 1’équation (4.1) ou Bonen et Bonen
représentent les pixels segmentés associes a de 1’os dans I’image par tomographie par neutrons
et dans I’image histologique respectivement. Ce parametre Fit est la somme de deux ratios de
correspondance spécifiques a chaque modalité, Fity et Fitn, chacun évaluant le degré de
superposition des pixels segmentés d’une modalité par rapport a I’autre modalité. Par exemple,
un Fity de 100 % indique que toute ’image histologique a été trouvée dans 1’image neutron.
L’algorithme de recalage maximise itérativement ce potentiel de similitude en faisant varier la
position relative des deux images, par translation (le long des axes X et Y), rotation (autour de
I’axe Z) ainsi que par grossissement (sous une limite de 2 %) de I’image histologique
segmentée, pour correspondre a I’image neutron segmentée sélectionnée (voir I’étape Recalage
de la Figure 4.3). Ensuite, une seconde étape itérative améliore I’orientation et la position de
la coupe neutron sélectionnée (rotation autour des axes X et Y et translation selon I’axe Z),
afin d’identifier I’image neutron qui correspond le plus a I’image histologique. Pour tous les
échantillons, la procédure de recalage était itérée jusqu’a ce que la rotation a appliquer a
I’image volumique neutron soit en dessous de +0,2° (axes X et Y), avec une erreur de

positionnement de I’image (axe Z) de = 1 image (taille de pixel de 7,5 pum).
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Figure 4.3 Procédure de recalage d’images pour déterminer la coupe neutron correspondant a
la coupe histologique

4.2.1.5 Comparaison des deux techniques

Apres le recalage d’images, chaque coupe neutron Sélectionnée était quantitativement
comparée a son image histologique de référence. Deux indicateurs clés pour les deux modalités
sont ainsi calculés : le ratio du contact os-implant (BIC) et la quantité d’os au sein de la

chambre osseuse de I’'implant.

Le ratio BIC au sein de la chambre était déterminé sur une ligne a ’interface os-implant. Il
était défini comme le nombre de pixels segmentés d’os (Bonen et Bonen) sur cette ligne divisé
par le nombre total de pixels correspondant a la largeur de la chambre. Dans les images
neutrons, la ligne du BIC était sélectionnée a partir de ’évolution de BA/TA et de sa dérivée
a l'interface (Figure 4.4). Le maximum de la dérivée utilisé pour aligner les images (voir
chapitre 4.2.1.2, p.83) permettait de discerner la section de I’image pour laquelle la distinction

entre I'os et I'implant n’était pas possible (Figure 4.4). Cette section, nommée zone de
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transition a I’interface (ou ZT1), était répartie de fagon égale de part et d’autre de ce maximum.
Elle était bornée par la premiére ligne détectant de 1’os dans la chambre osseuse et par la ligne
de BIC, soit la premiére ligne ne contenant pas I’implant. Pour identifier cette ligne de BIC,
I’intervalle séparant la premicre ligne détectant de 1’os et le maximum de la dérivée du BA/TA
était appliqué de I’autre c6té du maximum. La valeur du BA/TA a cette position était associé
a la valeur du BIC recherchée.

Dérivée de BA/TA
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Figure 4.4 Sélection de la ligne de BIC dans les images neutrons

La quantité d’os au sein de la chambre osseuse était calculée comme le ratio entre le nombre

de pixels osseux et le nombre total de pixels dans la chambre.

Une comparaison visuelle a aussi été réalisée entre I’image neutron issue du recalage et sa

référence histologique colorée au bleu de Stevenel.
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4.2.1.6  Analyse statistique

Les valeurs de BIC et de quantité osseuse étaient comparées entre les deux techniques en
utilisant une analyse par régression linéaire déterminée par le coefficient de corrélation de
Pearson (R). La distribution normale des données a été évaluée avec le test de Shapiro-Wilk
avec un niveau de significativité a p=0,05. Les tests ont été realises sur le logiciel R (R
Development Core Team, 2005).

4.2.2 Résultats

Le recalage par intensité a été réalisé avec succes sur les 12 coupes histologiques, identifiant

ainsi leur coupe neutron correspondante.

Les résultats sont illustrés pour deux coupes histologiques typiques de la cohorte (Figure 4.6
& Figure 4.5). La majorité du tissu osseux identifié dans les coupes histologiques (coloration
Van Gieson, en rouge dans les Figure 4.5-A & Figure 4.6-A) était aussi présente dans les
images neutrons correspondantes (Figure 4.5-B & Figure 4.6-B), comme illustré par les valeurs
importantes du ratio de correspondance histologique Fity avec une moyenne de
949% +1,3%. Dans les images recalées (Figure 4.5-C &Figure 4.6-C), peu de pixels
« verts » peuvent étre observés, associes aux pixels osseux segmentés résiduels laissés sans
correspondance dans I’image histologie apres le recalage. Cependant, la moyenne du ratio de
correspondance neutron Fity de 74,9 % £ 6,8 % révele que les coupes neutrons contenaient
plus de tissu segmenté que leurs correspondances histologiques. Ce résultat peut étre visualisé
par la quantité plus importante de Bonen résiduel (en fuchsia dans les Figure 4.5-C & Figure
4.6-C).
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Figure 4.5 Comparaison d’une coupe histologique représentative et de sa coupe
neutron correspondante. A. Coupe histologique d’un échantillon aprés coloration Van
Gieson, colorant les tissus minéralisés en rouge. B. Coupe neutron non segmentée
correspondant & la coupe histologique en A, identifiée par le recalage d’image.

C. Recalage de A et B avec les ratios de correspondance associés. D. Coupe
histologique colorée au bleu de Stevenel ; les tissus mous apparaissent en bleu clair

89



90

Boney

Tissus mous

v O
PR _

Fity, = 93.78% ; Fity = 58.20%

BoneyNBoney
Boney résiduel

Boney résiduel

Boney

Tissus mous

Figure 4.6 Comparaison d’une coupe histologique représentative et de sa coupe
neutron correspondante, avec une quantité importante de tissus mous. A. Coupe
histologique d’un échantillon apres coloration VVan Gieson, colorant les tissus
minéralisés en rouge. B. Coupe neutron non segmentée correspondante a la coupe
histologique en A, identifiée par le recalage d’image. C. Recalage de A et B avec les
ratios de correspondance associés. D. Coupe histologique colorée au bleu de Stevenel ;
les tissus mous apparaissent en bleu clair
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La coloration au bleu de Stevenel (Figure 4.5-D & Figure 4.6-D) a identifié la présence de
tissus mous, apparaissant comme des filaments (Figure 4.5-D) ou sous forme de tissus plus
épais (Figure 4.6-D), dans des quantités variables selon les échantillons. Une comparaison
visuelle entre les coupes histologiques colorées au bleu de Stevenel et leur coupe neutron
correspondante (Figure 4.5-B & Figure 4.6-B) a révélé que, en plus des tissus minéralisés, la
tomographie par neutrons est aussi sensible aux tissus mous, apparaissant en tant que pixels
plus brillants. Les tissus résiduels dans 1’image neutron segmentée (en fuchsia dans les Figure
4.5-C & Figure 4.6-C), laissés sans correspondance aprés la procédure de recalage d’image,
ont également pu étre associes visuellement a des tissus mous par comparaison avec les coupes

histologiques colorées au bleu de Stevenel.
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Figure 4.7 Régression linéaire entre les résultats histologiques et neutrons du BIC et de la
quantité d’os dans la chambre osseuse

L’analyse par régression linéaire a indiqué une corrélation significative (p < 0,01) entre les
deux modalités pour le ratio BIC (R = 0,77) et la quantité d’os (R = 0,89) (Figure 4.7). Les
valeurs du ratio BIC et de la quantité¢ d’os étaient systématiquement supérieures lorsque
mesurées dans les images neutrons, comparativement aux coupes histologiques. Ce résultat est
cohérent avec les tissus mous résiduels dans les coupes neutrons segmentées (en fuchsia dans

les Figure 4.5-C & Figure 4.6-C) et avec les faibles ratios de correspondance neutrons. Les
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valeurs du ratio BIC extraites des images histologiques et neutrons étaient de 47,2 % + 16,8 %
et 70,6 % £ 15,5 %, respectivement. La quantité osseuse atteignait 42,2% + 11,3% dans les
coupes histologiques et 53,1 % * 13,0 % dans les images neutrons.

4.2.3 Discussion

Des travaux récents ont montré que la tomographie par neutrons pouvait étre une alternative
prometteuse au PCT a rayons X pour étudier I’interface os-implant, grace a I’absence
d’artefacts métalliques dans les images (Isaksson et al., 2017; Le Cann et al., 2017).
L’originalité de cette étude reside dans la comparaison de la tomographie par neutrons avec
I’histologie, une technique de référence dans 1’étude de I’interface os-implant. Un modéle
standardisé d’implant avec une chambre osseuse a été analysé avec les deux techniques et une

comparaison 1 : 1 a été réalisée apreés recalage des images obtenues avec ces deux modalités.

Le recalage d’images a ¢été mené par la maximisation de la somme de deux ratios de
correspondance, Fity et Fity, évaluant la correspondance des pixels entre les deux images, tout
en variant la position et ’orientation relatives des deux images analysées. Les valeurs
importantes du ratio de correspondance histologique (Fit+) indiquaient qu’aucune meilleure
correspondance contenant tout le tissu osseux inclus dans les images histologiques ne pouvait
étre trouvée dans les images neutrons volumiques. De plus, une corrélation significative a été
obtenue entre les évaluations histologiques et neutrons du ratio BIC et de la quantité d’os dans
la chambre osseuse. Ces résultats ont confirmé que la tomographie par neutrons peut étre
utilisée pour obtenir de I’information sur le tissu osseux dans les environs d’implants

métalliques, comme précédemment observé (Isaksson et al., 2017; Le Cann et al., 2017).

Les valeurs plus faibles de ratio de correspondance neutron (Fity) ont indiqué que les images
neutrons contenaient plus de tissus que 1’histologie, et donc que la tomographie par neutrons
est sensible a d’autres tissus, en plus du tissu osseux. En effet, les images volumiques neutrons
présentaient des zones plus brillantes, identifiées comme des tissus mous par la coloration au

bleu de Stevenel des coupes histologiques (Figure 4.6 & Figure 4.5). Par conséquent,
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I’utilisation d’un unique coefficient de corrélation pour évaluer la qualité du recalage, comme
c’est le cas dans la littérature (Geng et al., 2016; Turgeon et al., 2005; Vermandel et al., 2007),
apparait limitée pour attester des performances du recalage quand les images comparées

contiennent des informations différentes.

La segmentation basée sur des seuils, utilisée pour retirer les tissus mous des images neutrons,
n’a pas été complétement efficace, comme illustré par les tissus sans correspondances apres le
recalage (pixels fuchsia dans les Figure 4.5-C & Figure 4.6-C). Ceci peut étre expliqué par le
léger coté arbitraire permis dans le choix de la borne supérieure de I'intervalle de seuil de
segmentation, proposé dans la méthode. Ces tissus résiduels ont conduit & une surestimation
du ratio BIC (23%) et de la quantité d’os (11%) lorsque calculés a partir des images neutrons
comparativement a 1’histologie. La surestimation plus importante du ratio BIC peut étre liee a
la région plus petite (seulement la surface de I’'implant) utilisée dans les calculs, contrairement
a la quantité d’os qui était évaluee sur la totalité de la surface de la chambre osseuse de
I’implant. La méthode de determination du BIC en tomographie par neutrons est aussi limitée
par la distinction entre 1’os et I’implant, qui se traduit par 1’épaisseur de la ZTI (environ 7
pixels répartis de part et d’autre du maximum de la dérivee). La résolution dans cette région
d’intérét a pu modifier la position de la ligne de calcul du BIC par rapport a la réalite,

surestimant sa valeur par rapport a celle de I’histologie déterminée manuellement.

La tomographie par neutrons sur des perles biologiques a déja pu mettre en évidence sa
capacité a identifier du tissu formeé de collagene (Micieli et al., 2018). Les tissus non
minéralisés colorés avec le bleu de Stevenel dans les échantillons osseux pourraient
correspondre a de la moelle osseuse et/ou du tissu fibreux (Rustom et al., 2016) et leur présence
pourrait expliquer les régions additionnelles observées dans les images volumigues neutrons.
En effet, la moelle osseuse a une concentration en atomes d’hydrogene élevée et les tissus
fibreux sont faits de fibres de collagénes, deux composants rapportés comme ayant une
atténuation des neutrons supérieure a celle de 1I’hydroxyapatite (Sottysiak, Mista-Jakubowska,
Dorosz, Kosinski, & Fijat-Kirejczyk, 2018). Jusqu’a présent, la tomographie par neutrons n’a

été utilisée que partiellement en recherche osseuse (Isaksson et al., 2017; Le Cann et al., 2017)
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et la possibilité de séparer les tissus minéralisés et les tissus mous avec une haute résolution
d’image n’a pas été clairement abordée. L’étude des tissus mous non minéralisés pendant
I’ostéointégration est d’intérét puisque la formation osseuse et le remodelage incluent une
phase avec du tissu formé de collagéne avant la minéralisation du tissu osseux (J.E. Davies,
1996), et la présence de tissu fibreux pendant la cicatrisation pourrait étre un indicateur d’une
ostéointégration échouée (Haiat, Wang, & Brunski 2014). Des travaux complémentaires sont
nécessaires pour approfondir cette analyse, puisque la quantité de tissus mous est aussi
dépendante du modele animal et du site anatomique étudiés (Kuzyk & Schemitsch, 2011; Y.
Li, Meng, & Yu, 2019).

Pour s’assurer d’une bonne qualité d’image par tomographie par neutrons, les échantillons ont
¢été imagés dans un état sec, pour réduire I’atténuation associée a une forte concentration en
atomes d’hydrogéne (Schwarz et al., 2005), ainsi que pour maximiser la stabilité de ’image
tout au long des acquisitions. Les precédentes études sur des spécimens semblables (Isaksson
et al., 2017; Le Cann et al., 2017) ont proposé une immersion dans de 1’eau lourde (D20 ou
oxyde de deutérium), ou les atomes d’hydrogéne ont été remplacés par leur isotope, le
deutérium, qui a une plus faible atténuation aux neutrons. Cependant, un échange H>0O/D,0O
efficace, ainsi qu’un contréle adéquat du taux d’humidité reste difficile a atteindre, et obtenir
systématiquement une qualité d’image adéquate est complexe (Le Cann et al., 2017). Imager
des spécimens asséchés a donc permis dans ce contexte de s’assurer d’un contraste suffisant
entre les structures des échantillons. Etant donné que 1’asséchement des échantillons a
condensé les tissus mous, leur contenu en atomes d’hydrogéne s’est concentré en de plus petits
volumes, ce qui a induit localement une plus forte atténuation des neutrons. Par conséquent,
les tissus mous sont apparus avec des valeurs de gris plus élevées dans les images neutrons
comparées a 1’0os. Cependant, la procédure de mise en résine PMMA pour I’histologie
impliguait une phase de trempage dans des liquides, ce qui a affecté les tissus mous de facon
hétérogene. En comparant les images neutrons aux coupes histologiques, certains tissus
apparaissent plus épais avec la coloration au bleu de Stevenel (Figure 4.6-D), alors que d’autres
ont conservé une structure similaire a celles des images neutrons (Figure 4.5-D). Des analyses

plus approfondies sont nécessaires pour définir un protocole adéquat de préservation des tissus.
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De plus, pour améliorer le contraste dans les images neutrons, des agents de contrastes
pourraient étre utilisés, tels que différents isotopes comme dans la recherche sur les plantes
(Totzke et al., 2017), ou des ions chargés tels que mis en place sur des batteries (Owejan et al.,
2012).

La différenciation des tissus minéralisés et des tissus mous était aussi affectée par le ratio
signal-bruit dans les images neutrons. Cela pourrait étre amélioré autant du point de vue des
paramétres d’acquisition que de I’analyse des images qui s’ensuit. Notamment, des stratégies
d’analyses différentes pourraient étre utilisées, comme 1’analyse par double histogramme en
tant que procédure alternative de recalage d’images (Stamati et al., 2020). Ces dernieres
années, de remarquables avancées de I’imagerie neutrons en ce qui concerne la résolution et la
durée des scans ont été mises en place (Hussey, LaManna, Baltic, & Jacobson, 2017
Tengattini, Lenoir, Ando, Giroud, et al., 2020), et d’autres améliorations sont attendues dans
le futur. Par exemple, par 1'utilisation de détecteurs améliorés, la taille de pixel a été réduite a
7.5 um, comparee aux 23 pum (Le Cann et al., 2017) ou aux 13.5 um (Isaksson et al., 2017) des

études précédentes.

En plus des possibles améliorations techniques discutées plus haut, I’étude se base sur quatre
échantillons d’interface os-implant, provenant de seulement deux animaux. Néanmoins, le
modele d’implant pastille présentement utilisé a été validé dans de précédentes études, révélant
une quantité d’os et un ratio BIC similaires calculés sur des coupes histologiques aprés 13
semaines de cicatrisation (Fraulob et al., 2020; Le Cann et al., 2020; Mathieu et al., 2011;
Vayron et al., 2014). Par conséquent, il est cohérent d’estimer que les conclusions décrites dans

cette étude puissent étre genéralisées malgré le fait qu’elle ne repose que sur deux animaux.

424 Conclusion

Dans cette étude, une comparaison quantitative de la tomographie par neutrons a I’analyse
histologique a été réalisée pour examiner I’interface os-implant, dans 1’objectif d’estimer la

sensibilit¢ des neutrons aux tissus biologiques. Cette étude a confirmé I’aptitude de la
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tomographie par neutrons a obtenir des images a hautes résolutions du tissu osseux proche d’un
implant métallique. Cette aptitude se fait sans les artéfacts typiques du UCT a rayons X plus
fréqguemment utilisé, tout en gardant la nature non destructive et tridimensionnelle de cette
technique. De plus, le potentiel de I’imagerie par neutrons pour identifier les tissus mous au
sein de la matrice osseuse a été mis en évidence, ce qui pourrait étre bénéfique pour 1’étude de
résultats clés de I’architecture osseuse. Des travaux complémentaires sont requis pour
optimiser le contraste des images et améliorer la méthode adoptée pour différencier les tissus
lors de I’emploi de la tomographie par neutrons, afin de compléter la recherche sur ’os et le
phénoméne d’ostéointégration. De telles améliorations pourraient étre apportées par des
techniques de préparation des échantillons adaptées, I’amélioration continue des procédures

d’acquisitions, ainsi que le développement de nouvelles techniques d’analyse d’images.

4.3 Etude tridimensionnelle de Pinterface os-implant

L’¢étude précédente a démontré que la tomographie par neutrons est une technique adaptée pour
imager 1’os proche d’un implant métallique. Bien que cette technique permette également de
distinguer des tissus mous, il est possible de les différencier de 1’os de fagon suffisante pour
obtenir des resultats architecturaux osseux représentatifs de 1’échantillon, 1’estimation de la
quantité osseuse et du ratio BIC dans les images neutrons étant corrélée a celle des coupes
histologiques. Ainsi, en appliquant le traitement d’images réalisé précédemment (chapitre
4.2.1.2, p.83), une analyse tridimensionnelle des 12 échantillons a pu étre réalisée. Cette étude
a pour objectifs de 1. évaluer I’effet d’un polymeére PSSS sur ’ostéointégration, 2. déterminer

un schéma de croissance osseuse au sein de la chambre osseuse.

4.3.1 Analyse des images neutrons
4.3.1.1 Traitement des images

Comme précédemment, les images volumiques neutrons ont été importés sur le logiciel Fiji
(Schindelin et al., 2012) et I’interface os-implant a été alignée avec le plan XZ. Pour cela, a

chaque orientation testée, I’image volumique était segmentée et la fraction volumique BA/TA
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sur chaque coupe XZ calculée. L’étude de la dérivée selon Y du BA/TA mettait en évidence
un maximum a [Dinterface, dont la valeur maximale était comparée aux orientations

précédentes afin de la maximiser.

L’alignement appliqué sur les images volumiques brutes des douze échantillons, les images
ont été filtrées (filtre 3D Moyen, rayon de 2 pixels — module 3D ImageJ Suite (Ollion et al.,
2013)), segmentées selon I’intervalle de segmentation défini au chapitre 4.2.1.2 (p.83) (135
3 a 190, images 8-bit), puis les opérations binaires ouvert et fermé, combinaisons d’érosions

et de dilatations, ont été appliquées sur les trois directions de 1’espace.

4.3.1.2 Calcul du BIC et de la fraction volumique (BV/TV)

Comme pour I’étude en 2D (chapitre 4.2.1.5, p.86), la valeur du ratio BIC a €té calculée a partir
de I’estimation de la zone de transition a ’interface (ZTI). Cette zone, centrée sur le maximum
de la dérivée, débute a la premiére coupe détectant de I’os et se termine par la coupe de BIC.
L’intervalle qui sépare la premiére ligne contenant de 1’os et le maximum était appliqué apres
la position de ce dernier pour localiser la coupe du ratio BIC. La valeur du BA/TA dans la

chambre osseuse a cette coupe XZ était associée au ratio BIC.

La fraction volumique osseuse BV/TV était aussi calculée apres définition du volume de la
chambre. Ce volume était délimité par la ligne de BIC et les extrémités de la couronne de
PTFE. La quantité d’os contenue dans ce volume était alors divisée par le nombre de pixels

contenus dans ce volume pour déterminer le BV/TV.

Par la suite, le volume de chambre a été divisé en deux volumes concentriques (Cceur et Bord)
et deux volumes superposés (Proche Implant (P-1) et Fin de Chambre (F-C)). La quantité d’os
était calculée dans chacun de ces sous-volumes et divisée par la quantité¢ d’os totale dans la

chambre osseuse, calculant ainsi la répartition d’os par zones, notée %BV.
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4.3.1.3  Analyses statistiques

Les valeurs de BV/TV et de BIC ont été comparés entre les groupes Controle et Polymére avec
le test non paramétrique de Wilcoxon apparié, et entre les sites anatomiques d’implantation,
fémurs et tibias, avec le test de Wilcoxon pour échantillons indépendants. Ces analyses
statistiques (Wilcoxon apparié Contréle/Polymere, et Wilcoxon indépendant Fémur/Tibia) ont
aussi été appliquées pour les valeurs de répartition de I’os (%BV) dans chaque sous-région de
la chambre osseuse (Cceur, Bord, P-I et F-C) et pour la différence de %BV entre les zones
Cceeur et Bord et les zones P-I et F-C. Un test de Wilcoxon apparié a également été appliqué
sur les valeurs de %BYV entre les groupes Ceeur et Bord et les groupes P-1 et F-C sans distinction
entre les zones anatomiques ou la présence de polymére sur I’implant. Dans tous les tests
réalisés, le niveau de significativité était fixe a p=0,05 et les calculs étaient réalisés sur le

logiciel R (R Development Core Team, 2005).

432 Résultats

Douze échantillons ont été considérés dans cette étude : 4 échantillons de fémur et 8
¢chantillons de tibia, avec une quantité égale d’échantillons controle et d’échantillons

polymere dans chaque groupe (soit 6 échantillons contr6le ou polymere).

Aucune différence significative n’a été trouvee entre les groupes Contréle et Polymere pour
les valeurs de BV/TV et de BIC (p = 0,16) (Figure 4.8). Une différence significative a toutefois
été détectée entre les groupes Fémurs et Tibia pour le BV/TV, avec une quantité d’os plus

importante pour les échantillons de fémur (Figure 4.8).

La zone de transition a I’interface, ZTI, utilisée pour détecter la coupe de BIC a partir de la
premiére coupe XZ détectant du tissu osseux dans la chambre, avait une épaisseur de 7,2 + 1,0

(intervalle 6 a 8 pixels, taille de pixel 7,5 um) sur les 12 échantillons.
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Figure 4.8 Valeurs de BIC et de BV/TV entre les groupes Controle & Polymere et les

groupes Fémur & Tibia

Une différence significative a été mesurée pour la répartition de I’os dans la chambre osseuse

pour les 12 échantillons (%BV, Figure 4.9). Les résultats présentent une quantité d’os

significativement plus importante sur les bords de la chambre osseuse et proche de I’implant

qu’au cceur ou sur la périphérie de la chambre. Toutefois, aucune différence significative n’a

été trouvée lorsque les quantités d’os par zones ont été comparées entre les groupes

Contréle/Polymeére ou Fémur/Tibia. La différence de quantité d’os entre les zones Bord et

Cceur et les zones P-1 et F-C n’ont pas non plus montré de différence significative quand les

données sont réparties entre les groupes Contrdle/Polymere et Fémur/Tibia.
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4.3.3 Discussion

A travers cette étude, douze échantillons correspondant au modeéle animal décrit dans le
chapitre 4.1, p.80, ont été analysés par tomographie par neutrons pour mettre en évidence la
répartition anatomique du tissu osseux comparativement a I’implant et 1’effet de ’utilisation

d’un revétement polymere sur cette méme répartition.

Deux répartitions de la quantité d’os dans la chambre ont été évaluées : I'une considérant une
répartition horizontale Bord/Centre et I’autre, une répartition verticale Proche de I’'implant/Fin
de Chambre (P-I/F-C). Dans les deux cas, les résultats ont montré une quantité d’os
significativement supérieure dans les zones en contact avec une surface synthétique (couronne
de PTFE ou implant), c’est-a-dire sur le bord de la chambre et proche de I’implant. Cette
observation est en accord avec les résultats obtenus a partir de coupes histologiques (Fraulob
et al., 2020). Par I’étude d’échantillons tibiaux utilisant le méme mod¢le d’implant avec
chambre osseuse, Fraulob et al. (Fraulob et al., 2020) ont mis en évidence une différence
significative de la quantité d’os (BA/TA) entre les zones de la chambre osseuse lorsque la
cicatrisation était relativement avancée (13 semaines). Pareillement, Le Cann et al. (Le Cann
et al., 2020) ont démontré une quantité d’os plus importante au contact des surfaces de la
chambre osseuse, plus particulierement aux coins formés par la couronne de PTFE et I’implant.
Cette observation a pu étre menée sur 8 coupes histologiques (8 échantillons dont 4 a 7
semaines et 4 a 13 semaines de cicatrisation) et sur 2 échantillons (7 et 13 semaines) étudiés
par synchrotron (rayons X). Cette répartition osseuse peut étre expliquée par des phénomeénes
liés a I'ostéogenese de contact (Han & Shen 2015; Kuzyk & Schemitsch 2011). Cette
croissance osseuse se caractérise par une phase d’ostéoconduction pour amener les cellules
osseuses au contact des surfaces synthétiques et y former une matrice temporaire de tissus, qui
sera ensuite minéralisée (John E. Davies, 2003; Kuzyk & Schemitsch, 2011). Toutefois, Le
Cann et al. (Le Cann et al., 2020) rapporte que la taille des cristaux d’hydroxyapatite, mesurée
par la technique SAXS (« Small-Angle X-ray Scattering »), est plus importante proche de 1’os
mature situé en dehors de la chambre osseuse que proche de I’implant. Cette observation

permet de mettre en évidence une ostéogenése a distance, qui correspond a de la formation
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osseuse a partir de I’os mature. Ainsi, I’ostéointégration de la chambre osseuse se ferait par la
combinaison de I’ostéogenése de contact et 1’ostéogenése a distance (Han & Shen, 2015; Le

Cann et al., 2020), avec une prédominance de I’ostéogenése de contact.

L’utilisation d’un revétement polymere sur les implants n’a pas montré de différence
significative par rapport aux implants controle pour la quantité d’os dans la chambre (BV/TV)
et ses sous-régions (%BV) ou pour la quantité d’os en contact de I’'implant (BIC). Le polymere
poly-(styréne sulfonates) de sodium (Chouirfa et al., 2017a, 2017b) a pour objectif d’inhiber
la prolifération bactérienne dans la zone d’implantation, notamment le staphylocoque doré,
dont I’infection est 'une des causes principales d’échec d’implantation (Alcheikh et al., 2013;
Anagnostou et al., 2006; Skovdal et al., 2018). Des tests in vitro (Chouirfa et al., 2017a) ont
révélé que le polymere PSSS était non cytotoxique pour les cellules osseuses humaines et une
prolifération cellulaire similaire aux implants controles a été remarquee pendant la premiére
semaine de culture. De plus, les résultats ont montré une production en ATP (molécule
énergétique) et en calcium plus importante aprés 25 jours de culture pour le groupe avec
polymere, suggérant que le polymere PSSS acceélererait la différenciation des cellules et la
minéralisation de la matrice osseuse. Le fait qu’aucune différence significative n’ait été
observée aprés 10 semaines de cicatrisation in vivo sur des lapins pourrait s’expliquer par la
différence de temps de développement accordé au tissu osseux comparativement a la
littérature. En effet, il est possible que le temps de cicatrisation soit trop avancé dans la présente
étude pour mettre en évidence un effet du polymére PSSS sur ’ostéointégration. De plus, cette

étude utilise un nombre réduit d’échantillons par groupes (6 échantillons).

L’étude de la fraction volumique osseuse (BV/TV) dans la chambre de I’implant a montré une
disparité significative entre les groupes Tibia et Fémur, bien que cette différence n’apparaisse
pas dans la répartition de 1’os dans la chambre (%BV). Le nombre d’échantillons entre les deux
groupes est différent (4 échantillons de fémurs, 8 échantillons de tibia) ce qui vient limiter les
conclusions pouvant étre tirées de ces résultats. Toutefois, 1’utilisation de deux sites
anatomiques, fémur distal et tibia proximal, a potentiellement pu impliquer des tissus osseux

différents. En effet, les images par tomographie par neutrons mettent en évidence que les
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¢chantillons tibiaux présentaient de I’os cortical tandis que les échantillons de fémurs
contenaient de 1’os trabéculaire (Figure 4.10). Le type de tissu pourrait expliquer la différence
de comportement entre les zones anatomiques. En effet, ’os trabéculaire est rapporté comme
ayant une croissance plus rapide que ’os cortical, sa morphologie permettant un recrutement

plus facile des cellules osseuses (John E. Davies 2003; Shah, Thomsen, & Palmquist 2019).

Os cortical

Echantillon de tibia | Echantillon de fémur

Figure 4.10 Identification du type d'os dans les images volumiques neutrons

Cette étude est la premiere qui analyse un mod¢le d’implant pourvu d’une chambre osseuse
par tomographie par neutrons, conduisant a une observation tridimensionnelle de 1’os
nouvellement formé au contact d’un implant. La comparaison des mesures par tomographie
par neutrons a celles de I’histologie (chapitre 4.2, p.82) a montré que la tomographie par
neutrons est aussi sensible aux tissus mous, affectant ainsi les résultats architecturaux (BIC et
BV/TV). Apres une segmentation adaptée permettant de ne pas prendre en compte une certaine
partie des tissus mous, une forte corrélation a été mise en évidence entre la quantité d’os
mesurée par histologie et celle évaluée par tomographie par neutrons, et ce pour chaque groupe
d’échantillons étudié (Polymere, Contrdle, Fémur ou Tibia). Ainsi, il est pertinent de
considérer que les mesures de BIC et de BV/TV par tomographie par neutrons pour les douze
échantillons de la cohorte sont représentatives de la quantité réelle d’os minéralisé dans les
chambres osseuses, le traitement des images volumiques étant identique a celui utilisé dans

I’étude comparative a 1’histologie pour retirer les tissus mous.
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Pour calculer le BIC, une Zone de Transition a I’Interface (ZTI) a été considérée avec une
valeur moyenne de 7,2 pixels, soit environ 50 um (pour une taille de pixel de 7,5 um). Dans
cette zone, il est difficile de distinguer ’os de I’implant. Cette zone de transition est donc
associée a la résolution effective de la tomographie par neutrons a I’interface os-implant et
dépend de plusieurs parametres. Tout d’abord, on peut citer la résolution globale de la
tomographie par neutrons qui releve des paramétres d’imagerie utilisés pour les acquisitions et
de la méthode de traitement des images. Cette résolution a pu étre estimée avec une étoile de
Siemens (Trtik & Lehmann, 2016) a environ 20 um, a partir du nombre de pixels (multiplié
par la taille de pixel — 7,5 pm) comptés entre deux lames blanches, une fois I’étoile segmentée
(Figure 4.11). Toutefois, cette résolution, mesurée seulement en 2D, correspond a des
conditions idéales d’acquisitions, avec I’objet parfaitement au centre de la zone d’acquisition.
La ZTI est aussi affectée par ’absorption et la diffraction des neutrons sur les tissus rencontres,
modifiant ainsi la valeur obtenue avec 1’étoile de Siemens. De plus, la méthode de calcul de
cette zone est fortement dépendante de la précision de I’alignement de I’interface. Celle-ci a
été réalisée a partir de la détection d’un maximum dans la dérivée de BA/TA selon ’axe Y et
correspondant a I’interface. La détermination de cette position repose sur deux hypotheses
majeures : 1) une répartition homogéne de 1’0s sur toute la surface de I’implant et 2) une
répartition de I’os relativement homogéne dans la chambre. Ces hypothéses ont pu étre
vérifiées lors de I’étude histologique de quatre échantillons de la cohorte, qui ont pu mettre en
évidence la présence d’os a chaque hauteur de chambre, notamment au contact avec I’implant
(BIC). Toutefois, au sein d’une seule image 2D, il est possible qu’aucun 0s ne soit présent dans
certaines régions (comme illustré a la Figure 4.12). Dans ce cas, deux maximums sont alors
détectés dans la courbe de la dérivée du BA/TA (ici calculé sur chaque ligne de I’image 2D)

et une intervention manuelle est alors nécessaire pour bien localiser I’interface os-implant.

L’étude de la ZTI permet d’évaluer la capacité de la tomographie par neutrons a imager des
tissus comparativement a d’autres techniques d’imagerie, notamment le pCT a rayons X. Les
¢tudes de I’interface os-implant par rayons X rapportent des artéfacts dans le tissu osseux
jusqu’a 60 um de I'implant (J. Y. Li et al., 2014), les structures pouvant étre affectées dans un
rayon de 200 um (Bernhardt et al., 2004; Vandeweghe et al., 2013). La ZTI, quant a elle, est
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répartie de part et d’autre de I’interface, I’emplacement de cette derniére pouvant étre assimilée
au maximum de la dérivée de BA/TA. Dans cette zone, on peut considérer que I’implant et 1’os
sont indissociables 1’un de ’autre, amenant a une mesure du BIC au-dela de la ZTI, afin de
garantir que ’implant n’ait pas influencé les données. Considérant la position de I’interface
os-implant au centre de la ZTI, seuls 25 um de hauteur d’os peuvent étre considérés comme
impactés par I’implant, soit deux fois moins qu’au uCT. Notons que les propriétés de
I’interface os-implant a une distance de 200 um autour de ’interface sont précisément les

éléments les plus importants pour la réussite chirurgicale (Haiat et al., 2014).

/l 111\ 1 1

Figure 4.11 Etoile de Siemens brute (& gauche)
et segmentée (a droite) pour mesurer
la résolution du scan neutron
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Figure 4.12 Répartition de I'os dans une coupe 2D
de la chambre osseuse d’un échantillon

434 Conclusion

La tomographie par neutrons est une technique d’imagerie qui présente de forts potentiels pour
I’analyse de I’interface os-implant, notamment par sa qualité d’image et I’absence d’artéfacts

en présence d’implants métalliques. La visualisation tridimensionnelle de I’os au contact avec
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I’implant a permis de confirmer une répartition de 1’0s au sein de la chambre osseuse utilisée
cohérente avec de ’ostéointégration de contact. De futures études pourraient exploiter cette
technologie pour étudier des géométries plus complexes d’implants (protheses de hanche, de
genou, etc.), pour lesquelles les rayons X causeraient de forts artéfacts métalliques sur les
images. Ainsi, des essais de traction de cupules de prothéses de hanche pourraient étre suivis

par corrélation d’images comme cela a pu étre fait sur des vis (Le Cann et al., 2017).






CHAPITRE 5

DISCUSSION GENERALE
51 Originalité des travaux proposés

Ce projet de thése s’articule autour de la caractérisation du remodelage osseux, notamment
dans un contexte d’ostéointégration, en fonction de I’environnement du tissu osseux. Deux
approches complémentaires ont été menées, 1’'une mettant en place une stratégie d’étude ex
vivo de 1’os, et la seconde analysant I’interface os-implant par une technique nouvelle dans

I’é¢tude de I’interface os-implant.

La méthodologie ex vivo est une technique d’étude du tissu osseux encore peu employée,
comparativement a 1’in vivo ou I’in vitro, bien qu’elle permette 1’étude d’échantillon osseux
de grande taille (1 cm®). Les quelques études la mettant en ceuvre se sont principalement
intéressees a I’effet de la stimulation mécanique sur le remodelage osseux intervenant sur les
trois & quatre premiéres semaines de culture. Afin d’approfondir ce champ de recherche, ce
projet de thése s’est intéressé a développer une telle approche au sein des laboratoires de
I’Hopital Sacré-Ceeur de Montréal. 1l a notamment pu mettre en évidence la possibilité
d’étudier des échantillons osseux sur une période plus longue (10 semaines). En plus des
indicateurs biologiques du milieu de culture, le bioréacteur congu dans ce projet permet I’étude
des échantillons osseux sous de multiples modalités, comme ’analyse pCT utilisée dans cette
thése, ou encore la corrélation d’images employée dans la thése d’Annie LEVASSEUR (ETS)
(Levasseur, 2019).

Parallelement, 1’utilisation de la tomographie par neutrons dans cette thése a mis en évidence
les capacités de cette technique a imager et analyser le tissu osseux dans un contexte
d’ostéointégration. Encore peu accessible, 1'utilisation de cette technique est récente. Par cette
these, il a été démontré que cette technique est fiable dans sa détection du tissu osseux,
notamment proche d’un implant, et a révelé une répartition osseuse cohérente avec de

I’ostéointégration de contact.
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5.2 Limites du projet

Plusieurs limites méritent d’étre mentionnées.

Tout d’abord, bien que des travaux conséquents aient été réalisés pour mener a bien une culture
ex Vvivo, les résultats obtenus restent limités. A la lumiére des quatre cultures effectuées et des
deux théses de doctorat employées, cette technique s’est révélée complexe a mettre en place.
Cela explique d’ailleurs le peu d’études utilisant cette méthode comparativement aux études

in vivo.

La méthodologie in vivo nécessite de grosses infrastructures telles qu’une salle opératoire et
une animalerie pour mener a bien les expérimentations animales. Malgre le colt de ces
infrastructures, en plus de celui des animaux étudies, la méthodologie in vivo constitue I’'un
des piliers de la recherche biomédicale, ce qui favorise son utilisation. La recherche ex vivo,
de son c6té, nécessite, elle aussi, une salle d’opération afin d’extraire les échantillons osseux
de I’animal (et les mettre en forme au besoin). A cela s’ajoute préférentiellement une chambre
stérile pour manipuler les bioréacteurs avec le moins de risque de contamination extérieure,
ainsi qu’une batterie de matériels relatifs a la culture in vitro (incubateur, hotte biologique,
etc.). En effet, la grande différence avec le modele in vivo est que le systeme immunitaire des
échantillons ex vivo est inexistant. Il convient donc de veiller a préserver ’intégrité des
échantillons au risque de les perdre (due a une contamination bactérienne ou fongique). Cette
condition est d’autant plus difficile a respecter lorsqu’une stimulation mécanique est mise en
ceuvre lors de la culture, puisque les manipulations des bioréacteurs et, par conséquent, les

risques de contamination sont augmentés.

Toutefois, autant dans le cas de la recherche ex vivo que celui des études in vivo, la mise en
place d’une étude expérimentale de I’ostéointégration reste une tache difficile et délicate. Outre
un temps de cicatrisation et de culture de plusieurs semaines, le recrutement des spécimens et
les multiples analyses des échantillons sont également longs (s’étendant de quelques semaines

a plusieurs mois). A titre d’exemple, pour des raisons éthiques, les vaches sacrifiées pour les
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cultures ex vivo de ce projet de thése ont été recrutées a 1’Hopital Vétérinaire de Saint-
Hyacinthe (Canada) et seules les vaches qui ne pouvaient pas étre sauvées de leur blessure ou
maladie étaient éligibles. Dans 1’étude présentée dans cette these, la vache a été sacrifiée, car
elle ne pouvait plus se lever a cause d’une blessure. Dans ce contexte, la disponibilité d un
nouveau spécimen était imprévisible pouvant mener a une attente de plusieurs semaines. Dans
ce méme contexte, 1’accessibilité a la tomographie par neutrons était limitée. Réservés
plusieurs mois a I’avance, les temps d’utilisation disponibles étaient courts avec des temps

d’acquisition longs, ne laissant ainsi pas de place pour des erreurs de manipulation.

5.3 Perspectives et recommandations

A I’issue de ce projet, de nombreuses perspectives de recherches peuvent étre amenées.

L’étude menée in vivo a pu tester ’efficacité d’un polymére PSSS dans la promotion de
I’ostéointégration. La comparaison des résultats obtenus avec la littérature suggere que I’effet
du polymére doit se faire a un stade moins avancé de 1’ostéointégration, pour un temps de
cicatrisation plus court. Ainsi, d’autres études sur le sujet pourraient s’intéresser au
développement du tissu osseux dans une chambre osseuse avec ce polymeére a différents stades
de cicatrisation. Parallelement, 1’étude de [Ieffet de la stimulation mécanique sur
I’ostéointégration est toujours un sujet d’étude important, ainsi que le développement des

différents tissus osseux (os trabéculaire ou cortical) au contact de 1I’implant.

La méthodologie ex vivo est une technique qui présente certains atouts pour évaluer ces
facteurs. La capacité de cette technique a isoler des échantillons dans un environnement
entierement contrdlé, autant au niveau biologique que mécanique, est non négligeable. De plus,
la technique peut étre utilisée sur plusieurs échantillons provenant d’un méme animal,
permettant 1’évaluation de certains facteurs comme le temps de cicatrisation ou
I’environnement biologique (diabéte, ménopause, ou autre stimulation biologique), en

s’affranchissant de la variabilité interspécimen. En effet, I’étude in vivo de ces facteurs
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nécessite d’augmenter le nombre d’animaux. Enfin, la culture ex vivo est compatible avec du

tissu humain qui peut étre prélevé par biopsies (C. Davies et al., 2006).

Dans le cadre de cette these, les travaux sur la méthodologie ex vivo ont permis de batir des
protocoles et une expérience importante au sein de 1’Hopital Sacré-Ceeur de Montréal et PETS
pour mener a bien de nouvelles cultures qui pourront mener a des conclusions pertinentes sur
le développement du tissu osseux. Cette méthodologie découlant directement des cultures
in vitro, une expérience en culture cellulaire est fortement recommandée pour de futures études

ex vivo, afin de réduire les erreurs de manipulation et donc les risques de contamination.

Concernant 1’étude de la microstructure du tissu osseux autour d’un implant, la tomographie
par neutrons est une technique qui a fait ses preuves en recherche osseuse. La diversité de ses
applications et des approches employées et employables (combinaison avec les rayons X,
utilisation d’agents de contrastes, etc.) ouvre de nouvelles perspectives pour étudier le tissu
osseux. De plus, la sensibilité de la technique aux tissus mous pourrait, potentiellement,
apporter de nouvelles clés dans la compréhension des phénoménes d’ostéointégration et de
remodelage osseux, puisque ces tissus sont aussi impliqués dans ces phénomenes (matrice de

collagéne en cours de minéralisation, moelle osseuse, etc.).

Enfin, cette thése a fait 1’objet d’une cotutelle entre I’Ecole de technologie supérieure, au
Canada et I’Université Paris-Est et le CNRS en France, renforcant les liens entre les deux pays
dans la collaboration en recherche dans un contexte international, notamment dans le cadre de
I’IRP (International Research Project) LAFCUS.



CONCLUSION

L’ostéointégration est un phénomeéne complexe qui nécessite une étude approfondie du tissu
osseux autant du point de vue de la création des échantillons os-implant que dans la

caractérisation de ceux-ci.

Les approches mises en place pour créer les interfaces os-implants sont cruciales pour définir
les facteurs d’étude susceptibles d’influencer 1’ostéointégration (comme la stimulation
mécanique), ou ceux requérant une etude plus poussée de leur impact sur ce phénomene (tels
que 1’état de surface des implants). Dans ce cadre, un bioréacteur a perfusion a été développé,
afin d’étudier le tissu osseux et son interaction avec 1’environnement dans un milieu controlé.
Par cette étude, il a été mis en évidence que malgré sa survie cellulaire, le tissu osseux nécessite
des stimuli mécaniques ou chimiques pour réagir dans un contexte ex vivo, i.e. qu’il est possible

en ex vivo de contrdler la maniere dont le tissu 0sseux sera amené a réagir.

L’imagerie (LCT a rayons X, histologie) est une technique de caractérisation du tissu osseux
tres employée dans la littérature. Toutefois, elle reste fortement limitée pour étudier le tissu
proche d’un implant métallique. Ce projet a permis de montrer que la tomographie par neutrons
est une technologie adaptée pour analyser I’interface os-implant en recherche, notamment par
comparaison avec I’histologie, une référence dans le domaine. Gréce cette technique, il a été
mis en évidence que I’ostéointégration des implants in vivo correspondait a de
I’ostéointégration de contact. Par ailleurs, il a été démontré que la tomographie par neutrons
était sensible a la présence de tissus mous dans les échantillons, avec la possibilité de les

différentier du tissu osseux.

Ainsi, ce projet de these a révélé de nouvelles perspectives de recherche sur I’ostéointégration
et le remodelage osseux et apporté de nouvelles clés de compréhension du tissu osseux et des

phénomenes régissant sa croissance.
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