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Utilisation du pullulane et du dextrane en ingénierie tissulaire : 

application à la régénération osseuse guidée 
 

Résumé 
 

La régénération osseuse guidée (ROG) est l’une des techniques les plus couramment utilisées 

pour la régénération des pertes de substances osseuses maxillaires et mandibulaires. Cette 

technique repose sur l’utilisation d’une membrane jouant un rôle barrière pour préserver le 

défaut osseux de l’infiltration cellulaire des tissus mous environnants. Deux grands types de 

membranes sont retrouvées en pratique clinique : les membranes non-résorbables et les 

membranes résorbables. Les membranes dérivées de substances naturelles et plus 

particulièrement celles à base de collagène sont les plus utilisées mais leur mauvaise tenue 

mécanique et le potentiel risque de transmission d’agents pathogènes limitent leur utilisation. 

Ces travaux de thèse ont eu pour objectif de développer une membrane résorbable issue de 

polysaccharides (le pullulane et le dextrane) pour la ROG. La première partie de ces travaux 

s’est intéressée à la caractérisation de deux membranes polysaccharidiques combinées ou non 

à des particules d’hydroxyapatite (HA). L’évaluation in vitro et in vivo de leur toxicité, ainsi 

que de leur potentiel ostéogénique a été réalisée chez le rat et a permis de sélectionner la 

membrane combinée à de l’HA pour la suite des travaux. Dans une seconde partie, un nouveau 

modèle pré-clinique maxillaire a été développé chez le rat pour l’évaluation de biomatériaux 

pour la ROG en chirurgie orale et maxillo-faciale. La membrane polysaccharidique 

précédemment sélectionnée a été implantée dans ce défaut et comparée à une membrane 

couramment utilisée en pratique clinique pour évaluer son intérêt en ROG. Bien que des études 

pré-cliniques utilisant de plus grands mammifères soient requises pour un transfert vers la 

clinique, le modèle proposé ici permet une première approche pour le développement de 

matériaux destinés à la ROG. La membrane polysaccharidique combinée à de l’HA semble 

prometteuse pour une utilisation en régénération osseuse. Afin d’améliorer sa bioactivité, son 

association avec des principes actifs pour favoriser l’angiogenèse et l’ostéogenèse sera 

développée.  

 

Mots clés : polysaccharides; régénération osseuse; modèles pré-cliniques 
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Use of pullulan and dextran for guided bone regeneration 

application 
 

Abstract  

 

Guided bone regeneration (GBR) procedures can be apply for bone loss (due to trauma, cancer 

or pathology). A barrier membrane is used to protect the bone defect from cellular infiltration 

by surrounding tissues. A wide range of membranes are already used in clinics, especially those 

derived from natural components. Collagen-based membranes are the most widely used 

membranes, but their poor mechanical strength and the potential risk of pathogen transmission 

limit their use. The aim of this thesis was to develop a resorbable membrane based on 

polysaccharides (pullulan and dextran). The first part of the work focused on characterizing two 

polysaccharide membranes, combined or not with hydroxyapatite (HA) particles. In vitro and 

in vivo membrane toxicity were assessed in rats followed by the evaluation of their potent 

osteogenic properties. The membrane reinforced with HA particles has shown interest for ROG. 

The second part of this work was devoted to the development of a preclinical model closer to 

clinical expectations. An alveolar defect in the rat maxilla was studied longitudinally by micro-

computed tomography. The previously formulated polysaccharide membrane was combined 

with a bone substitute and tested in the rat’s maxillary to assess its interest for GBR procedure. 

Although preclinical studies using larger animals are required for transfer to clinics, the 

proposed model provided a first approach to the development of GBR materials. The 

polysaccharide membrane combined with HA particles seems promising for use in bone 

regeneration. Its combination to active principles may reinforce its potential bioactivity for 

further investigations for GBR procedures. 

 

Keywords : polysaccharide; bone regeneration; preclinical studies 
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Introduction générale 

Les pertes de substances osseuses en chirurgie orale et maxillo-faciale ont différentes étiologies. 

Elles peuvent, en effet, être dues à un traumatisme (accident de la route, faits de guerre…), une 

pathologie tumorale (bénigne ou maligne) ou infectieuse (complication d’une infection 

d’origine dentaire ou parodontale…), une anomalie congénitale (fente faciale) ou avoir une 

origine iatrogène (ostéoradionécrose, ostéochimionécrose) [1]. Ces pertes peuvent entraîner des 

complications fonctionnelles (troubles de l’alimentation), morphologiques ou psychologiques 

impactant la vie du patient.  

Afin de reconstruire la zone lésée, le chirurgien dispose de différentes techniques 

d’augmentation pour régénérer ces pertes de substance osseuse. L’une des techniques les plus 

utilisées est la régénération osseuse guidée pour l’augmentation (horizontale et/ou verticale) et 

la préservation de l’os alvéolaire. Elle est pratiquée dans plus de 40% des cas [2]. Cette 

technique repose sur l’utilisation de membranes jouant le rôle de barrière afin d’isoler le défaut 

osseux des tissus environnants. Ces membranes peuvent être utilisées en association ou non 

avec des substituts osseux. 

Différents types de membranes ont été développées et utilisées ces dernières années en pratique 

clinique. Les membranes non-résorbables (synthétiques ou en métal) furent les premières à être 

implantées. Toutefois leur risque d’exposition élevée et le besoin d’un second temps chirurgical 

pour les retirer a limité leur utilisation. Afin de s’affranchir de cette seconde étape, des 

membranes résorbables ont été élaborées. Ces membranes dérivent fréquemment de produits 

d’origine animale (e.g., collagène). Des alternatives sont actuellement recherchées pour 

développer de nouvelles membranes à partir de substances naturelles pour limiter l’utilisation 

de produits d’origine animale [3]. 

L’hypothèse de ces travaux reposait sur l’impact de l’utilisation conjointe de deux 

polysaccharides, le pullulane et le dextrane, sur la régénération osseuse dans des modèles de 

défauts osseux critiques et non-critiques. 

Les travaux constituant cette thèse ont porté sur le développement de membranes à base 

de polysaccharides et leur évaluation pour la régénération osseuse guidée. 

Ce manuscrit est divisé en quatre parties : 

- La première partie propose une présentation générale des principes de la régénération 

osseuse guidée. Les différents matériaux utilisés dans cette technique ont été répertoriés en 

s’intéressant dans un premier temps aux membranes puis aux substituts osseux. Un focus 

sur l’utilisation de matériaux à base de pullulane et/ou de dextrane, qui sont les deux 

20 



 

 

INTRODUCTION 

 

21 

 

 

polysaccharides utilisés ici pour le développement d’une membrane, sera présentée sous la 

forme d’une revue systématique de la littérature. 

- La seconde partie rapporte les objectifs généraux de cette thèse. 

- La troisième partie présente les différents résultats obtenus durant cette thèse sous forme 

de publications scientifiques : un article (publié) et un projet d’article. Le premier article 

s’intéresse au développement et à la comparaison de deux membranes naturelles pour la 

régénération osseuse guidée. Deux formulations à base de polysaccharides ont été élaborées 

par l’entreprise SILTISS, l’une composée uniquement du mélange polysaccharidique (notée 

Mb) et l’autre composée du mélange polysaccharidique associé à des particules 

d’hydroxyapatite (notée Mb + HA). Ces deux membranes ont ensuite été comparées à une 

membrane commerciale (Bio-Gide®) pour une évaluation in vitro ainsi que des études pré-

cliniques en site ectopique et orthotopique chez le rat. Le second article (projet d’article) 

présente le développement d’un nouveau modèle pré-clinique pour tester des biomatériaux 

destinés à la régénération osseuse en chirurgie orale. Un défaut alvéolaire de taille critique 

a été développé dans le maxillaire de rat dans lequel la membrane polysaccharidique 

précédemment sélectionnée a été implantée et comparée à une membrane couramment 

utilisée en pratique clinique.  

- La quatrième partie de ce manuscrit conclut les travaux menés et présente une perspective 

des travaux envisagés. 

 

----------------------------------------------------------------------------------------------------------------- 

Ces travaux ont été financés en partie par la région Nouvelle-Aquitaine ainsi que l’entreprise 

SILTISS. Ces travaux ont également bénéficié d’un financement par l’Agence Nationale pour 

la Recherche (ANR-20-CE18-0034 GlycoMb). 

----------------------------------------------------------------------------------------------------------------- 
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1 La régénération osseuse guidée 

1.1 Historique 
 

Le principe de la régénération osseuse guidée (ROG) repose sur les fondements de la 

régénération tissulaire guidée (RTG). Pour comprendre l’évolution de ce principe, il faut tout 

d’abord retracer l’historique des différentes expérimentations menées.  

Les premières études sur la ROG ont été menées par Murray et al. en 1957 (Figure 1) [4]. Une 

cage en plastique est apposée sur un défaut dans l’os iliaque de chien afin d’isoler la lésion des 

tissus épithélio-conjonctifs. De l’os néoformé est observé au sein de la cage, suggérant ainsi 

qu’en isolant mécaniquement le défaut, l’infiltration cellulaire des tissus mous (qui prolifèrent 

plus rapidement que les cellules ostéoprogénitrices) serait empêchée, favorisant alors la 

cicatrisation du tissu osseux. D’autres études pré-cliniques ont été réalisées pour confirmer cette 

découverte. En 1960, Linghorne implante des tubes en polyéthylène dans un défaut segmentaire 

de fibula (15 mm) chez le chien [5]. La régénération aux extrémités de l’os est observée dès le 

27ème jour post-opératoire. Melcher et Dreyer ont, par la suite, testé des membranes en acétate 

de cellulose pour recouvrir un défaut diaphysaire fémoral (3 mm) bilatéral chez le rat [6]. Ils 

ont montré que l’apposition d’une membrane sur le défaut permettait la formation et le maintien 

du nouveau tissu osseux et ce, jusqu’à 18 mois post-opération. En 1976, Melcher décrit le 

principe de la RTG en parodontologie. Ce principe repose sur le principe de compétition 

cellulaire [7]. Lors de la cicatrisation parodontale, quatre compartiments distincts vont entrer 

en compétition pour régénérer l’attache : (i) la gencive, (ii) le ligament parodontal, (iii) le 

cément et (iv) l’os alvéolaire. Afin de préserver l’intégrité du parodonte et d’empêcher 

l’effondrement de la gencive dans le défaut, une membrane est appliquée comme barrière pour 

permettre la colonisation et la prolifération du tissu propice et empêcher l’infiltration de types 

cellulaires indésirables (Figure 2). Des études pré-cliniques de lésions parodontales réalisées 

chez le singe ont permis d’observer la régénération du parodonte par les cellules provenant du 

ligament parodontal lorsqu’une membrane synthétique (à base de cellulose [8,9] ou de 

polytetrafluoréthylène expansée e-PTFE [9]) était utilisée pour isoler la surface radiculaire du 

tissu gingival.  

 

 

 

 

 



 

 

INTRODUCTION 

 

23 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1 : Historique de la RTG et de la ROG 

 

Plus tard, en 1988, Dahlin et al. ont étudié la régénération d’os alvéolaire dans un défaut placé 

dans l’angle mandibulaire (5 mm) chez le rat [10]. Le défaut est soit laissé vide, soit recouvert 

d’une membrane en e-PTFE (dans la partie buccale et linguale). Une régénération complète de 

l’os est observée pour les défauts recouverts de membrane dès 6 semaines après la chirurgie. 

La régénération des défauts contrôles (condition vide) est incomplète et le défaut est 

majoritairement comblé avec du tissu fibreux jusqu’à la fin de l’expérimentation (22 semaines) 

[10,11]. Des études cliniques démontrant l’intérêt de membranes résorbables et non-résorbables 

pour la ROG chez l’humain ont par la suite étaient menées [12–14]. 
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Figure 2 : Principe de la régénération tissulaire guidée [15]. 

 

1.2  Réparation osseuse 
 

Lors d’une lésion, la reconstruction du tissu osseux au niveau du site lésé entraîne une réaction 

en chaîne de trois grandes phases : 1) une phase d’inflammation, suivie 2) d’une phase de 

réparation pour terminer 3) par une phase de remodelage osseux. Ces processus impliquent 

divers types cellulaires (des cellules progénitrices, des cellules inflammatoires, des cellules 

endothéliales et hématopoïétiques) qui vont réguler la réparation osseuse par la stimulation de 

facteurs chimiques, physiques ou mécaniques environnants (Figure 3) [16,17]. 
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Figure 3  : Implication des différents types cellulaires lors du processus de réparation osseuse 

[16]. 

 

1.2.1 La phase inflammatoire 

 

Suite à une lésion au niveau de l’os, un hématome constitué de plaquettes, de macrophages, de 

fibrine, de facteurs de croissance (TNF-α, TNF-β, VEGF) et de cytokines (IL-1, IL-6) se forme 

[16,18]. Cet hématome riche en fibrine constitue le caillot sanguin qui assurera l’hémostase 

(Figure 4) [19]. Cette phase inflammatoire, qualifiée de phase destructive, dure 

approximativement 3 jours et induit localement de l’hypoxie. Cet environnement favorise ainsi 

la prolifération de nouveaux vaisseaux sanguins qui permettront le recrutement de cellules 

souches mésenchymateuses (MSCs) depuis le périoste et l’endoste par les macrophages [18]. 

Ces MSCs se différencieront par la suite en chondrocytes et en ostéoblastes pour initier le 

processus de réparation.  
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Figure 4 : Chronologie de la cicatrisation osseuse. Les temps indiqués correspondent à la 

cicatrisation d’un défaut fémoral chez la souris [20]. 

 

1.2.2 La phase de réparation 

 

Lors de la phase de réparation (phase dite constructive), la matrice provisoire de fibrine (caillot 

sanguin) est remplacée progressivement par un tissu de granulation sous l’action des 

macrophages pour donner une structure plus organisée appelée « cal » (environ 1 semaine après 

la phase inflammatoire [21]). Ce tissu mou se vascularise et se calcifie suivant deux processus : 

(i) l’ossification endochondrale ou (ii) l’ossification intramembranaire [22].  

L’ossification endochondrale se définit par la formation d’un « cal cartilagineux » issu de la 

sécrétion de fibres de collagène par les chondrocytes. Ce tissu cartilagineux se vascularise et se 

minéralise progressivement par la différenciation de chondrocytes en hyperchondrocytes, 

laissant place à un tissu dur lamellaire organisé. 

L’ossification intramembranaire, à l’inverse, évolue directement vers un « cal » osseux dur 

formé à partir des fibres de collagène sans passage par une phase cartilagineuse. 
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1.2.3 Le remodelage osseux  

 

Lors du remodelage osseux, le tissu ostéoïde nouvellement synthétisé est remodelé pour donner 

l’os mature minéralisé. Ce processus est assuré par le rapport entre l’activité des ostéoblastes 

(formation) et l’activité des ostéoclastes (résorption) au sein d’une unité multicellulaire basique 

(BMU). Ce sont les ostéocytes, encapsulés dans la matrice extracellulaire (MEC), qui vont 

initier ce remodelage suite à un stimulus mécanique.  

 

1.3  Principe de la régénération osseuse guidée 

 

Le principe de la régénération osseuse guidée (ROG) repose sur la compétition cellulaire entre 

les cellules issues des tissus épithélio-conjonctifs, qui prolifèrent plus rapidement, et les cellules 

ostéoprogénitrices, qui croient plus lentement (Figure 5). En pratique, le défaut osseux est 

séparé, à l’aide d’une barrière physique, appelée membrane, des tissus épithélio-conjonctifs 

environnants [2,23–25]. La face en contact avec la lésion peut servir de structure aux cellules 

ostéoprogénitrices et ainsi favoriser la cicatrisation. Cette technique est très largement utilisée 

en chirurgie orale et maxillo-faciale pour l’augmentation (horizontale et/ou verticale) et la 

préservation de l’os alvéolaire. Elle est pratiquée dans plus de 40% des cas [2].  

Afin d’assurer la faisabilité de la ROG, Wang et al. ont décrit en 2006, quatre principes 

biologiques fondamentaux à suivre pour une ROG idéale, connus sous l’acronyme anglais 

PASS [28] :  

(i) « Primary wound closure » (fermeture de première intention) : pour assurer une 

cicatrisation rapide des berges de la plaie et ainsi créer un environnement stérile 

pour prévenir toute infection bactérienne ou stress mécanique.  

(ii) « Angiogenesis » (angiogenèse) :  la formation de nouveau vaisseaux sanguins au 

niveau de la lésion permet la formation du caillot sanguin ainsi que la formation 

d’un tissu granuleux qui se minéralisera et formera le nouveau tissu osseux. 

(iii) « Space maintenance » (maintien du volume à régénérer) : la membrane supporte la 

croissance du tissu néoformé et empêche les cellules issues des tissus épithélio-

conjonctifs d’envahir le défaut osseux. 

(iv) « Stability of blood clot » (stabilité du caillot sanguin) : le maintien en place du 

caillot sanguin permet l’apport de cytokines, de facteurs de croissance et de 

molécules signales pour assurer l’angiogenèse et ne pas perturber le processus 

d’ostéogenèse.  
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La membrane est souvent associée à un matériau de comblement lors de l’utilisation de la ROG 

en chirurgie orale. Dans la suite de cette introduction, nous décrirons les principales membranes 

employées en ROG ainsi que les substituts osseux pouvant être associés.  

 

Figure 5 : Principe de la régénération osseuse guidée. Schéma représentatif des différents 

compartiments en ROG [26]. Une membrane est apposée comme barrière cellulaire au niveau 

du défaut pour empêcher les cellules environnantes non-ostéogéniques [27]. 

 

 

2 Les membranes pour la régénération osseuse guidée 
 

Les membranes utilisées en ROG sont catégorisées en deux grandes classes : les membranes 

dites non-résorbables et les membranes résorbables. Différentes générations de membranes ont 

été élaborées pour répondre au mieux aux critères biologiques précédemment décrits (Figure 

6) [2,29].  

Les membranes non résorbables font partie de la première génération de membranes.  Ces 

membranes agissent comme une barrière physique afin d’isoler le défaut osseux. Elles sont 

encapsulées par un tissu fibreux au niveau de la lésion. Bien que stables mécaniquement, leur 

rigidité peut provoquer une irritation des tissus mous sur lesquels elles reposent, entraînant 

l’exposition de ce type de membrane. De plus, leur rôle passif et la nécessité d’un second temps 
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chirurgical pour les retirer ont amené les chercheurs à développer une deuxième génération de 

membranes. Ces dernières, d’origine naturelle ou synthétique, sont résorbables et interagissent 

avec les tissus environnants (liaisons chimiques à l’interface matériau/tissu hôte) mais elles ne 

permettent pas de stimuler la synthèse de nouveaux tissus osseux [2,30]. De plus, leur propriété 

mécanique faible et leur rapide dégradation ne permettent pas d’assurer intégralement le 

processus de ROG. Ainsi, une nouvelle génération de membranes (i.e., membranes de troisième 

génération) cherche à stimuler une réponse cellulaire spécifique pour favoriser la formation du 

tissu osseux tout en assurant la résorption du matériau pour laisser place à l’os nouvellement 

formé [31]. Ces membranes multifonctions peuvent être associées à des antibiotiques, des 

céramiques ou des facteurs de croissances afin, non seulement, de jouer un rôle barrière, mais, 

également, d’être vecteur de la délivrance de molécules bioactives.  

 

Figure 6 : Les différentes générations de membranes pour la régénération osseuse guidée. 

 

Nous recenserons dans cette partie les différents types de membrane développés au cours de 

ces dernières années.  

 

2.1 Cahier des charges des membranes pour la ROG 
 

Afin de développer des membranes pour la ROG, un cahier des charges doit être défini [32,33] : 
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- Biocompatibilité : les matériaux implantés doivent être tolérés par le corps humain et 

doivent limiter la réaction à corps étranger. Leur dégradation progressive ne doit pas 

engendrer le relargage de substance nocive. 

 

- Porosité : elle joue un rôle clé dans le contrôle de l’exclusion des cellules non-

ostéogéniques au sein du défaut (membrane occlusive) tout en favorisant l’apport de 

nutriments et d’oxygène pour maintenir le caillot sanguin en place. Il n’existe pas encore 

de consensus sur une taille de pores appropriée pour la ROG. Différentes tailles de pores 

sont retrouvées sur les membranes utilisées allant de la microporosité (5-20 µm) à de la 

macroporosité (supérieure à 100 µm).  

 

- Angiogenèse : Les membranes doivent favoriser la formation de nouveaux vaisseaux 

sanguins permettant d’amener les nutriements et l’oxygène aux cellules. 

 

- Biodégradabilité : Afin de jouer son rôle barrière, les membranes utilisées en ROG 

devraient maintenir leur stabilité au moins jusqu’à 24 semaines [34]. Leurs produits de 

dégradation ne doivent pas impacter le processus de régénération. 

 

- Propriétés mécaniques : les membranes doivent pouvoir supporter les forces 

mécaniques des tissus environnants (compression, tension, cisaillement) pour soutenir 

la croissance de l’os nouvellement formé (« Space maintenance »). 

 

- Tolérance à l’exposition : la contamination bactérienne lors de l’exposition de la 

membrane peut empêcher la bonne cicatrisation et la néoformation osseuse. La 

membrane doit donc prévenir toute infection et poursuivre son rôle barrière [35]. 

 

- Activité biologique : la face de la membrane qui touche le défaut est en étroit contact 

avec le caillot sanguin et les cellules ostéogéniques. En fonction des composés utilisés 

(e.g., collagène), les cellules migrent par chimiotactisme et favorisent ainsi la synthèse 

de tissu osseux. 
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2.2  Les membranes non résorbables 

2.2.1 Les membranes dérivées de polymères synthétiques 

 

Les premières membranes en polytétrafluoroéthylène (PTFE) ont été utilisées en ROG au début 

des années 1990 [36]. Connu sous le nom de Téflon, le PTFE est un polymère thermoplastique 

semi-cristallin composé de carbone et de fluor. Les membranes en PTFE sont usuellement 

conçues selon deux procédés de fabrication. On différencie ainsi les membranes en PTFE 

expansé (e-PTFE) et les membranes en PTFE à haute densité (d-PTFE).  

Les membranes en e-PTFE sont fabriquées par extrusion du PTFE sous forme de 

monofilaments [27]. Ces fibres peuvent être uni- ou multidirectionnelles. Elles sont composées 

de deux microstructures distinctes : 

(i) une partie coronaire composée de pores allant de 5 à 30 µm pour faciliter la 

formation du caillot sanguin et stabiliser la membrane. 

(ii) une partie occlusive avec des pores de 8 µm pour favoriser le transport des 

nutriments et empêcher l’infiltration cellulaire des tissus mous environnants. 

La taille des pores n’étant pas suffisamment petite pour empêcher une infection bactérienne, 

toute exposition de cette membrane entraîne des complications. Ces membranes sont 

commercialisées sous le nom Gore-Tex® (W.L. Gore & Associates) [27,37,38].  

Pour limiter l’infection bactérienne, des membranes en d-PTFE ont été développées en 1993 

(Cystoplast®, Regentex) et ont une taille de pores inférieurs à 0,2 µm.  

Les membranes en e-PTFE et d-PTFE peuvent être renforcées avec du titane pour moduler leur 

forme et ainsi mieux s’adapter au défaut osseux. Un essai clinique randomisé mené sur 23 

patients par Ronda et al. n’a démontré aucune différence significative entre les membranes e-

PTFE et d-PTFE renforcées avec du titane [39].   

 

2.2.2 Les membranes en titane ou alliage de titane 

 

Les membranes en titane (Ti) ou en alliage de titane sont utilisées pour leur biocompatibilité, 

leur résistance à la corrosion et leur rigidité (Figure 7) [27]. En ROG, le titane est utilisé sous 

forme de mailles pour : (i) sa rigidité pour maintenir en place le caillot sanguin ou le substituts 

osseux associé et empêcher l’effondrement des tissus mous environnants, (ii) son élasticité pour 

éviter la compression des tissus mous avoisinants et (iii) sa plasticité qui lui permet d’être 

façonné pour s’adapter à la forme du défaut. 
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Figure 7 : Exemple d’une membrane en maille de titane implantée en association avec un 

substitut osseux dans le cadre d’une augmentation alvéolaire verticale [40]. 

 

Les avantages et les inconvénients de l’utilisation de membranes non-résorbables sont 

récapitulés dans le Tableau I.  

Matériaux 
Produits 

commercialisés 
Avantages Inconvénients 

Polymères 

synthétiques 

e-PTFE 

d-PTFE 

Gore-Tex® 

Cytoplast TXT-

200® 

Bonne propriété 

mécanique 

Maintien de 

l’espace 

 

Second temps 

chirurgical 

Risque 

d’exposition avec 

infection 

bactérienne 

 

Métal Titane Osteo Mesh 

TM-300® 

Bonne propriété 

mécanique  

Maintien de 

l’espace 

Second temps 

chirurgical 

Risque 

d’exposition 

 

Tableau I : Avantages et inconvénients des membranes non-résorbables 

 

2.3  Les membranes résorbables 

2.3.1 Les membranes d’origine naturelle 

2.3.1.1  Les membranes autologues  

 

Le périoste 

 

Le périoste est une fine membrane qui recouvre les os. Il relie l’os cortical aux muscles, tendons 

et ligaments par des jonctions appelées fibres de Sharpey [41,42]. Le périoste est constitué de 

deux couches (Figure 8) :  

(i) Une couche fibreuse externe composée de fibroblastes, de collagène de type I et 

d’élastine et vascularisée par des microvaisseaux. 
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(ii) Une couche interne, appelée cambium, composée d’ostéoblastes, de fibroblastes, de 

cellules ostéoprogénitrices, de cellules souches mésenchymateuses et de péricytes. 

Cette couche est très vascularisée et elle est innervée. 

Figure 8 : Structure du périoste [42]. 

 

Le périoste participe à la régénération du tissu osseux grâce à son apport de cellules 

ostéoprogénitrices et par sa vascularisation en fournissant l’oxygène et les nutriments 

nécessaires [43].  

L’utilisation de périoste pour la ROG inclue du périoste libre (non-vascularisé) ou pédiculé 

(vascularisé) [43,44]. Gallardo-Calero et al. ont mis en évidence l’intérêt de l’utilisation de 

périoste pédiculé dans un défaut segmentaire fémoral chez le rat [45]. Deux conditions ont été 

analysées soit : (i) en comblant le défaut avec un substitut osseux (allogreffe de rat) seul ou (ii) 

en comblant le défaut avec un substitut osseux et en le couvrant de périoste pédiculé. Lorsque 

le défaut était recouvert par la membrane, la revascularisation et le remodelage du site lésé 

étaient observés comparé au défaut non recouvert. L’utilisation de greffon de périoste en 

clinique a été étudiée pour la ROG. Ce dernier permet de préserver le défaut de l’infiltration 

cellulaire des tissus mous ainsi que la vascularisation de l’os néoformé tout en fournissant des 

cellules ostéoprogénitrices [43].  

Avec le développement des techniques de fabrication en ingénierie tissulaire osseuse (ITO), 

certaines études cherchent à fabriquer de nouvelles membranes double couche pour imiter la 
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structure du périoste. Li et al. ont synthétisé une membrane en polycaprolactone (PCL) par 

électrospinning combiné ou non avec des nanoparticules de whitlockite (WH) dopée [46]. La 

surface interne de la membrane est microstructurée par des bandes de nanofibres parallèles 

espacées de 100 µm. Le relargage de Mg2+ ainsi que de Ca2+ et de PO4
3- par les particules de 

whitlockite stimule l’innervation (nerve growth factor NGF), la vascularisation (VEGF) et 

l’ostéogenèse. Implantée dans un défaut de calvaria chez le rat, la membrane en PCL/WH dopée 

a montré une meilleure réponse tissulaire pour la régénération osseuse comparée à la membrane 

en PCL seule. 

 

La membrane autogène issue de plasma riche en fibrine  

 

Le plasma riche en fibrine (PRF) est une membrane autologue extraite à partir du sang du 

patient. Ce sang est centrifugé pour obtenir trois phases : (i) au niveau du culot, les globules 

rouges, (ii) à la surface du culot, le PRF et (iii) dans le surnageant, du plasma acellulaire (Figure 

9) [47]. Le PRF se présente sous la forme d’un caillot de fibrine riche en plaquettes et en 

leucocytes favorisant ainsi la cicatrisation (fibrine, plaquettes). Il possède également un effet 

antibactérien (leucocytes). Le PRF est aussi concentré en facteurs de croissance tels que le TGF-

β1 (transforming growth factor-beta1), le PDGF (platelet derived growth factor) ou le VEGF 

(vascular endothelial growth factor) qui seront progressivement relargués au sein du défaut 

[47,48]. La centrifugation a un impact sur la qualité des membranes en PRF produites. Il est 

ainsi possible d’obtenir différents types de membranes à base de PRF concentré en leucocytes 

(L-PRF), du PRF avancé (A-PRF) ou du PRF par centrifugation horizontale (H-PRF) [49,50].  

 

Figure 9 : Les différentes phases obtenues suite à la centrifugation du sang du patient [47]. 
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Une étude pré-clinique chez le rat (défaut critique de calvaria) a évalué le potentiel ostéogénique 

de différentes membranes en PRF (obtenues par des procédés de centrifugation différents) : L-

PRF, A-PRF et H-PRF  [50]. Les analyses radiographiques et histologiques ont démontré que 

la membrane H-PRF favorisait la synthèse de nouveau tissu comparée aux deux autres 

membranes en PRF ou au défaut laissé vide. L’utilisation d’une membrane pour la ROG reste 

controversée du fait de sa rapide dégradation (entre 10 et 28 jours) et de sa faible rigidité pour 

stabiliser le caillot sanguin [49]. 

 

La membrane induite ou la technique de Masquelet 

 

La reconstruction de défauts osseux critiques reste un défi en chirurgie orthopédique et maxillo-

faciale. En 1986, le Dr Masquelet a élaboré une technique pour la reconstruction de défauts 

segmentaires des os longs [51]. Suite à cette étude clinique rétrospective, il  a défini au début 

des années 2000, la technique de la membrane induite (MI) ou technique de Masquelet. Cette 

technique se réalise en deux temps opératoires [52] (Figure 10). Une réaction à corps étranger 

est induite suite à l’introduction d’un ciment chirurgical en poly(méthyl méthacrylate) 

(PMMA), appelé conformateur ou spacer, pour former la MI. Ce ciment est ensuite substitué 

par de l’os autologue prélevé au niveau de la crête iliaque. Lors de la première phase de la 

chirurgie, l’os est stabilisé à l’aide de plaques d’ostéosynthèse et un débridement des tissus 

mous et osseux est effectué. Le défaut est alors comblé à l’aide du ciment synthétique en 

PMMA qui peut être associé à des antibiotiques pour limiter les risques d’infection. Une 

membrane autologue, induite par une réaction à corps étranger, se forme alors (entre 6 à 8 

semaines après la chirurgie). Pour la seconde étape de la chirurgie, la MI est délicatement 

incisée pour retirer le conformateur (PMMA) et le remplacer par de l’os autologue spongieux 

ou mélangé avec un substitut osseux. Cette technique a plusieurs avantages dont : (i) la 

stabilisation du défaut, (ii) l’absence d’infiltration cellulaire et (iii) une faible résorption de la 

greffe préservée par la MI [53]. 
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Figure 10 : Déroulement de la technique de Masquelet en deux temps. Induction de la 

membrane par le ciment en PMMA puis comblement du défaut par de l’autogreffe [53]. 

 

La structure de la MI est semblable à celle du périoste [54]. Elle se décompose en deux parties 

[53] (Figure 11) :  

(i) une partie interne (au contact du PMMA) formant un épithélium synovial. Elle est 

constituée de collagène de type I. Les fibres de collagène s’organisent de façon 

parallèle au ciment en PMMA. 

(ii) une partie externe (au contact des tissus mous), vascularisée, composée de cellules 

épithéliales, de fibroblastes et de myofibroblastes. Elle est constituée de collagène 

de type I et IV.  
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Figure 11 : Coupe histologique d’une membrane induite colorée au rouge Sirius vue en 

lumière banche ou en lumière polarisée. Les fibres de collagène de la partie interne 

s’organisent de façon parallèle au ciment en PMMA, la partie externe a une structure plus 

désorganisée avec des fibres de collagène lâches [54].  

 

Différents facteurs de croissance sécrétés par la MI ont été répertoriés dans la littérature (TGF-

β, bone morphogenetic protein-2 BMP-2, VEGF) (Figure 12). Les facteurs ostéogéniques 

impliqués (TGF-β, BMP-2) vont permettre la prolifération et la différenciation des 

chondrocytes et des ostéoblastes. Leur expression dans la MI diffère au cours du temps mais 

également suivant le site d’induction. Concernant le TGF-β, il reste relativement stable entre 2 

et 6 semaines lors de l’induction de la membrane et est retrouvé uniformément dans la MI. Le  

niveau de BMP-2 est lui maximale à 4 semaines post-opératoire [55]. De plus, il a été montré 

qu’une MI en sous-cutanée ne favorisait pas l’ostéoinduction lorsqu’elle était associée à un 

substitut osseux (HA/β-TCP) révélant une faible concentration en BMP-2 dans la MI [55,56]. 

Ceci confirmant donc l’implication du microenvironnement osseux dans l’expression de la 

BMP-2 [53,55]. Les facteurs pro-angiogéniques (VEGF, angiotensin II ANG-II) sont plutôt 

localisés en périphérie des vaisseaux sanguins, du néo-tissu osseux et de la partie interne de la 

MI. Ils sont sécrétés dès 2 semaines après l’opération et atteignent une concentration maximale 

entre 4 et 6 semaines post-chirurgie.  
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Figure 12 : Expression des différents facteurs de croissance sécrétés lors de la formation de 

la MI [53]. 

 

2.3.1.2  Les membranes d’origine allogénique  

 

Les membranes dérivées du placenta  

 

Le placenta est composé de deux membranes fœtales séparant le fœtus de l’endomètre (Figure 

13) :  

(i) la membrane intérieure est appelée amnion (MAH), elle n’est pas vascularisée. Elle 

est constituée de cinq sous-couches comportant : (a) une monocouche épithéliale 

sécrétant du collagène de type III et IV et des protéines non collagéniques (laminine, 

nidogène et fibronectine) pour former (b) la membrane basale, (c) une couche 

compacte (principalement composée de collagène de type I et III), (d) une couche 

fibroblastique comportant des fibroblastes et des cellules amniotiques 

mésenchymateuses et (e) une couche spongieuse reliant le chorion [57]. (c), (d) et 

(e) forment la couche stromale. 

(ii) la membrane supérieure, recouvrant l’amnion, est appelée chorion (MCH).  Elle est 

constituée de trois sous-couches : (a) une couche réticulaire, (b) une membrane 
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basale et (c) une multicouche épithéliale trophoblastique en contact avec la décidue 

[58]. 

 

Figure 13 : Composition des membranes amniotique et chorionique humaines [59]. 

 

Ces deux membranes ont été utilisées en chirurgie orale seules (MAH ou MCH) ou 

conjointement (MAH et MCH) pour leur faible immunogénicité, leurs propriétés anti-

inflammatoires et antibactériennes [60].  Une étude pré-clinique menée sur la souris (défaut 

fémoral diaphysaire) a montré la potentielle utilisation de la MAH lyophilisée et décellularisée 

en ROG en promouvant la régénération osseuse précoce (à 1 semaine) par rapport au contrôle 

(défaut laissé vide) [61]. Plusieurs essais cliniques ont démontré l’utilité des membranes MAH 

et MCH en RTG pour le traitement de défauts parodontaux (récession gingivale et atteintes de 

la furcation dentaire) [62]. 

 

Le derme allogénique  

 

Le derme allogénique, commercialisé sous le nom Alloderm® (Life Cell), est obtenu à partir de 

derme humain (e.g., cadavre) [63]. Il se présente sous la forme d’une matrice lyophilisée 

acellulaire principalement constituée de collagène de type I. Initialement commercialisé comme 
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greffe allogène de peau pour les grands brûlés, il est également utilisé en ROG comme 

membrane barrière [64,65].   

 

2.3.1.3  Les membranes d’origine xénogénique 

 

La sous-muqueuse de l’intestin grêle (SIS) 

 

Extraite du jéjunum porcin, cette matrice décellularisée est composée de collagène de type I, de 

glycosaminoglycanes (GAGs), d’élastine, de fibronectine, de FGF (fibroblast growth factor), 

de VEGF et de TGF (Figure 14) [66]. Utilisée en ingénierie tissulaire pour la cicatrisation de 

différents tissus et organes (vessie, paroi abdominale, tendons, vaisseaux sanguins), la SIS 

favorise la prolifération et l’adhésion des cellules endothéliales  [67,68]. Une étude pré-clinique 

menée dans un défaut critique mandibulaire chez le lapin a évalué l’utilisation de la membrane 

SIS en ROG [67]. Le défaut est soit laissé vide ou soit : (i) seulement comblé avec un substitut 

osseux (Bio-Oss®), (ii) comblé avec un substitut osseux et recouvert par la membrane SIS ou 

(iii) comblé avec un substitut osseux et recouvert par une membrane collagénique (Bio-Gide®). 

La régénération osseuse est accélérée lorsque le défaut est recouvert d’une membrane comparée 

au défaut comblé sans membrane (pas de différence significative entre les deux membranes). 

La dégradation in vivo de ces deux membranes a également été étudiée en implantation sous-

cutanée chez le rat. Il a été montré que la membrane SIS était toujours présente 12 semaines 

après la chirurgie alors que la membrane collagénique était déjà résorbée. 

 

Figure 14 :  Morphologie de la membrane issue de la SIS. (A) coupe histologique 

transversale colorée par H&E, (B) cross-section par microscopie à balayage électronique 

[67]. 
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Les membranes dérivées du collagène 

 

En clinique, le collagène est une ressource très largement utilisée pour produire des membranes 

pour la ROG [69]. Il peut être d’origine bovine, porcine ou équine et est extrait à partir de la 

peau, des tendons ou du cartilage de l’animal [2]. Les collagènes de type I et III sont les plus 

fréquemment utilisés pour produire des membranes pour la ROG (Figure 15) [70]. Il existe tout 

de même certaines membranes à base de collagène de type IV ou VI [69,71].  

 

Figure 15 : Différentes membranes commerciales à base de collagène. (A) Ossix® Plus 

(Datum Dental Biotech) membrane réticulée provenant de tendons de porc (collagène de type 

I), (B) Bio-Gide® (Geistlich) membrane non réticulée provenant de la peau de porc (collagène 

de type I et III) et (C) Jason® (botiss biomaterials GmbH) membrane non-réticulée provenant 

du péricarde porcin [72]. 

 

Le collagène possède certaines propriétés intéressantes pour la ROG, telles que : sa 

biocompatibilité, ses propriétés hémostatiques et chimiotactiques, ou encore sa capacité à 

favoriser la cicatrisation des tissus conjonctifs environnants (cicatrisation de première 

intention) [60]. Bien que biodégradable, le temps de résorption de ces membranes varie en 

fonction du type de collagène utilisé, de l’origine du collagène (animal, site de prélèvement) et 

de leur éventuelle réticulation. La réticulation du collagène peut être physique par irradiation 

aux rayons ultra-violets, chimique à l’aide d’agents réticulants (glutaraldéhyde, formaldéhyde, 

hexaméthylène diisocyanate, diphénylphosphorylazide) ou enzymatique (lysyl oxidase [73]). 

Plus le taux de réticulation des fibres de collagène sera élevé et plus lente sera la dégradation 

du matériau. Les membranes actuelles peuvent avoir un temps de dégradation allant de 4 à 38 

semaines [71]. Zhu et al. ont ainsi comparé la dégradation in vivo de deux membranes 

collagéniques commerciales d’origine différente, Bio-Gide® (d’origine porcine et composée 

de collagène de type I et III) et Heal-all® (d’origine bovine et principalement composé de 

collagène de type I) [74]. La membrane Bio-Gide®, implantée en sous-cutanée chez le rat, a 

montré une dégradation dès 28 jours post-opératoire avec une infiltration de cellules 

inflammatoires. Des études ont aussi cherché à utiliser ces membranes comme vecteur pour la 
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délivrance de facteurs de croissance (platelet-derived growth factor PDGF, bone morphogenetic 

proteins BMPs) pour stimuler l’angiogenèse et la différenciation des cellules ostéoprogénitrices 

et favoriser ainsi la formation de nouveaux tissus osseux [70,75,76].  

 

Les avantages et les inconvénients des membranes autologues, allogénique ou xénogénique 

sont répertoriés dans le Tableau II. 

 Matériaux Temps de 

résorption 

Avantages Inconvénients 

AUTOLOGUE 

Périoste -  

Apport de cellules 

ostéoprogénitrices 

nécessaires à la 

régénération 

osseuse 

Quantité limitée 

PRF 8-28 jours 

Faible coût  

Apport de facteurs 

de croissance 

nécessaires à la 

régénération 

osseuse 

Résorption 

rapide 

 

MI -  

Apport de cellules 

ostéoprogénitrices 

et de facteurs de 

croissance 

nécessaires à la 

régénération 

osseuse 

Nécessite un 

second temps 

chirurgical 

ALLOGÉNIQUE 

Alloderm® 
28-36 

semaines† 
- 

Risque 

immunogénique 

Placenta 

(amnion, 

chorion) 

-  

Faible coût 

Nombreuses 

propriétés 

biologiques 

Maniabilité 

XÉNOGÉNIQUE 

SIS 
≥ 12 

semaines ▫ 

Apport de facteurs 

de croissance 

nécessaires à la 

régénération 

osseuse 

Risque 

immunogénique 

Collagène 

 

Bio-Gide® 

 

 

 

24 semaines† 

 

Biocompatible 

Abondant 

Faible propriété 

mécanique 

Temps de 

dégradation 
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Jason® 

 

 

Ossix Plus® 

12-24 

semaines† 

 

16-24 

semaines† 

variable et peu 

contrôlé 

Risque 

immunogénique 

Tableau II : Avantages et inconvénients des membranes autologues, d’origine allogénique 

ou xénogénique. † données du fabricant, ▫ données d’études pré-cliniques 

 

2.3.1.4  Les membranes dérivées de polymères naturels 

 

Les membranes dérivées de polysaccharides 

 

Le chitosane est un des polysaccharides les plus employés pour le développement de 

membranes pour la ROG. Les membranes à base de chitosane sont utilisées pour leur 

biocompatibilité et leur flexibilité [77]. Le chitosane dérive de la chitine, un polysaccharide 

présent dans la peau des crustacées ou dans la paroi de certains micro-organismes. La résorption 

de ces membranes est variable et dépend du poids moléculaire du chitosane (lié à son degré de 

désacétylation) [71]. Le chitosane présente également une faible immunogénicité et possède 

des propriétés antibactériennes. Il a été montré qu’il promouvait la prolifération et l’adhésion 

cellulaire et qu’il pouvait stimuler la formation de nouvel os [2,78]. Yang et al. ont développé 

une membrane asymétrique en chitosane pour former une structure bicouche avec une face 

poreuse (éponge de chitosane) et une face lisse (membrane de chitosane) (Figure 16) [79]. 

Implantée dans un défaut critique de calvaria (5 mm) chez le rat, la membrane en chitosane a 

montré une régénération osseuse comparable à celle d’une membrane collagénique 

commerciale (Bio-Gide®). Ces membranes ne sont pour le moment qu’au stade pré-clinique, 

il n’y a pas encore eu d’étude chez l’homme. 
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Figure 16 : Morphologie de la membrane asymétrique en chitosane. (A, D) éponge de 

chitosane, (B, E) membrane compacte de chitosane, (C, F) assemblage de l’éponge et de la 

membrane [79].  

 

D’autres polysaccharides comme le pullulane ou le dextrane peuvent être utilisés pour élaborer 

des membranes ROG. Une seule étude menée par Miyahara et al. a rapporté l’utilisation de 

pullulane pour le développement d’une membrane ROG [80]. L’utilisation du pullulane et du 

dextrane en ingénierie tissulaire osseuse a été étudiée dans une revue systématique de la 

littérature intitulée « Recent advances of pullulan and/or dextran-based material for bone 

tissue engineering strategies in preclinical studies : a systematic review ». Il est possible de 

la consulter à la section 3.5. de cette thèse. 

 

Les membranes dérivées de la fibroïne de soie 

 

Les membranes en fibroïne de soie (FS) sont considérées comme de potentiels candidats pour 

la ROG car elles sont biocompatibles, biodégradables, perméables à l’oxygène et possèdent de 

bonnes propriétés mécaniques [2,81]. Toutefois, elles sont cassantes lorsqu’elles s’assèchent ce 

qui peut compliquer leur manipulation. Leurs sites actifs permettent l’ancrage de facteurs de 

croissance et de cellules souches favorisant ainsi la régénération osseuse et la différenciation 

cellulaire [82]. En site orthotopique, l’implantation d’une membrane FS dans un défaut de 

calvaria chez le rat a montré une régénération osseuse supérieure comparée à une membrane 

collagénique (Bio-Gide®) par analyse radiographique (p < 0.05) [83]. L’intégrité de la 

membrane FS était toujours perceptible même après 12 semaines d’implantation tandis que la 

membrane collagénique était totalement résorbée (Figure 17). D’autres études menées sur la 
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dégradation in vivo de matériaux en FS ont montré un temps de résorption pouvant aller jusqu’à 

1 an [84]. 

 

Figure 17 : Coloration H&E d’un défaut de calvaria chez le rat. Implantation de la membrane 

SF à 4 (A) et 12 (C) semaines post-opératoires ; implantation de la membrane collagénique à 

4 (B) et 12 (D) semaines post-opératoires. La flèche représente la membrane résiduelle, NB 

nouvel os, OB tissu sain [83]. 

 

Les avantages et les inconvénients des membranes résorbables en polymères naturels sont 

répertoriés dans le Tableau III. 

Polymères 

naturels 

Produits 

commercialisés 

Temps de 

résorption  
Avantages  Inconvénients 

Chitosane - 16-20 semaines▫ Biocompatible 

Prolifération et 

adhésion 

cellulaire 

Coûteux 

Fibroïne de 

soie 

- 8-54 semaines ▫ Bonne propriété 

mécanique 

Cassante  

Tableau III : Avantages et inconvénients des membranes issues de polymères naturels.  

▫ données d’études pré-cliniques 

 

2.3.2 Les membranes d’origine synthétique 
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Les membranes issues de polymères synthétiques permettent de moduler leurs propriétés 

mécaniques, leur porosité ou leur dégradabilité par voie chimique [69]. La plupart des 

membranes actuellement commercialisées sont dérivées de polyesters aliphatiques tels que 

l’acide polylactique (PLA), l’acide polyglycolique (PGA) ou le polycaprolactone (PCL) 

[2,71,85]. La membrane Guidor®, composée de PLA et d’un ester d’acide citrique (utilisé 

comme plastifiant), fut l’une des premières générations de membranes alloplastiques 

commercialisées. Elle est constituée de deux membranes distinctes reliées par un mainteneur 

d’espace [86]. La couche externe de la membrane, en contact avec les tissus mous, est perforée 

par de larges rectangles pour permettre l’infiltration du tissu conjonctif et permettre ainsi 

l’intégration tissulaire de la membrane. La couche interne, en contact avec le défaut, est 

perforée par de petits cercles pour prévenir l’infiltration cellulaire au sein du défaut. Toutefois, 

le PLA présente une lente dégradation in vivo avec le relargage de produits acides pouvant 

entraîner une réaction à corps étranger [2]. Afin d’améliorer la dégradation du PLA, ce dernier 

peut être conjugué avec du PGA pour créer un copolymère, l’acide poly(lactique-co-glycolique) 

(PLGA) [87]. Une étude pré-clinique d’un défaut alvéolaire canin a démontré une résorption et 

une réparation similaires entre la membrane collagénique (Bio-Gide®) et la membrane en 

PLGA [88]. Bien que les membranes en PCL ne produisent pas de produits de dégradation 

acides comparées au PLA ou PLGA, leur résorption in vivo est très lente (pouvant aller de 2 à 

3 ans) [87]. De plus, la nature hydrophobe du PCL limite l’adhésion et la prolifération cellulaire. 

On le retrouve alors très souvent associé à d’autres polymères naturels pour une application en 

ROG [89–91].  

Les avantages et les inconvénients des membranes résorbables en polymères synthétiques sont 

répertoriés dans le Tableau IV. 

Polymères 

synthétiques 

Produits 

commercialisés 

Temps de 

résorption 
Avantages Inconvénients 

PLA Guidor® 13 mois† Biocompatible 

Biodégradable 

 

Rigidité 

Relargage de 

produits de 

dégradation 

toxiques 

Inerte 

PLGA Resolut LT® 5-6 mois† Biocompatible 

Biodégradable 

Propriété 

mécanique 

modulable 

Inerte 
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PCL 

- 

24-36 mois ▫ Biocompatible 

Stabilité 

mécanique 

(résistant à la 

déformation) 

Dégradation 

lente in vivo 

Inerte 

Tableau IV : Avantages et inconvénients des membranes issues de polymères synthétiques 

† données du fabricant, ▫ données d’études pré-cliniques 

 

2.4  Les membranes de troisième génération 

2.4.1 Les membranes de type Janus  

 

Les membranes Janus ont récemment été développées pour des applications médicales tels des 

pansements, pour l’hémostase ou pour la régénération osseuse. Ces membranes possèdent la 

particularité d’avoir deux faces opposées aux propriétés physicochimiques contraires : une face 

(notée A) est hydrophile et une face (notée B) est hydrophobe [92]. En fonction de la disposition 

de la membrane sur la lésion (plaie, défaut osseux), le fonctionnement de la membrane sera 

différent. Si la face A (hydrophile) est en contact direct, la membrane jouera un rôle absorbant 

pour assécher la surface au contact. À l’inverse, si la face B (hydrophobe) est au contact de la 

lésion, la membrane aura un rôle barrière en empêchant l’infiltration de cellules ou de micro-

organismes. Lai et al. ont développé une membrane de type Janus à base de fluorure de 

polyvinylidène ferroélectrique (PVDF) afin de moduler le microenvironnement électrique au 

niveau du défaut osseux et ainsi orienter la prolifération et la différenciation des cellules 

ostéoprogénitrices et fibroblastiques (Figure 18) [93]. Ils ont démontré la possibilité de 

restaurer à la fois le tissu gingival et le tissu osseux au niveau de la lésion dans un défaut 

mandibulaire chez le rat. Toutefois, des études sur la résorption de ce type de membrane n’ont 

pas encore été menées pour déterminer leurs futures applications en clinique pour la ROG.  
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Figure 18 : Représentation schématique du fonctionnement de la membrane en PVDF pour 

la cicatrisation des tissus gingivaux et osseux [93]. 

 

2.4.2 Les membranes en alliage métallique à base de magnésium 

 

Les membranes usuelles en alliage métallique, bien que robustes, sont non résorbables et 

nécessitent un second temps chirurgical. De nouvelles études cherchent ainsi à développer des 

membranes métalliques résorbables à base de magnésium (Mg) afin de s’affranchir de cette 

seconde étape. Des expérimentations animales chez le rat ou le lapin ont été menées pour 

démontrer la biocompatibilité et la dégradabilité de ces membranes [94–97]. Comparée avec 

une membrane Ti dans un défaut de calvaria chez le lapin, la membrane Mg a révélé une 

meilleure régénération osseuse, 2 semaines après implantation (p < 0.05) [96]. Deux études de 

cas cliniques réalisées sur 6 patients ont testé l’efficacité d’une nouvelle membrane résorbable 

à base de Mg (NOVAMag®) en dentisterie [94,98]. La première étude (4 patients) portait sur 

une nouvelle technique chirurgicale utilisant la membrane en Mg comme barrière pour 

maintenir l’alvéole (Figure 19). Un implant est ensuite placé et stabilisé avec un substitut 

osseux. L’ensemble est ensuite recouvert d’une membrane collagénique. La cicatrisation du 

tissu gingival et de l’os alvéolaire a été observée chez les 4 patients. La seconde étude de cas 
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(2 patients) a employé la membrane en Mg directement comme membrane pour la ROG. Elle 

a été stabilisée avec des vis de fixation en Mg (NOVAMag®) afin d’utiliser un système 

totalement résorbable (vis et membrane) [98].   

 

Figure 19 : Utilisation d’une membrane en Mg comme bouclier dans le cadre de la 

reconstruction d’os alvéolaire. (A-C) La membrane est découpée puis façonnée à la forme 

désirée, (D-F) la membrane est apposée pour maintenir la pose de l’implant avec le substitut 

osseux puis le site lésé est recouvert par une membrane collagénique, (G-I)  la membrane en 

Mg se dégrade progressivement et l’os se régénère progressivement [98]. 

 

3 Les substituts osseux pour la régénération osseuse guidée 
 

Un substitut osseux est défini comme « un biomatériau d’origine humaine, animale, végétale 

ou synthétique destiné à l’implantation […], dans la perspective d’une reconstruction du stock 

osseux, par le renforcement d’une structure osseuse ou le comblement d’une perte de substance 

osseuse » [99]. L’autogreffe, ou greffe autologue, est la technique de référence en application 

clinique [100]. Elle consiste à prélever chez un même patient une greffe osseuse (souvent au 

niveau de l’os iliaque) pour l’implanter au niveau du site lésé. Cette technique présente toutes 

les propriétés requises pour favoriser la régénération de l’os (i.e., ostéogenèse, ostéoconduction 
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et ostéo-induction) sans présenter de risque immunogénique. Toutefois la morbidité au niveau 

du site d’extraction ainsi qu’une quantité limitée représentent ses principales limites [101]. 

 

On distingue différents types de substituts en ingénierie tissulaire osseuse (ITO) [101,102] 

qu’ils soient d’origine naturelle (e.g., humaine, animale), d’origine synthétique (e.g., 

céramiques, métaux, de polymères) ou dérivés de matériaux composites (e.g., polymères 

synthétiques et/ou naturels pouvant être associés à des facteurs de croissance ou des produits 

cellulaires) (Figure 20).  

 

Figure 20 : Les différentes types de substituts osseux pour la régénération osseuse.  

 

3.1 Cahier des charges des substituts osseux pour la ROG  
 

Afin de développer des substituts osseux qui répondront au mieux aux attentes biologiques 

précédemment citées, différents critères sont requis pour assurer la faisabilité de la ROG 

(Figure 21) [32,33]. 

 

- Biocompatibilité : les matériaux implantés doivent être tolérés par le corps humain et 

doivent limiter la réaction à corps étranger. Leur dégradation progressive ne doit pas 

engendrer le relargage de substances nocives. 

 

- Porosité : la porosité joue un rôle clé dans le transport des nutriments et le 

développement de nouveau vaisseaux sanguins (angiogenèse) et des cellules 

ostéogéniques (ostéogenèse) [103]. Aucun consensus n’existe à l’heure actuelle pour 
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définir la porosité optimale d’un matériau idéal pour l’ingénierie tissulaire osseuse. 

Toutefois, deux types de porosité ont été décrites. Une microporosité (taille de pores ≤ 

10 µm) permet l’adhésion cellulaire et le transport de nutriments. Une macroporosité 

(taille de pores ≥ 100 µm) permet l’infiltration cellulaire au sein du matériau pour initier 

l’angiogenèse et la croissance osseuse.  

 

- Biodégradabilité : les matériaux doivent in fine être remplacés par le tissu osseux. Leur 

dégradabilité ne doit pas impacter les tissus environnants.  

 

- Propriétés mécaniques : Afin de supporter les tissus mous et durs environnants, les 

matériaux pour la ROG doivent posséder des propriétés mécaniques similaires à celles 

de l’os cortical ou celles de l’os spongieux.  

 

- Bioactivité : il s’agit de la capacité d’un matériau à se lier chimiquement avec le tissu 

osseux [100,104]. Pour une régénération homogène, un substitut osseux idéal doit 

permettre la mise en place de trois phénomènes distincts [99] : 

(i) Ostéogenèse : au niveau de la lésion osseuse, les ostéoblastes doivent être capables 

de sécréter du tissu ostéoïde (tissu collagénique non minéralisé) qui se minéralisera 

progressivement pour former le tissu osseux. 

(ii) Ostéo-induction : le matériau doit promouvoir la différenciation de cellules 

ostéoprogénitrices ou de cellules non différenciées vers la lignée ostéoblastique.  

(iii) Ostéoconduction : le matériau doit permettre l’adhésion des ostéoblastes et des 

cellules ostéoprogénitrices pour favoriser la migration cellulaire et la formation de 

nouveaux vaisseaux sanguins pour supporter la synthèse du nouveau tissu osseux. 

 

- Angiogenèse :  les matériaux doivent promouvoir l’angiogenèse et la vascularisation au 

sein du substitut osseux.  

 

- Maniabilité : les matériaux pour la ROG doivent être pensés aussi bien pour le patient 

que pour le chirurgien. La manipulation de ces matériaux doit être facilitée pour 

permettre un maintien efficace au niveau de la lésion. 
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- Procédés de fabrication et stérilisation : les matériaux doivent être facile à produire. 

Le choix du procédé de stérilisation doit être pensé afin d’inclure les éventuelles 

dégradations du produit lors de la stérilisation. 

 

Figure 21 : Les différents critères requis pour le développement de substituts osseux pour la 

régénération osseuse guidée [103]. 

 

3.2  Les substituts osseux d’origine synthétique  

3.2.1 Les substituts osseux à base de céramiques 

 

En médecine régénérative, l’emploi de biocéramiques comme substituts osseux a été répertorié 

en chirurgie orthopédique et maxillo-faciale [105,106]. Ces matériaux produits à partir de 

minéraux métalliques (calcium, silicium) et non-métalleux (phosphore, soufre, oxygène) sont 

obtenus par voie sèche à hautes températures (par frittage) ou par voie humide à basses 

températures (par précipitation) afin d’obtenir une structure plus ou moins cristalline en 

fonction du procédé utilisé [106]. Près de 60% des substituts osseux utilisés contiennent des 

céramiques utilisées seules ou combinées à d’autres matériaux [101]. Leur activité biologique 

par échanges ioniques entre les céramiques et le tissu hôte leur confère des propriétés 

d’ostéoconductivité et d’ostéo-intégration. Ces céramiques peuvent se trouver sous différentes 

formes comme des poudres, des granules, des blocs poreux ou des ciments. Quelques types de 

céramiques seront traités dans la suite de ce manuscrit. 

3.2.1.1  Les phosphates de calcium 

 

Les phosphates de calcium sont utilisés en dentisterie depuis les années 1970 et en orthopédie 

depuis les années 1980 [101]. L’hydroxyapatite (HA) et les phosphates tricalciques (TCP) sont 

les plus couramment employés et sont présents sous différentes porosités. Ces éléments ont été 

utilisés pour leurs propriétés ostéo-conductrices, leur biocompatibilité, leur non-
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immunogénicité et leur bonne résistance mécanique. Le rapport atomique calcium/phosphate 

(Ca/P) permet d’établir leur dégradabilité [30]. Ainsi, un phosphate de calcium avec un rapport 

atomique Ca/P inférieur à 1 ne sera pas stable du fait de sa rapide résorption (forte dissolution). 

Tandis que pour un rapport atomique Ca/P supérieur à 1,67, le phosphate de calcium montrera 

une résorption plus lente.  

Hydroxyapatite  

L’hydroxyapatite (HA) est un phosphate de calcium de formule chimique stœchiométrique 

Ca10(PO4)6(OH)2 comportant un ratio Ca/P de 1,67 [30]. Par abus de langage, elle est souvent 

comparée à l’hydroxyapatite carbonatée retrouvée dans les os, parce qu’ayant des structures 

chimiques similaires comprenant un agencement semblable (forme cristalline hexagonale) 

[107]. Du fait de sa macroporosité et de la présence de pores interconnectés, l’HA s’intègre à 

la matrice extracellulaire du tissu osseux permettant une bonne ostéo-intégration du matériau 

(adhésion, prolifération et différenciation des cellules ostéoprogénitrices) [108,106,101,109–

111].  

Phosphates tricalciques (TCP) 

Les phosphates tricalciques (TCP) ont pour formule chimique Ca3(PO4)2 et comportent un 

rapport atomique Ca/P de 1,5 [101,106]. Ils peuvent se trouver sous deux formes différentes de 

cristallinité : α-TCP (obtenue par frittage à plus de 1125°C) et β-TCP (obtenue par frittage en 

dessous de 1125°C) [108]. Le β-TCP est plus utilisé que l’α-TCP parce qu’il se résorbe plus 

rapidement et est la forme la plus stable dans des conditions physiologiques. Ses pores 

interconnectés favorisent l’invasion de vaisseaux sanguins et il est progressivement substitué 

par du nouvel os. Toutefois, sa partielle conversion en HA une fois implanté est systématique 

rendant sa résorption incontrôlée (pouvant aller de 6 à 24 mois) [17]. 

L’association d’HA et de β-TCP, appelée phosphate de calcium biphasique (BCP), a montré 

dans différentes études les propriétés ostéoconductrices et une meilleure résorption de ces 

matériaux [17,101,106]. Ces substituts sont commercialisés sous différents noms comme par 

exemple Ceraform® (Teknimed) [112]. 

Whitlockite (WH) 

La whitlockite (WH) est un dérivé de phosphate de calcium dont un des ions Ca2+ a été substitué 

par un ion Mg2+ de formule chimique Ca9Mg(HPO4)(PO4)6 [113]. La WH est également 

retrouvée dans la composition de la phase minérale osseuse (constituant environ 25% de la 
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fraction inorganique osseuse) [103]. Comparée à l’HA, la WH est moins stable à pH 

physiologique. Elle se résorbe donc plus rapidement in vivo (rapport atomique Ca/P de 1,43) 

libérant alors des ions Mg2+ et PO4
3- dans la matrice extracellulaire (MEC) qui favoriseront 

l’ostéogenèse.  

3.2.1.2  Les matériaux à base de silicium : les bio-verres 

 

Elaboré par Hench et al. en 1969, le premier bio-verre, intitulé 45S5, était composé de silice, 

d’oxyde de sodium, d’oxyde de calcium et d’oxyde de phosphore (45 SiO2 – 24,5 Na2O – 24,5 

CaO – 6 P2O5 (m/v %)) [114,115]. Ces bio-verres forment une classe intéressante de matériaux 

pour la régénération osseuse car ils sont biocompatibles, ostéoconducteurs et se lient aux tissus 

mous et durs grâce à la formation in situ d’une couche d’hydroxyapatite carbonatée par 

biominéralisation [116,117]. Ce mécanisme n’est pas encore bien compris. Une des 

explications les plus probables impliquerait un échange d’ions à la surface du bio-verre par 

l’action des fluides biologiques, activant ainsi les fonctions hydroxyle (HO-) du silicium (Si) 

(Figure 22) [30,114]. Ces groupements HO- vont alors se condenser et polymériser pour former 

des ponts Si-O-Si (couche riche en SiO2). La migration d’ions Ca2+ et PO4
3- provenant des 

fluides biologiques entraîne la formation d’une couche phospho-calcique amorphe. La 

cristallisation de cette couche par l’apport d’ions HO- et CO3
- forme alors la couche 

d’hydroxyapatite. En fonction de la composition des bio-verres, le relargage d’ions Na+, P5-, 

Si2+ ou d’ions métalliques bivalents (Mg2+, Zn2+, Sr2+, Cu2+…) à la surface du bio-verre active 

une cascade de voies de signalisation favorisant l’angiogenèse et l’ostéogénèse.  

 

Figure 22 : Mécanisme de la formation d’une couche d’hydroxyapatite à la surface d’un bio-

verre [30]. 

3.2.1.3  Les sulfates de calcium 

 



 

 

INTRODUCTION 

 

55 

 

 

Aussi connu sous le nom de « plâtre de Paris », les sulfates de calcium de formule chimique 

CaSO4 ont été utilisés dès 1892 pour leurs propriétés ostéoconductrices et leur résorption rapide 

(de 4 à 12 semaines) [17,101]. Ne possédant pas de structure macroporeuse, ces sulfates sont 

employés sous forme de granules ou de pâte injectable pour combler de petits défauts osseux 

en combinaison avec des fixations internes. Du fait de sa rapide dégradation, Nyan Jun et al. 

ont appliqué ce sulfate de calcium comme une alternative au ciment de PMMA dans la 

technique de Masquelet permettant ainsi de s’affranchir de la seconde étape où ce dernier devait 

être retiré [118]. 

3.2.1.4  Les carbonates de calcium 

 

Les carbonates de calcium, de formule brute CaCO3, sont obtenus par purification de coraux et 

cristallisent sous forme d’aragonite [106]. Leur macroporosité (100 à 200 µm) est semblable à 

celle de l’os cortical. Ils sont biocompatibles et leur résorption dépend de l’espèce de corail 

utilisé, du site d’implantation et du volume utilisé. 

3.2.2 Les polymères d’origine synthétique 

 

Bien que l’adhésion cellulaire soit limitée, les polymères résorbables synthétiques possèdent 

des propriétés physicochimiques modulables intéressante en ITO pour contrôler leur 

dégradabilité, leur tenue mécanique et leur aspect [119]. Différents types de polymères 

synthétiques ont retenus l’attention des chercheurs ces dernières années pour des applications 

en régénération osseuse. 

Acide polyglycolique (PGA) 

L’acide polyglycolique (PGA) est un polyester thermoplastique aliphatique produit par 

polymérisation en chaîne de l’acide glycolique (Figure 23). Sa vitesse de dégradation in vivo 

par oxydation ou par hydrolyse est comprise entre 6 et 12 mois [120]. Il est utilisé en ITO pour 

sa biocompatibilité et sa haute cristallinité . 

.  

Figure 23 : Structure chimique de l’acide polyglycolique (PGA) 
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Acide polylactique (PLA) 

L’acide polylactique (PLA) est également un polyester thermoplastique aliphatique (Figure 

24). Il est synthétisé par l’ouverture de cycle du dimère de l’acide lactique [121]. Ce dimère 

possède deux formes énantiomériques : l’acide L-lactique et l’acide D-lactique. Le polymère 

obtenu par la forme L-lactique est biocompatible, et possède une bonne tenue mécanique. 

Guduric et al. ont étudié l’assemblage couche par couche de PLA cellularisée pour évaluer leur 

potentiel application en ITO [122].   

 

Figure 24 : Structure de l’acide polylactique (PLA) 

Acide poly(lactique-co-glycolique) (PLGA) 

Afin d’allier les propriétés physicochimiques de différents polymères, la synthèse de 

copolymères comme l’acide poly(lactique-co-glycolique) (PLGA) (obtenu par 

copolymérisation de PLA et de PGA) s’avère être une combinaison intéressante pour l’ITO 

(Figure 25) [123]. Pour contrôler la dégradation in vivo du PLA, son association avec le PGA 

permet d’améliorer sa résorption tout en conservant les propriétés physicochimiques du PLA. 

Il est utilisé pour sa dégradabilité, sa tenue mécanique et ses propriétés ostéogéniques [124]. 

Babilotte et al. ont développé par impression 3D un matériau à base de PLGA combiné à des 

particules de HA [125]. Les études menées in vitro ont démontré le potentiel ostéogénique de 

ce matériaux sur des MSCs issues de moelle osseuse.  

.  

Figure 25 : Structure de l’acide poly(glycolique-co-lactique) (PLGA) 
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Polycaprolactone (PCL) 

Le polycaprolactone (PCL) est un polyester biodégradable synthétisé par l’ouverture de cycle 

et polymérisation du ε-caprolactone (Figure 26) [2]. Comparé aux autres polyesters 

précédemment cités, le PCL possède un procédé de fabrication plus accessible et est stable à 

hautes températures, facilitant son modelage pour l’application désirée [126]. Il est utilisé 

comme substitut osseux en favorisant l’adhésion et la prolifération cellulaire [127]. Combiné 

avec des céramiques (e.g., HA), le PCL a été étudié dans des modèles pré-cliniques de défauts 

de calvaria [128] 

 

Figure 26 : Structure du poly-(ε-caprolactone) (PCL) 

Polyéthylène glycol (PEG) 

Le polyéthylène glycol (PEG) est un polymère hydrophile synthétisé par la déshydratation et la 

polycondensation de l’éthylène glycol (Figure 27) [129]. Il est utilisé en médecine régénérative 

comme vecteur pour délivrer certaines biomolécules (comme des facteurs de croissance) 

[123,130,131]. Le PEG est biocompatible, non-immunogénique et il n’adsorbe pas les protéines 

à sa surface, permettant alors leur encapsulation et leur délivrance in vivo [132]. Ce polymère 

peut être linéaire ou ramifié (à 4, 6 ou 8 branches). Cheng et al. ont développé un substitut 

osseux à base de PEG (à 4 branches) combiné avec des nanoparticules de CaP encapsulées dans 

des lisozomes [133]. Implanté dans un défaut de calvaria chez le rat, le PEG combiné avec CaP 

a montré une meilleure régénération du défaut comparé à la condition vide après 8 semaines. 

 

Figure 27 : Structure linéaire du polyéthylène glycol (PEG). 
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3.3 Les substituts osseux d’origine naturelle 

3.3.1 Les substituts osseux d’origine humaine : L’allogreffe 

 

L’allogreffe consiste à prélever chez un autre individu (i.e., donneur, cadavre) un greffon à 

implanter chez le patient. Les allogreffes sont ostéoconductrices et ont un potentiel ostéo-

inducteur limité si elles sont préservées sous forme congelée et/ou déminéralisée. Elles peuvent 

présenter un risque immunogénique ainsi que des problèmes d’ostéo-intégration en fonction de 

la qualité du greffon implanté. Elles se résorbent plus rapidement que l’autogreffe. 

 

3.3.2 Les substituts osseux d’origine animale 

3.3.2.1  La xénogreffe 

 

La xénogreffe provient d’une espèce différente de celle du receveur. Afin de limiter la 

transmission d’agents pathogènes, cette dernière est traitée selon différentes procédures 

(chimiques ou physiques) pouvant altérer leurs propriétés ostéo-inductrices. Elles présentent 

toutefois des propriétés ostéoconductrices et sont disponibles en plus large quantité que les 

greffes allogéniques.  

 

3.3.2.2  Les protéines 

 

Collagène  

Le collagène est une protéine constituée par la répétition de trois monomères d’acides aminés : 

glycine, proline et hydroxyproline (Figure 32) [134]. Le collagène est la principale composante 

de la MEC. Dans le corps humain, 90% du collagène est retrouvé sous forme de collagène de 

type I, II et III. Le collagène de type I est principalement retrouvée dans les os et les tendons. 

Les collagènes de type II et III sont retrouvés dans les tissus mous et le cartilage. Le collagène 

est très largement utilisé en ITO pour sa biocompatibilité, sa dégradabilité, sa haute porosité, 

sa faible immunogénicité ainsi que sa facilité de fabrication [135]. Yao et al. ont combiné une 

matrice en collagène avec des particules de HA pour développer un substitut implantable [136]. 

Testé dans un défaut critique de calvaria chez le rat, le défaut était pratiquement régénéré 6 

mois après implantation comparé au défaut laissé vide. 
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Figure 32 : Structure du collagène de type I [134]. 

Gélatine 

La gélatine est obtenue par hydrolyse et dénaturation du collagène par traitement avec un acide 

ou une base (Figure 33) [137]. Elle possède une structure similaire à celle du collagène avec la 

répétition de trois acides aminés de type Glycine-X-Y, où X et Y représentent des acides aminés 

[134]. On retrouve notamment la séquence RGD (arginine-glycine-acide aspartique) qui est un 

site d’adhésion cellulaire où les intégrines des parois membranaires peuvent se lier [138]. En 

clinique, la gélatine est utilisée pour fabriquer des gélules, des comprimés ou des éponges.  

 

Figure 33 : Structure de la gélatine [137]. 

Fibroïne de soie 

La fibroïne de soie est une protéine fibreuse sécrétée par certains insectes (Bombyx mori) ou 

certains arachnides (Figure 34) [139]. Elle est majoritairement constituée de trois acides 
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aminés : glycine (46%), alanine (30%) et serine (12%). Elle est composée d’une chaîne lourde 

hydrophobe (conformation en feuillets β) qui assure la rigidité de la protéine, ainsi que d’une 

chaîne légère hydrophile (conformation random coil) [140,141]. La fibroïne de soie a été 

utilisée en ITO pour sa dégradabilité, ses propriétés mécaniques (sa résistance à la traction 

compris entre 300 et 740 MPa), et sa biocompatibilité entraînant une légère réaction 

inflammatoire [103,140]. En clinique, elle est utilisée comme fils de suture mais les recherches 

actuelles en ITO développent des matériaux à base de fibroïne de soie sous forme de fibres, de 

mousse, d’hydrogel ou de membrane. 

 

Figure 34 : Représentation schématique des fibroïnes de soie. Adapté de [140]. 

3.3.3 Les polysaccharides 

 

Les polysaccharides sont des molécules à haut poids moléculaires comportant 100 à 90 000 

monomères (saccharides) reliés entre eux par une liaison glycosidique [142]. Ils peuvent être 

linéaires ou ramifiés.  

3.3.3.1  Les polysaccharides d’origine végétale 

 

Cellulose  

La cellulose est le polyaccharide le plus abondant dans la nature. Elles est retrouvée dans la 

paroi cellulaire des plantes mais elle est aussi sécrétée par certaines bactéries (e.g., Acetobacter 

xylinum, Agrobacterium tumefaciens…) [85,143]. Elle est constituée par la répétition de D-

glucoses liés en β-(1,4) (Figure 35). Utilisée pure, la cellulose n’est pas dégradée par le corps 

humain et est insoluble dans l’eau [144]. Néanmoins, la cellulose extraite de bactérie est le plus 

souvent utilisée en ingénierie tissulaire car elle présente une forme pure, dépourvue de certains 
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composés synthétisés par les plantes (e.g., lignine, hémicellulose...). Elle est utilisée comme 

substitut osseux dans de nombreux modèles pré-cliniques chez le rat [144,145]. 

 

Figure 35 : Structure de la cellulose [143] 

Les sels d’alginate 

Les alginates sont un sous-groupe de polysaccharides linéaires anioniques produits à partir d’un 

copolymère de l’acide D-mannuronique et de l’acide α-L-glucuronique liés en β-(1,4) (Figure 

36) [129,137,146]. Ils sont extraits des parois cellulaires de certaines algues (algues brunes) et 

se trouvent sous forme de sels de calcium, de sodium ou de magnésium. Ils peuvent également 

être sécrétés par certaines bactéries comme Pseudomonas aeruginosa ou Azotobacter 

vinelandii. Seuls les sels d’alginate extraits des algues brunes sont utilisés en industrie 

(approuvé par la FDA en 1973). Ils sont utilisés pour leur potentiel à former un gel, leur 

bioactivité, leur potentiel à minéraliser, leur renforcement des propriétés mécaniques et 

l’augmentation de l’activité de la phosphatase alcaline (PAL).  

  

Figure 36 : Exemple de la structure d’un sel d’alginate, cas de l’alginate de sodium [137]. 

3.3.3.2  Les polysaccharides dérivés de micro-organismes 

 

Les polysaccharides issus de micro-organismes sont appelés exopolysaccharides car ils sont 

sécrétés depuis les enzymes ancrées dans la paroi membranaire de ces micro-organismes.  

Chitosane 

Le chitosane est un polysaccharide cationique linéaire constitué de D-glucosamine lié en β-

(1,4) au N-acétyl-D-glucosamine (Figure 37) [146]. Il est obtenu par désacétylation chimique 
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ou enzymatique de la chitine, un polysaccharide extrait de la peau des crustacés ou retrouvé 

dans la paroi cellulaire de certains micro-organismes (bactérie, champignon) [2]. Il a été montré 

que le chitosane était biocompatible, ostéoconducteur, antibactérien, immuno-modulateur et 

qu’il favorisait la formation osseuse in vivo [135]. Il est utilisé sous forme de membrane, de 

fibres ou d’éponge dans ces applications médicales. Son utilisation seule présente cependant 

des limites liées à sa solubilité en milieu acide (à des pH compris entre 6 et 6,5) et à sa rapide 

résorption in vivo [129]. 

 

Figure 37 : Structure du chitosane [137]. 

 

Dextrane 

Le dextrane est un exopolysaccharide formé par la répétition de glucoses liés entre eux en α-

(1,6) (Figure 38) [147]. Il se décline sous différentes formes : linéaires ou ramifiés, en fonction 

de la bactérie qui l’a sécrété. Il a été le premier exopolysaccharide à avoir été utilisé dans 

l’industrie pharmaceutique comme substitut de plasma sanguin (1953) [142]. Il est également 

employé comme pansement ou fil de suture. Il est utilisé dans l’industrie alimentaire comme 

stabilisateur de produits surgelés [148].  
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Figure 38 : Structure du dextrane [149]. 

Pullulane 

Le pullulane est un exopolysaccharide linéaire formé par la répétition de maltotriose (constitué 

de trois unités de glucose lié en α-(1,4)) relié par une liaison glucosidique en α-(1,6) (Figure 

39) [150]. Il est sécrété par le champignon Aureobasidium pullulan. Il a initialement été utilisé 

dans l’industrie pharmaceutique comme excipient de comprimés ou gélules pour sa capacité à 

former des films résistants et flexibles et pour son imperméabilité à l’oxygène (approuvé en 

2002 par la FDA [151]) [149].  

 

Figure 39 : Structure du pullulane [149]. 

L’utilisation du dextrane et/ou du pullulane en ingénierie tissulaire osseuse sera discutée à la 

section 3.5. de ce manuscrit dans une revue systématique de la littérature.  

Le Tableau V récapitule les propriétés et quelques limites des substituts osseux précédemment 

décrits : 
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 Ostéo-

conduction 

Ostéo-

induction 

Ostéogenès

e 

Limites 

Autogreffe + + + 

Morbidité du site donneur 

Quantité limitée 

Résorption rapide 

Allogreffe + +/- - 
Risque de transmission 

d’agent pathogène 

Xénogreffe + - - 

Risque de transmission 

d’agent pathogène 

Résorption lente voir non-

résorbable 

Céramiques + - - 
Cassante 

Résorption lente à très lente 

Polymères 

naturels 

 + - - 

Risque immunogénique 

Faible tenue mécanique 

Résorption rapide 

synthétiques 

Coût  

Hydrophobicité 

Résorption lente 

Tableau V : Les différentes propriétés de quelques substitus osseux et leurs limites 

[30,85,152] 

3.4 Les matériaux composites 

  

Les matériaux composites permettent de combiner les propriétés physicochimiques et/ou 

biologiques de deux matériaux différents et ainsi compenser les défauts de l’un et de l’autre. 

Différentes associations peuvent être envisagées en ITO comme un mélange de polymères 

synthétiques et naturels, un mélange de polymères et de céramiques ou l’incorporation 

d’éléments biologiques (e.g., ions, facteurs de croissance, cellules).  

 

3.4.1  Les polymères synthétiques et naturels 

 

Les polymères naturels se résorbent rapidement in vivo et possèdent de faibles propriétés 

mécaniques. À l'inverse, les polymères synthétiques se dégradent beaucoup plus lentement et 

ont des propriétés mécaniques modulables (en fonction de leur cristallinité). L’association de 
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polymères naturel et synthétique permet de compenser les limites de l’un des matériaux [30]. 

Des exemples sont présentés dans la revue systématique de la littérature (voir section 3.5.) où 

l’association du dextrane avec des polymères synthétiques a été reportée (e.g., PEG, PVF). 

3.4.2  Les polymères naturels combinés à des phosphates de calcium  

 

L’association de phosphate de calcium comme l’HA à des biopolymères permet de renforcer 

les propriétés mécaniques de ces derniers mais également de rendre le matériau 

ostéoconducteur. Cela permet également de rendre plus malléable ces phosphates de calcium 

qui sont connus pour être cassants [105]. Dans un mélange de pullulane et de dextrane, de l’HA 

a été incorporée pour former des microbilles. Ce matériau a montré des propriétés 

ostéoconductrices remarquables dans différents modèles pré-cliniques en comparaison à des 

substituts osseux déjà commercialisés [153–155].  

 

3.4.3  Les polymères synthétiques combinés à des phosphates de calcium  

 

L’utilisation de polymères naturels peut être limitée par le risque immunogénique ou le prix 

élevé de ces matériaux [156]. L’emploi de polymères synthétiques permet de modifier plus 

facilement les propriétés physicochimiques de ces matériaux. L’incorporation d’HA dans une 

encre en PLGA stimule la différenciation et la prolifération de MSCs issues de moelle osseuse 

[125]. 

 

3.4.4 Incorporation d’ions métalliques  

 

De plus en plus d’études s’intéressent à la délivrance ou à l’incorporation d’ions métalliques 

dans les matériaux afin de réguler certaines voies de signalisation (ostéo-induction). La 

délivrance de certains ions métalliques tels que Mg2+, Sr2+, Si4+, Cu2+ ou Zn2+, au niveau de la 

lésion osseuse permet d’activer différentes voies de signalisation entraînant l’angiogenèse ou 

l’ostéogenèse. Ces ions sont utilisés parce qu’ils sont retrouvés comme cofacteurs d’enzyme 

dans le corps humain (Figure 28) [157]. 
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Figure 28 : Implication de certains ions métalliques dans la régénération osseuse. Adapté de 

[17]. 

 

Magnésium (Mg2+) 

L’ion Mg2+ est le quatrième cation le plus abondant du corps humain. Il est principalement 

retrouvé dans les os et les dents (60% des réserves) [17]. Il est impliqué dans l’angiogenèse par 

l’induction de la voie HIF (Hypoxia-induced factor) qui régule l’expression des gènes 

régulateurs d’oxygène [158]. HIF activera PGC-1α (proliferator-activated receptor gamma 

coactivator) qui stimulera la production du facteur pro-angiogénique VEGF. Mg2+ est 

également impliqué dans l’ostéogénèse en promouvant le relargage de CGPR (calcitonin gene-

related peptide receptor) par les neurones de ganglions de la racine dorsale. CGRP va stimuler 

les cellules souches dérivées du périoste (PDSCs) qui exprimeront les gènes responsables de la 

différenciation ostéogénique (e.g., Sp7) [17,157].  

Strontium (Sr2+) 

L’ion Sr2+ est un élément non essentiel composant 0,035% de la masse minérale du tissu osseux 

[17]. Tout comme le calcium (Ca), le strontium appartient à la famille des métaux alcalino-

terreux et possède donc des propriétés similaires au Ca. Il est impliqué dans la régulation de 

l’ostéogenèse en activant le récepteur CaSR (calcium sensing receptor) des ostéoblastes pour 
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stimuler la production d’ostéoprotégrine (OPN), protéine inhibant la voie de signalisation 

RANK/RANKL responsable de l’ostéoclastogénèse [159].  

Zinc (Zn2+) 

L’ion Zn2+ est un élément essentiel qui appartient aux métaux de transition. Il est impliqué dans 

la régulation, la catalyse et la structure de certaines métalloprotéases dont la PAL [17]. La PAL 

est responsable de la libération de phosphate dans la MEC créant un environnement alcalin 

favorisant la minéralisation. Zn2+ est un cofacteur de cette enzyme qui est sécrétée par les 

ostéoblastes.  

Cuivre (Cu2+) 

L’ion Cu2+ est également un élément essentiel qui appartient à la famille des métaux de 

transition. Il joue un rôle dans l’angiogenèse en imitant le facteur HIF responsable de la 

sécrétion de VEGF [17].   

3.4.5  Les substituts osseux à base de facteurs de croissance 

 

Les facteurs de croissance utilisés en ITO permettent la régulation de l’activité cellulaire et sont 

souvent associés avec des céramiques ou des ciments [160]. Ces derniers ne possédant pas de 

propriétés ostéo-inductrices, leur association avec des facteurs de croissance permet la 

stimulation de processus biologiques (ostéogenèse, angiogenèse). Ces facteurs de croissance 

interviennent à des étapes clés lors de la réparation osseuse comme notamment les BMPs, les 

FGFs ou le VEGF (Figure 29) [16]. 

 

Figure 29 : Activité des différentes molécules de signalisation lors de la réparation osseuse 

[16]. 
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BMPs (bone morphogenetic proteins) 

Les BMPs font partie de la superfamille des TGF-β (transforming growth factor beta). Elles se 

déclinent sous 30 formes différentes. Plus particulièrement, les BMP-2 et -7 sont relarguées en 

ITO afin de stimuler la formation osseuse (Figure 30) [17]. La BMP-2 est capable d’induire la 

différenciation des MSCs en ostéoblastes, tandis que BMP-7 promeut l’angiogenèse. En 

clinique, ces deux facteurs de croissance sont déjà utilisés pour traiter des fractures ouvertes de 

tibia (BMP-2, INFUSE™, Medtronic) ou dans le cadre d’arthrodèse lombaire postérieure 

(BMP-7, OP-1™, Stryker) [17]. Bien qu’ostéo-inductifs, ces facteurs ne sont pas 

ostéoconducteurs et nécessitent l’utilisation d’éponge de collagène pour être délivrés [160]. Ils 

peuvent parfois former de l’os hétérotopique engendrant des chirurgies supplémentaires pour 

retirer le surplus d’os. 

 

Figure 30 : Quelques voies de signalisation impliquant certains facteurs de croissance dans 

la formation osseuse [161]. 

 

FGFs (fibroblast growth factors) 

Les FGFs sont des facteurs mitogéniques sécrétés par différents types cellulaires tels que les 

ostéoblastes, les chondrocytes, les monocytes et les macrophages [17]. Cette superfamille est 
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composée de 22 formes différentes de FGF. Ils engendrent la différenciation, la prolifération et 

la migration cellulaire dans le micro-environnement osseux [162]. Il a été montré que bFGF 

(basic fibroblast growth factor) était capable de stimuler l’expression de VEGF, induisant alors 

l’angiogenèse. 

VEGF (vascular endothelial growth factor) 

Connu pour son rôle pro-angiogénique, le VEGF se décline en 5 polypeptides différents : 

VEGF-A, VEGF-B, VEGF-C, VEGF-D et PlGF (placental growth factor). Lors d’une fracture, 

il est sécrété dans l’hématome et régule la migration et la prolifération des cellules endothéliales 

[17,163]. Il est régulé par de nombreux facteurs dont HIF-1 (hypoxia growth factor-1) (Figure 

31) [164]. En condition d’hypoxie, HIF-1 est surexprimé et s’accumule dans le noyau pour 

exprimer certains gènes régulant l’hypoxie. VEGF est alors sécrété par les hyperchondrocytes 

pour promouvoir la vascularisation au sein du cal fibreux et faciliter ainsi la synthèse de nouvel 

os.  

 

Figure 31 : Mécanisme d’action de HIF dans la sécrétion de facteurs pro-angiogéniques 

[158]. 

 

Un résumé de quelques exemples de facteurs de croissance utilisés en ITO est présenté dans le 

Tableau VI [16,163]:  

 

 

 

 

 



 

 

INTRODUCTION 

 

70 

 

 

Facteurs 

de 

croissance 

Source Fonctions 

 

Relargage 

idéale 

pour 

l’ITO 

 

BMP 

MSCs 

Ostéoblastes 

Chondrocytes 

Cellules 

endothéliales 

 

Migration, 

prolifération 

et 

différenciation 

cellulaire 

(néo-tissu 

osseux) 

3-21 jours 

FGF 

MSCs 

Ostéoblastes 

Chondrocytes 

Cellules 

endothéliales 

 

Prolifération 

des 

ostéoblastes 

Angiogenèse 
3-7 jours 

VEGF 

Plaquettes 

Ostéoblastes  

Chondrocytes 

Cellules 

endothéliales 

 

Migration et 

prolifération 

des cellules 

endothéliales 

(angiogenèse) 

14-21 

jours 

Tableau VI : Quelques exemples de facteurs de croissance utilisés en ITO 

 

3.4.6  Les substituts osseux à base de produits cellulaires 

 

Les biomatériaux utilisés en ITO peuvent également transporter des cellules ostéoprogénitrices 

pour favoriser la synthèse de nouveaux tissus osseux. Les cellules les plus employées sont : les 

cellules souches mésenchymateuses dérivées de la moelle osseuse (hBMSCs), les cellules 

souches pluripotentes induites (iPSs) ou encore les cellules souches dérivées du tissu adipeux 

(ADSCs). 

L’utilisation de hBMSCs est la technique de référence en ITO car elle dispose de toutes les 

caractéristiques nécessaires à la régénération de l’os (i.e. ostéogenèse, ostéo-induction, 

ostéoconduction) [16,165]. Toutefois, la morbidité au niveau du site d’extraction, la variabilité 

sur la quantité de cellules extraites d’un patient à un autre et le manque de protocoles 

standardisés limite leur efficacité en clinique. D’autres alternatives sont développées en 

choisissant d’autres types cellulaires d’intérêt. Les iPSs proviennent de fibroblastes de peau qui 
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sont dédifférenciées pour donner des cellules souches (par transmission rétrovirale) [166]. Elles 

sont capables de se différencier en ostéoblastes lorsqu’elles sont cultivées dans un milieu 

adéquat.  Cependant, leur utilisation thérapeutique peut être limitée par leur potentiel à former 

des tumeurs. 

 

 

3.5 Article n°1 : Revue systématique de la littérature 
 

Nous avons vu précedemment, à la section 3.4., les différentes combinaisons possibles pour 

développer des matériaux composites. Sous forme d’une revue systématique de la littérature, 

nous verrons ici  les différentes utilisations de deux polysaccharides, le pullulane et le dextrane, 

comme substituts osseux en ingénierie tissulaire osseuse. Leurs associations avec des 

polymères naturels ou synthétiques, des céramiques, des facteurs de croissance ou des produits 

cellulaires ont été répertoriées dans cette revue selon les directives de la méthodologie PRISMA 

(Preferred Reporting Items for Systematic Reviews and Meta-Analyses). La section qui suit 

présente cette revue publiée sous l’intitulé « Recent Advances of Pullulan and/or Dextran-

Based Materials for Bone Tissue Engineering Strategies in Preclinical Studies: A 

Systematic Review » dans le journal Frontiers in Bioengineering and Biotechnology. 
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La première partie de ce manuscrit a permis de mettre en évidence les limites des membranes 

actuellement utilisées en pratique clinique pour la ROG. Plus particulièrement, nous nous 

sommes intéressés à l’utilisation de deux polysaccharides, le pullulane et le dextrane. Ces 

derniers sont utilisés soit séparément soit conjointement. D’après la revue systématique de la 

littérature, leur utilisation comme membrane barrière a été peu étudiée avec seulement une 

étude rapportant l’utilisation d’une membrane à base de pullulane pour la ROG. 

L’objectif principal de cette thèse a été de développer une nouvelle membrane pour la ROG à 

partir de deux substances naturelles (pullulane et dextrane) dépourvues d’origine animale. Dans 

ce contexte, ce travail a été divisé en deux grandes parties : 

 

1) Développement et comparaison de deux nouvelles membranes pour la 

régénération osseuse guidée 

 

Dans cette première partie, nous nous sommes concentrés sur la création d’une membrane 

destinée à la ROG. Cette membrane était constituée d’une solution polymérique contenant deux 

polysaccharides, du pullulane et du dextrane, pouvant être associés à des microparticules 

d’hydroxyapatite. Deux formulations de membrane ont été évaluées : une membrane formée 

des deux polysaccharides seuls et une autre comprenant les deux polysaccharides combinés 

avec de l’hydroxyapatite. Des études pré-cliniques menées en site ectopique et orthotopique 

chez le rat nous ont permis de déterminer la formulation la plus adéquate en termes de 

biocompatibilité et de potentiel ostéogénique. Afin de comparer leur efficacité, une membrane 

commerciale à base de collagène a été utilisée comme contrôle. 

 

2) Mise au point d’un modèle pré-clinique de défaut maxillaire chez le rat pour tester 

l’efficacité sur la régénération osseuse de la membrane en pullulane-dextrane-HA  

 

D’après la revue de la littérature, nous avions constaté une hétérogénéité dans l’approche des 

modèles pré-cliniques utilisés pour l’évaluation des substituts osseux et des membranes, 

rendant difficile la comparaison d’un matériau à un autre. Nous avions également noté qu’une 

grande partie des études employaient un défaut de calvaria pour montrer les capacités 

ostéoconductrices de matériaux destinés à une utilisation en chirurgie orale et maxillo-faciale. 

Le modèle de calvaria n’est pas soumis à des contraintes mécaniques contrairement à la plupart 

des indications en chirurgie orale. Nous avons souhaité, dans un second temps, développer un 

modèle plus pertinent sur le plan clinique que le modèle de calvaria, pour tester l’efficacité de 
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la membrane renforcée avec des particules d’hydroxyapatite. Afin de reproduire au mieux les 

conditions physiologiques en chirurgie orale et d’apporter un modèle reproductible et peu 

coûteux, nous proposons, dans cette partie, le développement d’un défaut alvéolaire dans le 

maxillaire de rat. Un suivi par microscanner puis une évaluation histologique nous ont permis 

de suivre l’évolution de la réparation osseuse au niveau du défaut.   
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4 Développement d’une membrane à base de 

pullulane/dextrane pour la régénération osseuse guidée 
 

4.1 Introduction 
 

Le développement d’une membrane à base de substances naturelles (collagène, chitosane…) 

représente un réel enjeu pour la régénération osseuse guidée. En pratique clinique, l’utilisation 

de membranes à base de collagène est très répandue notamment celles issues de tendon bovin 

(Cytoplast®), de derme porcin (Bio-Gide®) ou de derme humain (Alloderm®) [152]. Ces 

dernières peuvent néanmoins soulever des questions d’ordre éthique ou religieux et pourraient,  

en théorie, être responsables de la transmission d’agents infectieux.  

Dans notre revue de la littérature, seule une étude s’est intéressée à l’utilisation d’un 

polysaccharide, le pullulane, comme potentielle membrane pour la ROG. Cette dernière fut 

implantée dans un défaut de calvaria chez le rat puis comparée à une membrane collagénique 

[80]. L’entreprise SILTISS a pour objectif de développer des biomatériaux biomimétiques 

d’origine non animale pour favoriser et soutenir les processus de régénération tissulaire. Dans 

ce contexte, un substitut osseux à base de pullulane et de dextrane combinés à des 

microparticules d’hydroxyapatite a été élaboré (GlycoBone®). Il se présente sous la forme de 

microbilles qui, une fois réhydratées, sont injectées sous forme d’une pâte non durcissante. De 

nombreuses études pré-cliniques ont démontré l’intérêt de ce nouveau substitut osseux dans 

différents sites d’implantation. En ROG, ces substituts osseux peuvent être associés avec une 

membrane. Afin de développer une gamme de produits applicables pour des procédures de 

ROG,  le développement d’une membrane de formulation similaire permettrait d’associer ces 

deux dispositifs en chirurgie orale.  

 

Les objectifs de ce premier article étaient de : i) développer une membrane à partir d’une 

solution polysaccharidique contenant du pullulane et du dextrane combinés ou non avec 

de l’hydroxyapatite et ii) de comparer in vitro et in vivo leur biocompatibilité ainsi que 

leur efficacité in vivo comme membrane pour la ROG afin de sélectionner la membrane 

la plus adaptée pour la régénération osseuse. 

 

La production de deux formulations de membrane a été effectuée par l’entreprise SILTISS avec 

i) une membrane à base des deux polysaccharides seuls (Mb) et ii) une membrane à base des 

deux polysaccharides combinés avec de l’hydroxyapatite (Mb + HA). La cytotoxicité de ces 

formulations a été évaluée in vitro sur des cellules mésenchymateuses issues de moelle osseuse 
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humaine (hBMSCs). La biocompatibilité de ces formulations a été analysée in vivo dans un 

modèle d’implantation sous-cutanée selon les recommandations de la norme ISO 10993-

6:2017. Enfin, le potentiel rôle barrière de ces formulations a été évalué dans un modèle de 

défaut non critique dans la diaphyse fémorale chez le rat. Dans chaque modèle animal, les 

membranes ont été comparées avec une membrane commerciale collagénique couramment 

utilisée, Bio-Gide®, produite par l’entreprise Geistlich. 

 

4.2 Article n°2  
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4.3. Conclusion 
 

Dans ce premier article, les membranes produites à partir des deux polysaccharides, le pullulane 

et le dextrane, combinés ou non avec de l’hydroxyapatite étaient cytocompatibles in vitro et 

biocompatibles in vivo. Leur structure poreuse avec une différence de taille de pores entre les 

faces pourrait être un atout afin d’assurer leur occlusivité. En effet, la face dite « lisse » présente 

une taille de pores comprise entre 10 et 20 µm. Elle empêcherait ainsi l’infiltration cellulaire 

et/ou bactérienne tout en laissant pénétrer les nutriments essentiels à la formation osseuse. Dans 

le modèle ectopique, ces deux formulations n’ont pas présenté d’infiltration cellulaire, 

contrairement à la membrane collagénique, et ce jusqu’à 16 semaines après implantation, 

confortant ainsi l’hypothèse de leur rôle barrière.  

La comparaison de ces deux formulations dans un défaut non critique chez le rat a permis de 

sélectionner la membrane contenant de l’HA en vue de son utilisation pour la ROG. Lorsque la 

membrane est renforcée avec des particules d'HA, elle offre une meilleure stabilité du caillot 

sanguin, même à des temps précoces (2 semaines après l'opération). En revanche, sans ces 

particules d'HA, la membrane a tendance à s'affaisser dans le défaut osseux. En pratique 

clinique, les membranes d'origine naturelle sont souvent associées à un substitut osseux pour 

éviter cet affaissement dû à une faible résistance mécanique. Nous avons évalué localement les 

propriétés élastiques de ces matériaux en utilisant la nano-indentation (Figure 40). Aucune 

différence significative n'a été observée entre les deux formulations de membranes, ni même 

entre les différentes faces pour une même membrane. Cependant, les images obtenues par 

microscanner ont révélé une minéralisation progressive de la membrane renforcée avec de l'HA. 

L'évaluation des propriétés élastiques de cette membrane après son implantation pourrait 

confirmer la corrélation avec le maintien du défaut osseux en place.  
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Figure 40 : Evaluation des propriétés mécaniques (modules d’Young) des différentes 

formulations par nano-indentation ; chaque couleur représente un échantillon (N=3 par 

échantillon), chaque point correspond à une mesure (n=25 par échantillon) et le triangle 

correspondant à la moyenne de ces mesures. 

 

La membrane renforcée avec de l’HA (Mb + HA) a donc été sélectionnée pour la suite de ces 

travaux afin de l’évaluer dans un modèle plus proche d’une application clinique en chirurgie 

orale. 
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5 Mise au point d’un modèle pré-clinique de défaut maxillaire 

chez le rat pour tester l’efficacité sur la régénération osseuse 

de la membrane en pullulane/dextrane/HA  
 

5.1 Introduction 
 

Les modèles pré-cliniques usuellement utilisés pour l’évaluation de dispositifs implantables en 

chirurgie orale et maxillo-faciale sont souvent réalisés chez le gros animal (brebis, porc, chien). 

La pertinence du site anatomique, plus proche de la physiologie osseuse humaine, en font des 

modèles de choix mais sont souvent onéreux et limitent ainsi l’étude de ces biomatériaux.  

Nous proposons, dans cette seconde partie, la mise au point d’un nouveau modèle pour la 

chirurgie orale réalisée chez le rongeur.  Dans notre revue de la littérature, nous avions mis en 

évidence que les modèles de chirurgie crânio-faciale les plus utilisés chez le rongeur était des 

défauts de calvaria. L’implantation au niveau du crâne ne permet pas de mettre en évidence 

l’impact des contraintes physiques exercées sur ces biomatériaux. Il existe d’autres modèles 

pré-cliniques prenant en considération ces contraintes mécaniques comme par exemple dans un 

défaut réalisé au niveau de l’angle mandibulaire. Toutefois, ces contraintes ne concernent pas 

la portion dentée de la mandibule ce qui peut limiter leur transposition en pratique clinique. De 

plus, ces modèles sont difficiles à mettre au point car des dommages au niveau du canal 

parotidien ou du nerf facial peuvent altérer la mastication de l’animal.  

 

Les objectifs de ce projet d’article étaient : i) de développer un nouveau défaut critique 

au niveau de l’os maxillaire chez le rat et ii) de valider son utilisation pour tester des 

matériaux en chirurgie orale en implantant la membrane en pullulane/dextrane/HA 

précédemment sélectionnée. 

 

Dans un premier temps, trois tailles différentes de défaut ont été réalisées (2.8, 3.3 et 4.5 mm) 

dans le maxillaire de rat afin d’évaluer sa taille critique. Un suivi longitudinal de la régénération 

osseuse a été effectué sur 12 semaines post-chirurgie à la plateforme de microscanner de 

l’Institut des maladies du rythme cardiaque de Pessac (IHU Liryc). Une étude histologique des 

maxillaires 12 semaines après implantation a été réalisée pour observer la structure de l’os néo-

formé. 
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Dans un second temps, un substitut osseux (GlycoBone®) recouvert par une membrane 

collagénique (Bio-Gide®) ou une membrane polysaccharique (Mb + HA, la membrane 

précédemment sélectionnée dans l’article n°1) ont été implantés dans ce défaut afin d’imiter les 

pratiques cliniques pour évaluer la pertinence de ce nouveau défaut osseux et l’influence de la 

membrane combinée au GlycoBone® sur la régénération osseuse. 

 

Les matériaux utilisés pour cette étude ont été fournis par l’entreprise SILTISS (GlycoBone® 

et Mb + HA) ou acheté chez Geistlich (Bio-Gide®). 

 

5.2 Article n°3  
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5.3  Conclusion 
 

L’élaboration d’un nouveau modèle pré-clinique pour l’évaluation de biomatériaux 

implantables en chirurgie orale a été présentée dans cette partie. Le suivi longitudinal de la 

cicatrisation par microscanner à intervalles de temps réguliers (i.e., toutes les 2 semaines) a 

permis de déterminer la taille critique de ce défaut. L’accessibilité du maxillaire du fait de sa 

morphologie légèrement incurvée a rendu difficile la réalisation du défaut. Toutefois, 

l’utilisation d’un trépan osseux de petite taille (2,8 mm de diamètre) a facilité la reproduction 

de ce modèle expérimental. Quelle que soit la taille des défauts, ces derniers ont été considérés 

comme critiques puisqu’une régénération incomplète du défaut laissé vide a été observée en fin 

d’expérimentation (i.e., 12 semaines post-opératoires).  

La validation de ce nouveau modèle pré-clinique a été évaluée en mimant les procédures 

couramment utilisées en clinique, c’est-à-dire en comblant le défaut par un substitut osseux puis 

en le couvrant d’une membrane.  Le substitut osseux employé ici étant « radiolucent » à T0,  sa 

progressive minéralisation a été suivie au cours du temps, permettant ainsi d’observer la 

complète régénération du défaut. Nous avons également comparé dans ce modèle animal deux 

membranes : l’une à base de collagène (Bio-Gide®) et l’autre à base de polysaccharides, le 

pullulane et le dextrane, et d’hydroxyapatite (Mb + HA).  Lorsque le défaut était recouvert par 

Mb + HA, il a été possible de suivre le devenir de la membrane. Du fait de sa composition 

similaire à celle du GlycoBone®, la minéralisation progressive de cette membrane a également 

été observée. Contrairement à la membrane collagénique, Mb + HA n’était toujours pas 

dégradée 12 semaines après implantation, et sa structure est restée stable. Il est estimé qu’une 

membrane employée pour la ROG doit conserver son intégration dans les tissus jusqu’à 24 

semaines après la chirurgie. Les résultats présentés ici sont encourageants quant à la stabilité 

de la membrane au cours du temps. Une évaluation à des temps plus longs (e.g., 6 ou 12 mois) 

pourrait être envisagée pour analyser le devenir du matériau (stabilité, dégradation…).   

L’analyse histologique des coupes transversales de maxillaire n’a pas pu être réalisée car les 

extrémités du défaut étaient difficiles à discerner du fait de la maturation du tissu osseux. En 

revanche, la minéralisation progressive de Mb + HA a permis de visualiser la position de cette 

membrane. Il a ainsi été observé un mauvais positionnement de la membrane pour recouvrir le 

défaut.(Figure 41). En pratique clinique, la stabilité de la membrane est assurée par sa suture 

ou par son maintien à l’aide de pin’s. Afin d’assurer l’occlusivité du défaut osseux, les 

membranes implantées dans ce modèle pré-clinique devront être stabilisées.
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Figure 41 : Exemple d’un défaut où la membrane ne fait plus face au défaut. Les matériaux 

sont « radiolucents » à T0 (ne sont donc pas visible au microscanner). A partir de 4 semaines 

après implantation, les matériaux se minéralisent progressivement et il est ainsi possible de 

visualiser leur disposition dans le défaut. Le cercle rouge représente la lésion initiale. A 4 

semaines, la zone jaune représente le tissu néo-formé. Les pointillés rouges délimitent la 

membrane.   
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L’utilisation d’une membrane produite à partir de substances naturelles (pullulane et dextrane) 

pour une application en régénération osseuse guidée a été évaluée lors de ces travaux de thèse. 

  

Dans la première partie, les différentes formulations produites par l’entreprise SILTISS ont tout 

d’abord été caractérisées afin d’évaluer leur toxicité et leur potentiel rôle barrière en ROG. Leur 

implantation en sous-cutanée à mis en évidence l’apparition d’une capsule fibrotique qui 

s’amincit au court du temps. Toutefois, les analyses histologiques ont déterminé que ces 

formulations étaient biocompatibles. Le renforcement de la rigidité de la membrane 

polysaccharidique a été obtenue en l’associant avec des microparticules d’hydroxyapatite. Son 

implantation dans un défaut fémoral chez le rat a montré des résultats en faveur de la synthèse 

de tissus osseux pour des temps précoces, contrairement à la membrane collagénique 

commerciale. 

 

Dans la seconde partie, la mise au point d’un modèle pré-clinique plus proche des pratiques 

cliniques a permis d’évaluer le potentiel intérêt de cette membrane pour la régénération osseuse 

guidée en chirurgie orale. L’utilisation du petit animal pour pré-sélectionner des formulations 

d’intérêt est une étape clé avant leur transfert vers un modèle de gros animal puis vers la 

clinique. Son association avec un substitut osseux de même composition a permis d’évaluer 

leur efficacité. 

 

Plusieurs perspectives de travail peuvent être envisagées à l’issue de ces travaux :  

 

1) L’optimisation des propriétés de la membrane polysaccharidique pour la 

régénération osseuse guidée  

 

- Choix des composantes de la membrane : 

Le développement de matériaux issus de substances naturelles représente un grand intérêt afin 

de s’affranchir de l’utilisation de substances d’origine animale pour des raisons éthiques ou 

religieuses. Dans cette optique, de nouveaux travaux cherchent à développer des membranes 

provenant de sources naturelles tels que le chitosane, l’alginate, la soie… Les membranes en 

chitosane restent malgré tout issues de crustacés et peuvent présenter un risque immunogénique 

en particulier pour les personnes allergiques.   

Les premiers matériaux développés à base de pullulane et de dextrane étaient destinés à la 

chirurgie vasculaire [167,168].  Différentes concentrations de pullulane et de dextrane ont été 

proposées et leur biocompatibilité a été évaluée en sous-cutanée chez le rat [169].  Les résultats 
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les plus probants ont été obtenus pour un ratio pullulane/dextrane de 75:25. Plus tard, 

l’association de cette matrice polymérique à une phase inorganique (des particules 

d’hydroxyapatite) a montré un intérêt pour l’ingénierie tissulaire osseuse. Le développement de 

microbilles injectables (GlycoBone®) a ainsi fait l’objet de nombreuses études pré-cliniques. 

Leur implantation chez l’homme sera prochainement étudiée pour une procédure 

d’augmentation de sinus (NCT05377710). En ingénierie tissulaire osseuse, l’élaboration de 

matériaux composites en combinant une phase polymérique avec des céramiques est souvent 

rapportée pour rendre le biomatériau ostéoconducteur. Afin d’améliorer les propriétés 

intrinsèques de l’hydroxyapatite, il est possible de doper ce cristal en substituant un ion Ca2+ 

par un ion Sr2+. Les travaux de thèse de Camille EHRET portaient sur l’apport du strontium 

dans la phase minérale des matrices polysaccharidiques (GlycoBone®) [170,171]. Ses travaux 

ont démontré l’intérêt du dopage du strontium au sein de l’hydroxyapatite pour favoriser la 

réparation osseuse. Ainsi, l’association de la membrane polysaccharidique avec des particules 

d’hydroxyapatite dopées en strontium pourrait présenter un intérêt pour la régénération osseuse 

guidée. 

 

- Maniabilité : 

Les premiers prototypes de la membrane polysaccharidique reçus au laboratoire BioTis étaient 

seulement composées de la matrice polysaccharidique sans HA. Lors de leur réhydratation dans 

du sérum physiologique, les membranes se rétractaient compliquant alors leur manipulation. 

Cette rétraction était due à son procédé de fabrication mais aussi à l’impact de la stérilisation 

(aux rayons gamma) qui ont altéré les liaisons entre les chaînes polymériques. Le renforcement 

des membranes polysaccharidiques par l’ajout de polymères synthétiques ou naturels fait 

actuellement l’objet d’étude. 

 

- Dégradabilité : 

Les membranes résorbables sont le plus souvent utilisées en ROG pour éviter un second temps 

opératoire. L’implantation en sous-cutanée chez le rat nous a permis de démontrer la stabilité 

de ces membranes et ce, jusqu’à 16 semaines après implantation. Une étude plus approfondie 

sur la résorption du matériau devra être mise en œuvre pour étudier le devenir de la membrane 

à des temps plus longs (e.g., 6 mois, 12 mois) en site osseux. Les seules données disponibles à 

ce jour concernent les microbilles en pullulane/dextrane. Leur implantation a été étudiée jusqu’à 

6 mois dans un modèle d’augmentation de sinus chez le mouton [154]. Des traces résiduelles 

de microbilles étaient toujours présentes après 6 mois d’implantation. Il est également important 
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de noter l’impact de la porosité du matériau dans le processus de dégradation. Selon la taille de 

pores choisie, l’infiltration de cellules ostéogéniques sera plus ou moins facilitée, accélérant 

alors la dégradation du matériau. 

 

2) Développement d’une membrane de troisième génération 

 

Le développement de membranes dite « bio-actives » permet de conférer aux membranes des 

propriétés ostéo-inductrices en plus de leur rôle barrière. Différentes études s’intéressent au 

relargage de molécules actives (antibiotiques, facteurs de croissance…) par ces membranes. 

L’entreprise SILAB produit initialement des principes actifs pour la cosmétique. Deux 

molécules d’intérêt, nommées C1 et C2 pour des raisons de confidentialité, ont fait l’objet de 

brevets et s’avèrent être de potentiels candidats pour une application en médecine régénérative.  

Le composé C1 est produit à partir de la levure  Saccharomyces cerevisiae avec une  fraction 

active polysaccharidique [172]. Ce dernier favorise la sécrétion de VEGF et promeut 

l’angiogenèse.  Le composé C2 est extrait de l’arbuste Helichrysum stoechas avec une fraction 

active protéique [173]. Ce dernier favorise la sécrétion de  périostine,  une protéine impliquée 

dans le remodelage osseux et la réparation osseuse [174]. La combinaison de ces principes actifs 

avec la membrane permettrait ainsi de développer une membrane bioactive de troisième 

génération. Différents procédés d’imprégnation de ces principes actifs peuvent être envisagés 

en fonction de la diffusion souhaitée au niveau du site d’implantation. Ils peuvent soit : i) être 

incorporés in situ dans la solution polymérique avant le moulage de la membrane 

(incorporation in situ) ou soit ii) être imprégnés par incubation sur la membrane lyophilisée 

(incorporation par imprégnation).  Le relargage de ces molécules sera alors plus lent 

lorsqu’ils sont incorporés in situ ; ils seront relargués au moment de la dégradation de la 

membrane. Tandis que le relargage sera plus rapide s’ils sont adsorbés à la surface de la 

membrane par imprégnation. Ainsi, différents profils de relargages de ces substances peuvent 

être imaginés pour assurer la régénération du tissu lésé (Figure 42):  

1. Un relargage multiple : les deux composés sont relargués simultanément à un instant 

t à des concentrations définies. 

2. Un relargage spatio-temporel : un premier composé est relargué à un instant t et se 

poursuit durant le relargage du second composé à un instant t+1. 

3. Un relargage séquentiel : un premier composé est relargué à un instant t, puis le 

second composé est relargué à la suite de ce premier composé. 
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Figure 42 : Exemples de différents profils de relargages de molécules  bioactives combinées 

[113].  

 

Un relargage séquentiel des composés C1 et C2 pourrait être une piste intéressante à développer 

puisque C1 doit intervenir à des temps précoces en favorisant la sécrétion de VEGF, tandis que 

C2 doit intervenir à des temps plus longs en participant à la sécrétion de périostine. 

Actuellement, des études sont menées sur l’effet du composé C1 incorporé in situ dans les 

microbilles polysaccharidiques (GlycoBone®). In vitro, l’ajout de C1 sera étudié sur des cellules 

endothéliales issues du cordon ombilical (HUVECs) par l’analyse de la sécrétion de VEGF 

ainsi que l’expression de certains marqueurs vasculaires (CD31, VEGFR2, ANGI, ANGII). 

Une évaluation dans un modèle sous-cutané chez la souris sera également réalisée pour 

déterminer la meilleure incorporation du principe actif (in situ ou par imprégnation). Une étude 

en site orthotopique sera ensuite envisagée dans le modèle de défaut alvéolaire chez le rat pour 

déterminer son influence dans la régénération osseuse. 

 

3) Utilisation de la membrane polysaccharidique pour la régénération de défaut 

segmentaire 

 

Les membranes utilisées en régénération osseuse guidée peuvent également avoir un intérêt 

dans la technique de Masquelet. L’utilisation de telles membranes permettrait de réaliser cette 

technique en une unique procédure : l’ajout d’un substitut osseux dans le défaut qui serait 

supportée par la membrane. Les microbilles polysaccharidiques ont déjà fait l’objet d’études 

dans un défaut segmentaire réalisé chez le rat par la technique de la membrane induite [171]. 

L’association de ces microbilles avec la membrane polysaccharidique pourrait être menée pour 

observer leur potentiel de réparation osseuse.
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