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Résume 

Le titane est un matériau de choix pour des applications orthopédiques et dentaires. Afin de 

conférer aux surfaces de titane des propriétés antibactériennes et améliorer son potentiel 

d’ostéointegration l’équipe de LBPS a proposé la fonctionnalisation par greffage de 

polymères « bioactifs ». Notre travail s’intègre dans cette thématique ; Nous avons étudié à la 

fois l’adhérence de S. aureus et la réponse des ostéoblastes sur des surfaces de titane greffées 

de poly(styrène sulfonate de sodium) polyNaSS. Les surfaces en titane bioactives ont été 

réalisées par greffage de polyNaSS obtenues par copolymérisation radicalaire Trois types de 

surface en titane ont été utilisées pour les tests biologiques : titane non modifié, titane oxydé, 

titane greffé. L’adhérence bactérienne a été étudiée sur les surfaces de titane greffées et non 

greffées, pré-adsorbées ou non de protéines plasmatiques. Le comptage des bactéries était 

suivi par marquage des bactéries à la fluorescéine puis quantification par analyse d’images. 

En effet, nous avons montré que la modification des surfaces de titane par greffage d’un 

polymère « bioactif » tel que le poly(styrène sulfonate de sodium) permet d’inhiber (> 70 %) 

l’adhérence de S. aureus. Cette propriété inhibitrice implique probablement la quantité et/ou 

la conformation des protéines adsorbées qui sont susceptibles de médier l’adhérence 

bactérienne. Parallèlement, nous avons exploré la réponse ostéoblastique à l’aide de cellules 

de calvaria de fœtus de rat en culture. Les résultats ont montré que le greffage de poly(styrène 

sulfonate de sodium) n’altère pas le nombre de cellules adhérentes sur le titane, ni leur 

morphologie. Il n’interfère pas non plus avec la prolifération, comme l’atteste la cinétique de 

la prolifération des cellules similaire sur les trois surfaces testées. En revanche, l’activité 

spécifique de la phosphatase alcaline sur la surface greffée est significativement supérieure 

(p<0,01) à celles observées sur les surfaces contrôles, Les nodules de minéralisation ont été 

visibles sur les trois surfaces de titane testées. Toutefois, la somme des aires de la surface sur 

le titane greffé était significativement (p<0,05) supérieure a celle observé sur la surface de 

titane oxydé et non modifié. En conclusion, le greffage de surfaces en titane avec ces 

polymères bioactifs sulfonates d’une part inhibe l’adhésion de S. aureus et d’autre part non 

seulement n’interfère pas avec l’adhésion et la prolifération mais stimule la différentiation des 

cellules ostéoblastiques. Ces surfaces pourraient donc être intéressantes en application 

clinique pour les revêtements des implants en particulier dans le domaine de l’orthopédie afin 

de prévenir les infections peri-implantaires. 

Mots clés 

Titane greffé, PolyNaSS, Polymères Bioactifves , Ostéoblaste, Calvaria, Adhérence 
Bactérienne, Staphylocoque Aureus, Infection Peri-implantaire. 
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1. Introduction 

 

Que ce soit Biomatériaux ou Biocompatibilité, l'amplitude des domaines situés derrière ces 

vocables n'a d'égale que leur diversité interne. Il en résulte que les verrous et les défis 

technologiques sont de taille, notamment dans les domaines qui mettant en jeu des 

biomatériaux implantables définitivement, résorbables à fonctionnalité limitée dans le 

temps, ou pour la délivrance locale de principes actifs (antibiotiques, hormones, gènes), 

voire hybrides, pour bénéficier de l'activité de cellules étrangères. Un des obstacles le plus 

rencontré, résumé par le mot "biocompatibilité", est l'existence de difficultés liées à la 

présence d'une interface entre les biomatériaux utilisés et les tissus de l'hôte. 

Depuis toujours, la stratégie du thérapeute a été de tester le potentiel thérapeutique et de 

composer ou matériaux nouveaux. Cette stratégie a conduit à des succès importants qui sont 

largement exploités de nos jours et sont à la base des exploits de la chirurgie moderne. 

Pendant longtemps, la biocompatibilité a été recherchée sous la forme d'un minimum 

d'interactions avec les tissus avoisinants et de leurs réactions. C'est généralement ce qui est 

recherché pour les systèmes prothétiques à usage de remplacement définitif (C. Janot et L. 

Sedel Cahier de synthèse du CNRS., 2000). 

 

De nouvelles stratégies font actuellement l'objet de prospections importantes. Elles reposent 

toutes sur les interactions entre la matière artificielle (alliages, céramiques, polymères) et les 

milieux vivants (molécules, tissus, cellules, organes) et visent une intégration dans (ou un 

remplacement) par les tissus naturels. Ces stratégies chirurgicales et/ou pharmacologiques 

reposent en général sur l'aptitude d'un organisme vivant à s'autoréparer.  
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La notion de « biomatériaux » est entièrement contenue dans le nécessaire pris en compte 

du contact de ces matériaux avec des tissus ou fluides vivants. Cet aspect de contact, qui est 

évident dans le cas d'implants.  

En relation directe avec l'aspect « contact », la notion de biocompatibilité est essentielle 

dans le domaine des biomatériaux. Soit, classiquement, biocompatibilité "négative", définie 

par les propriétés que le matériau ne doit pas avoir (pas de réaction inflammatoire, pas de 

toxicité, ...), soit, à la suite d'une évolution plus récente, biocompatibilité élargie (et si 

possible mesurable), définie comme "la capacité d'un matériau à être utilisé avec une 

réponse de l'hôte appropriée dans une application spécifique". Cette biocompatibilité 

"élargie" débouche sur la notion très actuelle de "bioactivité", par laquelle l'on souhaite que 

le matériau ne soit pas nécessairement le plus inerte possible, mais au contraire fasse réagir 

le tissu vivant. C'est par exemple les matériaux ostéoconducteurs qui facilitent la croissance 

osseuse. 

Par essence pluridisciplinaire, le domaine des biomatériaux recouvre le champ du handicap 

sous toutes ses formes. Dans une première vision, “verticale”, définie par les pathologies 

concernées, le domaine inclus les systèmes artificiels, implantables ou au moins au contact 

d'une muqueuse, visant à suppléer une fonction défaillante. 

On peut dire que quatre grandes catégories de biomatériaux peuvent être utilisées : 

• les métaux et alliages métalliques 

• les céramiques au sens large 

• les polymères et la matière "molle" 

• les matériaux d'origine naturelle. 

 

Par comparaison aux autres matériaux, métalliques ou non - métalliques, et au regard des 

différents critères de biofonctionnalité, le titane et les alliages de titane représentent des 
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biomatériaux de choix. En effet, leurs propriétés, aussi bien mécaniques que biologiques, 

justifient l’intérêt du monde chirurgical, et scientifique. Ces dernières années, l'utilisation 

des implants pour la réadaptation fonctionnelle complète ou partielle (prothèses articulaires, 

implants dentaires) a connu un progrès significatif. L'implantation d'une surface métallique 

dans un site osseux engendre une multitude d'évènements à l’interface os-implant qui sont 

cruciaux pour la biointégration de la prothèse. En effet, une des principales causes d’échec 

est le descellement par décohésion de l’interface os-implant, due à une destruction 

progressive des tissus biologiques au contact de la prothèse ; Cette destruction est liée à 

l’évolution d’une zone fibreuse autour de l’implant. Lorsqu’un contact intime os-implant est 

obtenu, on parle d’ "ostéointégration" de la prothèse, ce terme se réfère à l'incorporation 

d'un implant dans l'os et à l'absence de tissu fibreux à son interface. 

 

L’ostéointegration d’un implant dépend de nombreux facteurs, d'une part les propriétés 

physico-chimiques de la surface, incluant sa composition chimique, son énergie, sa 

topographie, sa rugosité (Puleo et al., 1999) et d'autre part des facteurs extrinsèques, comme 

la technique chirurgicale et la réponse de l’hôte. L'adhésion cellulaire initiale au matériau 

semble être dépendante de plusieurs facteurs dont la topographie de sa surface, sa stabilité, sa 

mouillabilité, son énergie de surface. Par ailleurs la mouillabilité et l’énergie de surface 

influencent l’adsorption des protéines sur lesquelles les cellules s’attachent. 

Plusieurs approches des modifications de surface ont été proposées pour améliorer 

l’ostéointegration des implants en titane. 

• Modifications topographiques (surfaces lisses, sablées, mordancées, plasma-spray et la 

surface modifiée par l'hydroxyapatite) (Knabe et al. 2004 ; Wieland et al., 2005). 

• Modifications chimiques obtenues par modifications de la mouillabilité et de la 

composition atomique (MacDonald et al., 2004). 
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• Modifications biochimiques obtenues par implantation des molécules comme les 

facteurs de croissance BMP-2 (protéine morphogénétique osseuse) (Seol et al., 2006 ; 

Becker et al., 2006) ou des peptides RGD à la surface (Kroese-Deutman et al., 

2005 ; Rammelt et al., 2006). 

 

En plus du problème posé par la repousse de l’os au contact de l'implant se pose le problème 

de l'infection du matériel implanté. L'infection des implants en titane utilisés en chirurgie 

orthopédique et en odontologie amène à un échec thérapeutique, morbidité, perte de fonction, 

ou amputation. Les bactéries prolifèrent et s’organisent sous forme de biofilm résistant 

souvent à l’antibiothérapie. Plusieurs approches ont été proposées pour prévenir le risque 

d’infection sur les prothèses ostéoarticulaires. Pour éviter les infections plusieurs approches 

ont été proposées, il a été envisagé de libérer des antibiotiques localement (Luke et al., 2003), 

ou de modifier la surface implantaire en utilisant des ions de chlore (Shibata et al., 2004). 

Une autre approche consistait à rendre hydrophiles les surfaces pour diminuer l’adsorption 

des protéines plasmatiques qui peuvent servir de substrat à l’adhésion bactérienne (Desai et 

al., 1992). Sur les surfaces en titane des modifications chimiques de la surface avec des ions 

d'argent et de cuivre (Wan et al., 2007 I ; Wan et al., 2007 II), ou l’incorporation d’oxyde de 

zinc (Petrini et al., 2006) ont été proposées. 

 

Pour prévenir l’infection en site osseux, des surfaces composites pourraient être réalisées, 

alliant le polymère bioactif antibactérien à un alliage métallique. En effet ce projet a été 

développé par le Laboratoire de Biomatériaux et Polymères de Spécialité (LPBS). Il est né à 

partir de l’idée qu’il est possible de modifier des matériaux existant par greffage de 

groupements chimiques proches des ceux portés par des molécules naturelle (OSO3
-, -NSO3

-, 

COO-), de façon à mimer ces molécules et ainsi de créer des sites d’interaction capables d’être 
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reconnus par les systèmes vivant. Une étude approfondie réalisée par l’équipe de Professeur 

V. Migonney a montré qu’il était possible de préparer un polymère bioactif portant des 

groupements chimiques, qui inhibent l’adhésion de Staphylocoque doré (S. aureus), les 

groupements chimiques utilisés sont les radicaux sulfonates et carboxylates. Certains 

copolymères à la base de poly(méthacrylate de méthyle), obtenus par polymérisation 

radicalaire de monomères porteurs de groupements sulfonates et carboxylates diminuent 

l'adhésion du S. aureus in vitro (Berlot et al., 2002). L'originalité de ces copolymères réside 

dans leur capacité à modifier certaines fonctions des bactéries en induisant des interactions 

spécifiques avec les protéines d'adhésion. Ces groupements sont capables d'inhiber l'adhésion 

de différentes souches bactériennes (S. aureus, S. epidermidis, S. pyogenes). D'après des 

études in vitro, l'inhibition de l'adhésion du S. aureus sur les copolymères varie en fonction de 

la composition en sulfonate/carboxylate, et peut atteindre 90% (Berlot et al., 2002). Des 

résultats récents d’études in vivo sur un modèle d'infection chez le lapin, montrent que des 

prothèses en silicone greffées de polymères bioactifs diminuent l'adhésion de S. aureus de 

façon significative (Cremieux et al., 2003). 

 

Le travail de ma thèse s’intègre donc dans cette thématique développée au LBPS par Pr. 

Migonney V qui vise la mise au point de surfaces de titane réalisées par greffage de 

polymères bioactifs polyNaSS (styrène sulfonate de sodium). En effet, il s’agit des surfaces de 

titane commercialement pur, greffées avec de polyNaSS, pour les rendre à la fois capable de 

prévenir l’infection, et compatible avec le tissu osseux. 

 

Pour se faire, les surfaces en titane sont oxydées dans un mélange d’acide sulfurique et de 

peroxyde d’hydrogène. L’acide sulfurique attaque chimiquement la surface en enlevant la 

couche d’oxyde natif, qui se forme spontanément lorsque le titane est exposé à l’air libre, le 
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peroxyde d’hydrogène, quant à lui, va permettre de créer des hydroperoxydes de titane à la 

surface du matériau (ces entités seront des donneurs de radicaux libres). Les surfaces en titane 

sont ensuite mis au contact d’une solution de polyNaSS et chauffées, cette élévation de la 

température provoque la rupture homolytique de la liaison peroxyde (O-O) et donne des 

radicaux libres. Ces radicaux servent à amorcer la polymérisation radicalaire des monomères 

vinyliques polyNaSS. 

 

Il a été démontré que les groupements sulfonate/carboxylate des polymères bioactives à la bas 

de PMMA sont susceptibles, de modifier non seulement l’adhésion bactérienne mais aussi 

l’adhésion et la prolifération des cellules eucaryotes telles que les cellules épithéliales (Latz 

et al., 2003), et les fibroblastes (El Khadali et al., 2002 ; Anagnostou et al., 2006) . Donc il 

était important de caractériser le comportement ostéoblastique (l’adhésion cellulaire, 

prolifération et /ou différentiation cellulaire de ces surfaces bioactives). Ainsi, parallèlement à 

l’étude de l’adhésion de S. aureus nous avons exploré l’effet des polyNaSS greffés sur des 

surfaces en titane commercialement pur sur le comportement de cellules osseuses. 

 

Pour cette étude le modèle de culture de calvaria de fœtus de rat de 18 jours a été choisi. Ce 

modèle permet d’étudier en culture la différenciation cellulaire menant à la minéralisation. 

Les cellules cultivées en présence de la vitamine C et de �-glycérophosphate expriment le 

collagène de type I, l’ostéocalcine, la phosphatase alcaline et forment des nodules de 

minéralisation (Anagnostou et al., 1996). 
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Ce travail, a été réalisé au seins de deux laboratoires  (LRO et LPBS), comporte trois parties : 

 

I. Obtention d’une matériau spécifique : Synthèse des surfaces bioactives réalisées par 

greffage de polyNaSS obtenues par copolymérisation radicalaire et leur caractérisation. 

II. Analyse de la propriété antibactérienne : Etude de l’adhésion de S. aureus sur des 

surfaces bioactives greffées par polyNaSS. 

III. Analyse in vitro la biocompatibilité : Etude in vitro de la réponse des ostéoblastes de 

calvaria de fœtus de rat sur des surfaces bioactives de titane greffées par polyNaSS. 
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2. Revue Bibliographique 

 

2.1.  Biomatériaux 

 

Les biomatériaux représentent des enjeux économiques et sociaux importants si l’on se réfère, 

au marché mondial estimé à plus de 25 milliards d’euros par an et 1,295 milliards d’euros en 

France (Bio SantéInfo N°6, 2007) (avec un taux de croissance annuel estimé à 12%) 

(Tableau 1). 

 

Tableau 1 : Evaluation du marché mondial/français des implants (Bio SantéInfo N°6, 2007) 

 

À la population concernée (Tableau 2). En effet, leurs champs d’applications sont nombreux: 

ophtalmologie, odontologie, chirurgie orthopédique, chirurgie cardio-vasculaire, et sont 

appelés à se développer du fait, en particulier, de l’allongement de la durée de vie et de 

l’exigence de plus en plus grand d’une bonne qualité de vie. 
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Tableau 2 : Applications des biomatériaux en France par année. 

C. Janot et L. Sedel : Les Biomatériaux. Cahier de synthèse du CNRS (2000) 

 

Qu’appelle-t-on biomatériaux? La conférence de Chester de la Société Européenne des 

Biomatériaux (Williams et al., 1988) a, en 1986, retenu la définition suivante: « Matériaux 

non vivants utilisés dans un dispositif médical destinés à interagir avec les systèmes 

biologiques ». Au-delà de toute définition formelle, la notion de biomatériaux est entièrement 

contenue dans la prise en compte du contact de ces matériaux avec des tissus ou fluides chez 

le vivant. Cet aspect de contact, qui est évident dans le cas d’implants, doit être étendu aux 

contacts intervenant à la surface ou à l’extérieur du corps comme ceux, par exemple, qui se 

produisent avec le sang dans l’hémodialyse ou avec la cornée dans les lentilles de contact.  

Inhérente à l’aspect de contact, la notion de biocompatibilité est essentielle dans le domaine 

des biomatériaux. De manière simple, la biocompatibilité peut être définie comme la 

compatibilité entre un système technique et un système biologique. Un matériau 
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biocompatible est un matériau ayant la capacité de remplir sa fonction avec une réponse 

appropriée de l’hôte receveur pour une application spécifique. 

Les différentes classes de biomatériaux utilisés sont : 

• Matériaux biotolérés : induisent une interposition fibreuse entre l’os et l’implant, et ne 

peuvent être retenus dans les processus d’ostéointégration. 

• Matériaux bioinertes : céramiques d’alumine, le titane. 

• Matériaux bioactifs : entraînent une liaison chimique os-implant (appelée 

biointégration), par exemple l’hydroxyapatite. 

 

On peut dire que quatre grandes catégories de biomatériaux peuvent être utilisées : 

a) Les céramiques : Les céramiques se caractérisent par une température de fusion élevée et 

un comportement fragile, qui déterminent leurs domaines d'application. Elles incluent des 

oxydes, des sulfures, des borures, des nitrures, des carbures, des composés intermétalliques, ... 

Dans le domaine des biomatériaux, on rencontre principalement l'alumine et la zircone 

utilisées dans les têtes de prothèses de hanche, ainsi qu'en odontologie pour les implants 

dentaires. Il faut signaler tout particulièrement les utilisations et les développements de deux 

céramiques à base de phosphate de calcium : l'hydroxyapatite (HAP) et le phosphate 

tricalcique (�-TCP). En effet, ces matériaux présentent l'avantage d'être �-ostéoconducteurs, 

c'est-à-dire de favoriser la repousse osseuse au contact et la colonisation par le tissu osseux ; 

65 % de la matière constituant le tissu osseux est par ailleurs une forme de phosphate 

tricalcique dont la formule chimique s'apparente à l'hydroxyapatite, mais dont l'agencement 

spatial en diffère notablement puisque des cristaux d'hydroxyapatite y sont accolés à des 

fibres de collagène. En outre, l'HAP poreuse et les céramiques à base de TCP sont 

biorésorbables. Le principal problème avec l'HAP est d'arriver à synthétiser une HAP ayant 

juste la bonne taille de pores pour que la colonisation se fasse bien. On trouve donc des 
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utilisations de l'HAP dans les implants et matériaux de comblement dentaires et dans la 

chirurgie orthopédique. Des vaisseaux artificiels à base d'HAP frittées ont même été élaborés. 

On peut ajouter à cette catégorie de matériaux, bien qu'ils s'en distinguent par maints aspects, 

les bioverres de Hench, qui assurent un accrochage de type quasichimique avec le tissu 

osseux. Les principaux problèmes mal résolus avec les céramiques sont : 

• les mécanismes de dégradation 

• la durabilité 

• la résistance à la fracture 

• l'activité de surface 

• l'adhésion des protéines ou des cellules en surface. 

En ce qui concerne des questions sur les céramiques biorésorbables: La mesure et le contrôle 

de la biorésorption et l'effet sur le tissu local, la calcification, la connaissance des effets des 

enzymes sur la dégradation et les effets sur la cicatrisation et la formation de l'os se posent. 

 

b) les polymères: Les utilisations des polymères dans le domaine des biomatériaux sont 

extrêmement nombreuses. On distingue les polymères fonctionnels et les polymères 

résorbables.  

1. les polymères fonctionnels, c'est-à-dire susceptibles d'avoir une fonction chimique 

particulière à l'interface matériau-tissu vivant, à savoir par exemple la capacité d'interaction 

avec les ostéoblastes (et/ou les fibroblastes) qui favorise la repousse osseuse ou ligamentaire. 

Ceci est envisagé par la fixation sur le polymère de groupements ionisés tels que 

orthophosphate, carbonate, carboxylate, etc. La "fonctionnalité" peut notamment être obtenue 

par la modification de l'état de surface du polymère par implantation ionique ou par greffage. 

2. les polymères résorbables tels que les copolymères d'acide lactique et d'acide glycolique 

qui sont utilisables en chirurgie orthopédique traumatologique. Les principaux problèmes mal 
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résolus avec les polymères actuellement mis en oeuvre ne concernent pas que la 

biocompatibilité à l'interface matériau- tissu. Par exemple, pour les polymères non résorbables 

on peut citer : 

• instabilité au rayonnement gamma 

• réactivité à certains types de médicaments 

• stabilité hydrolytique 

• manque de standards. 

Pour les polymères biorésorbables on a de même : 

• manque de mesures de dégradation et de biorésorption 

• effets biologiques des produits de dégradation 

• effets des enzymes sur la dégradabilité 

• érosion de surface ou érosion de la masse 

Pour les polymères biostables, également : 

• stabilisation biologique 

• vieillissements physique et chimique 

• effet de la stérilisation. 

Ou encore pour les systèmes macromoléculaires actifs : 

• interactions avec les éléments vivants (macromolécules, cellules, organes, etc...) 

• devenir en cas d'utilisation limitée dans le temps 

• effets biologiques positifs ou négatifs. 

Et enfin, pour les matériaux de libération contrôlée de principes actifs : 

• matrices polymères ou minérales ou mixtes 

• devenir des parties matériaux 

• altérations réciproques des propriétés des parties artificielles et des parties vivantes 

• mise en évidence des propriétés biologiques spécifiques. 
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Les polymères, par la nature de leur construction moléculaire à base d'éléments de répétition, 

sont des candidats du futur pour l'élaboration de prothèses permanentes ou temporaires 

sophistiquées, ou encore pour remplacer des matériaux actuellement d'origine naturelle, 

comme de programmation nécessite alors une recherche en consortium pluridisciplinaire. 

 

c) Les matériaux d'origine naturelle : Le souci de biocompatibilité des implants a orienté 

les chercheurs vers des matériaux logiquement biocompatibles puisque d'origine naturelle. 

Outre les tissus biologiques retraités (valves porcines, carotide de boeuf, veine ombilicale, ...), 

le sulfate de chondroitine et l'acide hyaluronique, on trouve parmi ceux-ci : 

• les greffes en général (autogreffes, allogreffes, hétérogreffes) 

• la chitine, polysaccharide extrait des coquilles de crabe, qui est susceptible 

d'application pour les fils de suture, la chirurgie reconstructive et la peau artificielle 

• les fucanes, polysaccharides extraits des algues marines (anticoagulants -

anticomplémentaires, etc...) 

• les dextranes et autres polysaccharides fonctionnalisés (le dextrane est préparé par 

transformation de saccharose par des bactéries) 

• la cellulose, traditionnellement utilisée pour les membranes de dialyse, mais dont 

d'autres applications sont à l'étude, notamment comme ciment de prothèse de hanche  

• le corail, qui pourrait être utilisé en chirurgie orthopédique et/ou maxillo-faciale, 

grâce à la possibilité de recolonisation de ce matériau par les cellules osseuses 

• le collagène, d'origine animale (extrait de la peau) ou humaine (extrait du placenta 

humain) et dont les applications existantes ou envisageables sont très nombreuses : 
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d) Les métaux et alliages métalliques : Ce sont en quelque sorte les "ancêtres" des 

biomatériaux puisque ce sont les premiers à avoir été utilisés pour faire des implants. Le plus 

important est sans doute l'acier inoxydable, encore largement utilisé en chirurgie 

orthopédique. L'intérêt de l'acier inoxydable dans ce domaine réside dans ses propriétés 

mécaniques. Il faut également mentionner particulièrement le titane, qui est utilisé 

principalement en chirurgie orthopédique et pour réaliser des implants dentaires. On le trouve 

également dans les stimulateurs cardiaques et les pompes implantables. L'un des avantages 

principaux du titane est sa bonne biocompatibilité. Les alliages à mémoire de forme sont une 

variante intéressante de cette catégorie. On utilise également des alliages cobalt, chrome, 

molybdène, du tantale, etc. Les principaux problèmes mal résolus avec les métaux et alliages 

métalliques sont les suivants : 

• corrosion électrochimique et durabilité 

• mécanismes de dégradation non électrochimiques incluant les interactions 

protéine/métal 

• réactions immunitaires et d'hypersensibilité 

• adaptation des propriétés mécaniques 

• propriétés de frottements et problèmes de débris. (C. Janot et L. Sedel Cahier de 

synthèse du CNRS., 2000). 

Les métaux et alliages sont depuis longtemps utilisés pour des applications biomédicales. De 

nos jours, les biomatériaux métalliques sont principalement utilisés (Planell et al., 1997 ; 

Schmidt et al., 1999) en chirurgie orthopédique (clous, vis, plaques, articulations), en 

chirurgie maxillo-faciale (implants endo-osseux,vis, plaques) et en chirurgie (instruments).  
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Les champs d'application des biomatériaux en odontologie et orthopédie : 

Odontologie – Stomatologie : 

• matériaux de restauration et comblement dentaire et osseux 

• traitements prophylactiques 

• orthodontie 

• traitement du parodonte et de la pulpe 

• implants 

• reconstruction maxillo-faciale 

Chirurgie Orthopédique 

• prothèses articulaires (hanche, coude, genou, poignet, ...) 

• orthèses 

• ligaments et tendons artificiels 

• cartilage 

• remplacement osseux pour tumeur ou traumatisme 

• chirurgie du rachis 

• réparation de fractures (vis, plaques, clous, broches) 

• matériaux de comblement osseux injectable 

 

2.2.  Le Titane 

 

Bien que le titane soit un métal abondant sur la terre (neuvième élément dans l’ordre 

d’abondance dans l’écorce terrestre), les difficultés de sa métallurgie extractive ont retardé le 

développement de ses applications industrielles. Aujourd’hui, le titane et ses alliages sont 

utilisés dans les secteurs aussi distincts que l’aéronautique, la chimie et le biomédical. Du fait 

de leur haute résistance spécifique (résistance mécanique/densité), et au regard des différents 
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critères de biofonctionnalité, le titane et ses alliages représentent des matériaux de choix pour 

les applications biomédicales. En effet, leurs caractéristiques, aussi bien mécaniques que 

biologiques, justifient l’intérêt du monde chirurgical, et scientifique. 

 

Le titane pur est un métal de la colonne IV B de la classification périodique des éléments 

présentant deux structures cristallographiques différentes stables respectivement à basse et à 

haute température : la phase � et la phase �. La phase � est stable à température ambiante, la 

structure cristalline est de type hexagonale compacte et la phase � est la phase stable à haute 

température dans le titane, elle présente une structure cubique centrée. Les alliages de titane 

présentent des caractéristiques mécaniques (module d’élasticité, résistance mécanique, 

résistance à la fatigue) nettement supérieures à celles de leurs concurrents polymères, 

céramiques et même métalliques (Tableau 3). 

 

Tableau 3 : Caractéristiques mécaniques de différents biomatériaux (Breme et al., 1998) 

 

L’extraordinaire résistance à la corrosion du titane et des alliages de titane résulte de la 

succession de plusieurs étapes qui confèrent à l’implant une inertie biologique idéale. Tout 
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d’abord, possédant un potentiel normal très négatif, le titane tends spontanément à s’oxyder à 

l’air mais aussi en milieu aqueux du fait de la présence de protons issus de la dissociation de 

l’eau ou/et de l’oxygène dissous dans le liquide. La couche passivante TiO2, épaisse de 

quelques nanomètres, alors observée à la surface de l’alliage (Schutz., 1997)�provoque l’arrêt 

brutal du processus de corrosion en réduisant à l’extrême les échanges électroniques. La 

couche de TiO2 est chimiquement stable, de plus, après dégradation (par usure ou lors de 

l’implantation chirurgicale), la reconstruction  de la couche est immédiate (temps de 

repassivation voisin de 40 ms) (Breme et al., 1989). 

Toutefois, au contact du liquide physiologique, la couche d’oxyde TiO2 subit des agressions 

qui peuvent être continues (réaction d’hydrolyse) ou ponctuelles (usure par frottement 

mécanique, variation locale de pH ou de potentiel électrique). C’est en réponse à ces 

agressions que le titane révèle sa supériorité vis-à-vis des autres métaux, ses propriétés étant 

adéquates aux applications biologiques. Du fait des propriétés isolantes de la couche d’oxyde 

TiO2 qui limite les échanges électroniques et ioniques, les alliages de titane ne sont pas 

reconnus comme des corps étrangers par l’organisme. La couche d’oxyde TiO2 dont la 

constante diélectrique est élevée (� TiO2 = 110), par exemple très supérieure à celle des oxydes 

de chrome (Breme et al., 1989) (�Cr2O3 = 12), favorise les liaisons de type Van der Waals avec 

les molécules organiques environnantes (protéines, etc) qui prennent alors le rôle d’adhésif 

entre les ostéoblastes et la surface du matériau (Anselme., 2000). L’implant n’étant donc pas 

reconnu comme un corps étranger (� H2O = 78). 

 

Les alliages de titane représentent des biomatériaux de choix en raison de leurs 

caractéristiques physiques et biologiques. Vis-à-vis des autres biomatériaux métalliques 

concurrents, la supériorité des alliages de titane se manifeste par : 

• une biocompatibilité liée à la formation d’une couche passivante chimiquement stable 
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et biologiquement active. 

• des propriétés mécaniques modulables. 

 

2.3.  Modifications de surfaces en titane et en alliages de titane pour des 

applications bio-médicales 

 

De nombreuses modifications de surface ont été développées et sont actuellement utilisées 

dans le but d'améliorer la performance clinique des implants en titane. Ces principales 

propriétés, tels que la non-toxicité, résistance à la corrosion, les propriétés mécaniques sont 

depuis longtemps reconnus pour sélectionner des biomatériaux pour une application 

biomédicale spécifique. Les événements après l'implantation sont principalement axés sur les 

interactions entre l'environnement biologique et la surface du matériau implanté. La surface 

du matériau joue un rôle extrêmement important dans la réponse de l'environnement 

biologique. 

 

Pour améliore l’ostéointegration sur les surfaces en titane ainsi que sur les alliages en titane 

tels que le TiAl6V4, des modifications chimiques, topographiques et biochimiques de la 

surface ont été proposées : 

Modifications chimiques : La relation liant la modification chimique ou thermique de la 

surface des alliages de titane TiAl6V4, (incluant les modifications de la mouillabilité et la 

composition atomique) et ces influences sur l’adsorption des protéines et des récepteurs 

cellulaires induisant l'attachement des cellules MG63 a été étudié par MacDonald et al., 

(2004). Le résultats ont montré que la quantité de ces récepteurs est corrélé avec la 

composition spécifique en Al (MacDonald et al., 2004). Le nombre de cellules des 

ostéoblaste de lapin attachées est plus élevé sur les surfaces avec plus d'énergie, plus de 
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rugosité et plus hydrophiles (Feng et al., 2003). Feng et al., (2004) ont montré sur des 

surfaces de titane pur modifiés par des ions calcium, que le nombre des ostéoblastes de lapin 

adhérés est plus élevé que sur les surfaces modifiées par des ions phosphates (Feng et al., 

2004). L’influence de la modification de l'énergie de surface sur l’adhérence des ostéoblastes 

a été étudiée in vitro avec des surfaces rendues hydrophiles par l’ajout d’hydroxyapatite à la 

couche d'oxyde du titane modifié. Les auteurs montrent un meilleur taux initial d'adhérence 

des cellules MC3T3-E1 sur les surfaces oxydées et les surfaces modifiées hydro-

thermiquement avec l’hydroxyapatite par rapport au titane non modifié (Zhang et al., 2004). 

Par ailleurs l’apport de l’ hydroxyapatite a été évalué dans un modèle in vivo. Le revêtement 

des fils en titane avec une fine couche d'hydroxyapatite (2µm) a permis une meilleure 

croissance de l’os au contact os-implant lorsqu'il est inséré dans la cavité médullaire du fémur 

droit de rats en comparaison avec des fils en titane non modifiées (Schmidmaier et al., 

2002). 

 

Modifications topographiques : Il est connu que les ostéoblastes préfèrent les surfaces 

rugueuses (Kunzler et al., 2007), et les ostéoblastes en culture sur ces surfaces améliore la 

dureté et le module d'élasticité des tissus minéralisés (Takeuchi et al., 2005). Toutes les 

surfaces (lisses, sablées, mordancées, plasma-spray et la surface modifiée par 

l'hydroxyapatite) ont des effets significatifs sur la prolifération cellulaire et sur l'expression 

temporelle de certains gènes et de protéines à la connexion os-surface (Knabe et al., 2004). 

 

Modifications biochimiques : Des modifications biochimiques de la surface ont été jugées 

très prometteurs pour l'amélioration des fonctions des ostéoblastes. La surface implantaire 

peut être modifiée par incorporation de molécules qui jouent un rôle important dans la 

régulation de l’adhésion des ostéoblastes. L’attachement des cellules est une étape importante 
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dans les interactions cellules-implants. Depuis l’identification de la séquence RGD (Arginine-

Glycine-Aspartate) comme médiatrice de l’attachement cellulaire sur des protéines de la 

matrice extra-cellulaire et des protéines plasmatiques, la dépose des peptides contenant cette 

séquence RGD sur les biomatériaux a été proposée pour favoriser l’attachement cellulaire. La 

séquence RGD se trouve, entre autre, sur la fibronectine, la vitronectine, le collagène I, 

l’ostéopontine, la BSP (Puleo et al., 1999). Des récepteurs cellulaires spécifiques appartenant 

à la superfamille des intégrines reconnaissent cette séquence et s’y attachent. Des molécules 

comme les peptides contenants séquence RGD (Arginine-Glycine-Aspartate, Arg-Gly-Asp) 

(Kroese-Deutman et al., 2005 ; Rammelt et al., 2006) sont fixés à la surface des implants en 

titane dans le but d'améliorer l'attachement, la prolifération et la différenciation 

ostéoblastique. 

D’autres méthodes associant des facteurs ostéoinducteurs avec les surfaces en titane on été 

proposés (Clokie et al., 2003). Clokie et al., trouvent que l’application de rhTGF�-1 au 

niveau des sites implantaires augmente la quantité de formation osseuse à la surface 

implantaire dans les mandibules de cochons nains au bout de 6 semaines. Des facteurs de 

croissance BMP-2 (protéine morphogénétique osseuse) sont fixés à la surface des implants en 

titane dans le but d'améliorer l’ostéointegration (Seol et al., 2006 ; Becker et al., 2006). Mais 

la perte rapide de la protéine adsorbée est un désavantage pour maintenir l'activité prolongée 

(Jansen et al., 2005). Dans cette étude, des treillis en fibre de titane a été chargé soit avec 

rhTGF-�1 (recombinant human Transforming Growth Factor-�1) ou avec BMP-2 (Bone 

Morphogenetic Protein), et ils ont trouvé que dans les 2 premières heures, 70% du TGF-�1 a 

été libéré. 
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Une des causes principales d’échec de l’ostéointégration sont les infections péri-

implantaires. Celles-ci sont induites par les bactéries de la peau et /ou de la muqueuse du 

patient présentes dans le site de la plaie chirurgicale lors de l'insertion d'un implant ou par les 

bactéries qui arrivent via la circulation sanguine. En orthopédie les bactéries sont les 

coagulase negative Staphylococci, Staphylococcus aureus, Diptheroids et Streptococcus 

species. Dans la cavité buccale des bactéries de la flore impliquées sont les Porphyromonas 

gingivalis (P. gingivalis), Actinobacillus actinomycetemcomitans, Prevotella intermedia et les 

Staphyloccocus aureus. 

 

2.4.  Colonisation des surfaces des biomatériaux par des bactéries 

 

Quelle que soit le type de surface, les bactéries adhèrent facilement et rapidement aux 

biomatériaux. Une fois que les bactéries ont adhéré, des modifications phénotypiques ont lieu 

et conduisent à la formation de microcolonies puis d’un biofilm bactérien, qui correspond à la 

colonisation du biomatériau (Costeron., 1999). Mieux connaître ce processus, peut permettre 

de mieux l’appréhender pour arriver à le contrôler, voire à l’éviter. 

L’idée que les bactéries croissent préférentiellement sur des surfaces a été avancée à 

intervalles réguliers au cours des 150 dernières années (Costeron., 1999). Parallèlement, 

certains microbiologistes ont constaté que les bactéries planctoniques poussaient 

différemment après avoir adhéré à une surface et initié la formation d’un biofilm. Les termes 

de bactéries sessiles et planctoniques décrivent des micro-organismes respectivement 

adhérents à une surface et libres dans une suspension. La surface d’adhésion des organismes 

sessiles peut être abiotique (les matériaux inertes) ou biotique (les tissus ou cellules vivantes) 

(Dunne et al., 2002). 
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Costeron et al., (1999) ont défini le biofilm comme une « communauté structurée de cellules 

bactériennes incluses dans une matrice polymérique auto-produite et adhérentes à une surface 

inerte ou vivante ». Les 3 éléments de base nécessaires à la constitution d’un biofilm sont les 

micro-organismes, le glycocalyx, et la surface d’adhésion, et le milieu environnemental. Si un 

de ces composants manque, le biofilm ne peut pas se développer. Le glycocalyx maintient les 

bactéries entre elles et le biofilm à la surface colonisée ; c’est un complexe 

d’exopolysaccharides d’origine bactérienne qui emprisonne les substances exogènes présentes 

dans l’environnement local, y compris les acides nucléiques, les protéines, les minéraux, les 

aliments, les constituants de la membrane cellulaire, etc. (Costeron et al., 1987). 

 

2.4.1. Adsorption des protéines sur les surfaces des biomatériaux  

 

L’adsorption des protéines à la surface d’un biomatériau est déterminante pour leur devenir et 

elle peut contrôler plusieurs processus. Elle favorise l’adhérence des bactéries et des cellules 

et contribue à la réponse de l’hôte à l’implantation. Les interactions bactéries-surface donc 

sont indirectes et se font via une couche de protéines adsorbées. 

 

L’événement immédiat qui survient suite à l’implantation du biomatériau dans un milieu 

biologique est l’adsorption des protéines. De façon générale, la surface implantaire est 

recouverte d’une couche de composants organiques et inorganiques d’origine plasmatique tels 

que des protéines, des lipides, des sucres et des ions. Ces protéines proviennent dans un 

premier temps du plasma et des fluides interstitiels au niveau de la plaie, et dans un deuxième 

temps de l’activité métabolique de cellules dans le site péri-implantaire (Puleo et al., 1999). 

Les protéines s’adsorbent en fonction de leur affinité pour la surface et de leur concentration 

dans les fluides biologiques. Les protéines les plus rapides à s’adsorber à la surface sont 



�������������������������������������������������������������������������������������������������������������������������������������

 33 

l’albumine, les immunoglobulines G et le fibrinogène. La fibronectine est aussi une protéine 

qui se lie instantanément à de nombreux matériaux. 

 

2.4.2. L’adhésion des bactéries sur les surfaces de biomatériaux  

 

L’adhésion initiale, réversible au départ, puis progressivement irréversible, est régie par 

l’équilibre entre trois forces physico-chimiques fondamentales non spécifiques (Van der 

Waals ou hydrophobes, électrostatiques, et interactions acide/base), par l’expression des 

adhésines polysaccharidique capsulaire (PS/A) et/ou de différentes protéines de surface 

(protéines de surface staphylococciques, protéines adhérentes au fibrinogène, protéines de la 

matrice, etc.) (Vafidis et al., 1984). 

 

Des facteurs spécifiques sont impliqués dans l’attachement de S. epidermidis, dont des 

protéines bactérienne agencées en structures de type fimbriae (Mack et al., 1999). Les 

bactéries peuvent ainsi acquérir de nouvelles structures adhésives comme les pili, flagelles 

latéraux, exopolymères (Sutherland et al., 1983). L’adhérence spécifique due aux fimbriae 

n’est pas forte parce que basée sur l’interaction des structures protéiques, mais elle est 

néanmoins considérée comme irréversible. Les bactéries à gram positif se caractérisent par la 

présence sur leur membrane de récepteurs de surface appelés adhésines, ces récepteurs 

permettent l’adhésion de bactéries sur les tissus et sur les surfaces par l’intermédiaire des 

protéines plasmatiques. Dans le cas de certaines souches de Staphylococcus deux récepteurs à 

la fibronectine (FnBP1 et FnBP2) ont été décrits ainsi que deux récepteurs pour le fibrinogène 

(Clf1 et Clf2) (Foster et al., 1994 ; Francois et al., 1996 ; Ni Eidhin et al., 1998). 
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2.4.3. La formation du biofilm 

 

La seconde phase du processus d’adhérence de bactéries est plus prolongée et médiée par la 

production bactérienne d’un glycocalyx polysaccharidique à la surface des biomatériaux 

(Kadry et al., 1999) et par l’expression d’un autre antigène appelé l’adhésine 

polysaccharidique intracellulaire (PIA) (Pinna et al., 2000). Le biofilm est connu pour être 

composé de multicouches de microcolonies bactériennes englobées dans une matrice (Figure 

1) (Mack et al., 1999). PIA contrôle l’adhérence intercellulaire et est ainsi responsable de 

l’accumulation des bactéries en microcolonies et de la maturation du biofilm (Mack et al., 

1999). 

 

 

Figure 1 : Représentation schématique des différentes phases de la formation du biofilm 
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Pour résumer, après qu’une cellule bactérienne planctonique ait « senti » et « exploré » une 

surface, la cellule peut s’engager d’elle-même dans le processus actif d’adhérence et de 

formation du biofilm. Les bactéries attachées doivent synthétiser des exopolysaccharides « 

pour cimenter » leur adhérence entre elles et à la surface, afin de progresser de l’étape 

réversible d’attachement à la phase irréversible d’adhérence puis de maturation du biofilm 

avec multiplication bactérienne, formation de microcolonies et finalement colonisation 

bactérienne de la surface du biomatériau (Figure 1). L’expérience clinique a montré que les 

défenses de l’organisme ainsi que les traitements antibiotiques sont insuffisants pour éliminer 

un biofilm mature (Kodjikian et al., 2005). 

 

Après avoir longtemps utilisé des matériaux en se référant uniquement à leurs propriétés 

physico-chimiques et/ou mécaniques, il est apparu plus judicieux de modifier des matériaux 

en surface afin de leur permettre d’induire une réponse de l’hôte sinon favorable et prévenir le 

risque d’infection. Ainsi, les recherches se sont orientées vers des modifications de surface 

des biomatériaux implantables utilisés. Ces modifications visent à améliorer d’une part la 

qualité du tissu formé à l'interface os-implant pour obtenir une meilleure ostéointégration et 

d’autre part à conférer à la surface des propriétés anti-bactériennes. (Shibata et al., 2004 ; 

Crémieux et al., 2003). 

 

2.5.  Modification de surface de titane proposée pour éviter l’infection 

bactérienne 

 

Pour prévenir le risque d’infection sur les prothèses ostéoarticulaires en évitant  les limites de 

l’antibiothérapie deux approches ont été développées : les surfaces de biomatériaux dotées des 

effets anti-bactériens et des surface dotées des effets anti-adhésifs. L’inhibition de la 
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colonisation des bactéries peut être réalisée soit en tuant les bactéries présentes dans le 

voisinage ou sur le contact avec la surface, ou en empêchant les bactéries d'adhérer sur le 

substrat. Dans le premier cas les surfaces ont été modifiées, de façon de posséder ou de libérer 

des agents anti-bactérienne localement. 

 

L’adhésion des bactéries sur un substrat est reconnue comme première étape dans l’infection. 

Les propriétés anti-adhésif peut être obtenu en modifiant la surface de biomatériau avec 

chaînes de molécules hautement hydratée, comme l'oxyde de polyéthylène, les 

polyacrylamides, ou de l'héparine. Ces chaînes hydraté fournir une stérique barrière physique 

qui minimise les interactions non-covalentes et réduit l'adhérence bactérienne 

(Vacheethasanee et al., 2000 ; Morra et al., 1999). Un certain nombre de techniques de 

modification ont été développés à la base de ces principes pour les surfaces en titane. 

 

Plusieurs approches des modifications de surface ont été proposées. Pour éviter les infections, 

il a été envisagé de modifier la surface implantaire en utilisant des antibiotiques. Luke et al., 

(2003) ont montré que des surfaces de titane recouvertes de poly(D,L-lactide) et 10% de 

gentamicine (group IV) présentaient des propriétés inhibitrices de l’adhésion et de la 

prolifération bactérienne (Luke et al., 2003). Et l’immobilisation des antibiotiques 

(gentamicin, pencillin et vancomycin) (Zhang et al., 2007 ; Antoci et al., 2007), et des 

peptides antimicrobiens (Gabriel et al., 2006) sur des surfaces en titane ont été montrés des 

propriétés antibactériennes. Le choix de l’antibiotique, le mode de libération et le risque 

d’induction d’une résistance bactérienne, sont les questions qui se posent face aux surfaces 

ainsi modifiées. 
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Des modifications chimiques de surface en titane avec des ions de chlore ont été proposées 

(Shibata et al., 2004) ainsi qu’avec des ions d'argent et de cuivre (Wan et al., 2007(I) ; Wan 

et al., 2007(II)). Les charges positives des ions d’argent et de cuivre sont libérées ses lient 

avec les charges négatives de la cellule bactérienne, causant la mort des bactéries. Une autre 

approche consiste à rendre hydrophile les surfaces pour diminuer l’adsorption des protéines 

plasmatiques qui peuvent servir de substrat à l’adhésion bactérienne (Desai et al., 1992).Il a 

été décrit que l’anodisation et le traitement thermique de surface en titane, modifient la 

surface en anastase cristalline qui, après traitement par UV, réduit l'adhésion des bactéries à 

travers le mécanisme de TiO2 photocatalytique (Del Curto et al., 2005). 

 

Afin de prévenir indirectement l’adhésion bactérienne, des modifications de surface des 

polymères ont également été proposées. Certains copolymères dérivés de poly(méthacrylate 

de méthyle), obtenus par polymérisation radicalaire de monomères porteurs de groupements 

sulfonates et carboxylates (Hélary et al., 2000), diminuent l'adhésion du Staphylocoque 

aureus in vitro (Berlot et al., 2002). L'originalité de ces copolymères réside dans leur 

capacité à modifier certaines fonctions des bactéries en induisant des interactions spécifiques 

avec les protéines d'adhésion. Ces groupements ioniques sont capables d'inhiber l'adhésion de 

différentes souches bactériennes (S. aureus, S. epidermidis, S. pyogenes). D'après des études 

in vitro, l'inhibition de l'adhésion du S aureus sur les copolymères varie en fonction de la 

composition chimique (en sulfonate/carboxylate), et peut atteindre 90% (Berlot et al., 2002). 

Des résultats récents d’études in vivo sur un modèle d'infection chez le lapin, montrent que 

des prothèses en silicone greffées de polymères bioactifs diminuent l'adhésion de S.aureus de 

façon significative (Cremieux et al., 2003). Zhoua et al., (2007) ont montré que la présence 

du polymère bioactif permet de diminuer l’adhérence bactérienne de manière significative, les 

surfaces de titane greffées présentent une surface trois fois plus importante à l’échelle 
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protéique que les surfaces non greffées, l’inhibition est observée quelles que soient les 

conditions de pré-incubation des surfaces (en l’absence ou en présence de protéines). 

Néanmoins, l’inhibition de l’adhérence de P. gingivalis sur le titane greffé est de l’ordre de 20 

%, mais si on tient compte de la surface réellement accessible aux protéines, en présence de 

fibronectine, elle est de l’ordre de 73 %. 

 

L’effet de ces polymères a été évalué in vitro sur de films puis sur des polymères sous forme 

de tubulures. Enfin des essais in vivo ont été réalisés sur des prothèses greffées des polymères 

bioactifs. Les résultats de ces expérimentations montrent que pour certaines compositions 

chimiques bien définies des polymères, un effet bactériophobe important ainsi qu’un effet 

inhibiteur de la prolifération bactérienne sont observés sur les différentes souches étudiées 

(Pavon-Djavid et al., 2005). L’ensemble des résultats a permis de mettre en évidence que la 

modification chimique de la surface des biomatériaux à l’aide de polymères bioactifs porteurs 

des groupements fonctionnels carboxylate et sulfonate permet d’induire une diminution 

sensible de l’adhérence bactérienne tant in vitro qu’in vivo (Pavon-Djavid et al., 2005). 

L’utilisation de ces polymères et/ou leur greffage sur des surfaces prothétiques permet 

d’envisager la préparation de surfaces bioactives inhibitrices de l’adhérence bactérienne et de 

prévenir l’infection sur prothèse. 
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2.6.  Interface Os-Implant 

 

Plusieurs réactions et divers processus biochimiques ont lieu à l'interface implant-os. Dès que 

l’implant métallique est inséré dans le site osseux, sa surface est le siège d'interactions 

dynamiques avec les molécules environnantes. D'une part, du coté surface implantaire les 

atomes d'oxygène peuvent diffuser des couches profondes vers la surface et /ou de la surface 

vers les couches plus profondes et des ions du milieu environnants peuvent s'incorporer. 

D'autre part, les interactions de molécules biologiques (protéines, enzymes) avec la surface 

implantaire peuvent changer leur conformation et par conséquent leur fonction. En effet, entre 

le premier contact des molécules biologiques avec la surface implantaire et le remodelage 

final autour d'un implant, le processus de la cicatrisation passe par de nombreuses étapes 

aboutissant à la formation de l’interface os-implant. 

 

L’os est un tissu qui présente une physiologie dynamique, il est principalement constitué de 3 

types de cellules : l’ostéoblaste, l’ostéocyte et l’ostéoclaste. L’ostéoblaste est la cellule 

centrale responsable de chacune des étapes de l’ostéointégration. C’est une cellule sur laquelle 

on peut agir, car elle possède plusieurs caractéristiques qui peuvent être modulables. Ainsi les 

ostéoblastes proviennent des cellules ostéoprogénitrices du mésenchyme et se différencient 

finalement en ostéoblastes matures puis en ostéocytes, et elles sont des cellules sécrétrices 

avec une grande capacité à synthétiser des protéines. Ils synthétisent les constituants de la 

matrice tels que le collagène I, des protéines osseuses spécifiques, et régulent la 

minéralisation de la matrice en un tissu hautement spécialisé. Les ostéoblastes sont des 

cellules qui synthétisent des facteurs de croissance dans la matrice osseuse et répondent à ces 

facteurs quand ils sont relargués pendant les phases de résorption de réparation et de 

remodelage osseux et peuvent moduler les signaux systémiques et physiques pour le 
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recrutement et l’activité des ostéoclastes qui font partie intégrante du processus de 

remodelage et de réparation qui maintiennent l’os sur l’implant (Puzas et al., 1992). 

 

L’ostéoclaste est une cellule géante multi nucléée, responsable de la résorption du tissu 

osseux. La cellule précurseur de l’ostéoclaste est une cellule mononuclée provenant des 

cellules progénitrices myéloïdes hématopoïétiques (CFU-GMO), lignage partagé avec les 

granulocytes et les monocytes. L’ostéoclaste mature est une cellule qui peut migrer le long 

des surfaces osseuses, repère les régions à résorber, s’attache à ces régions, établit une zone 

définissant le périmètre à résorber. La résorption lacunaire se fait par la sécrétion de protéines 

et des enzymes hydrolytiques, affectant les constituants minéraux et organiques de l’os. 

 

Les paramètres biologiques et les paramètres de surface impliquer dans  Interface Os-Implant : 

Les cellules s’attachent à la surface implantaire après l’adsorption des composants du fluide 

biologique, et plus particulièrement les protéines. L’adhésion des protéines dépend des 

caractéristiques physiques et chimiques de la surface. Les protéines adsorbées influencent la 

morphologie cellulaire et la capacité de prolifération et de différenciation. Lorsque les cellules 

adhérentes à la surface, adoptent un comportement selon le type de surface qui va plus ou 

moins induire la prolifération et la différenciation cellulaire pour aboutir à la formation 

osseuse à l’interface (Figure 2) (Anselme et al., 2006). 
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Figure 2 : Les paramètres biologiques et les paramètres de surface impliquer dans  Interface Os-

Implant (Anselme et al., 2006) 

 

2.7.  Les influences des modifications de la surface en titane sur la 

réponse ostéoblastique 

 

Comme les interactions os / biomatériau ont lieu à la surface du matériau, les ostéoblastes qui 

colonisent la surface de l'implant sont les cellules qui déterminent la réponse des tissus à la 

surface du biomatériau. Les interactions cellules-matériau sont des processus dynamiques qui  

dépendent de divers paramètres influençant la réponse des cellules (Figure 3) (Meyer et al., 

2005). 
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Figure 3 : Les paramètres de surface Influencer le comportement des ostéoblastes (Meyer et al., 

2005) 

 

Meyer et al., (2005) ont montré les différents stades d’interactions ostéoblastes / surface du 

titane en images à l’aide d’un microscope électronique (Figure 4). 

 

Figure 4 : Les différents stades d’interaction ostéoblastes / titane surface, a) l’ahésion cellulaire, 

b) l’étalement, c) prolifération, d) migration, e)  synthèse de matrice, f) formation de minéraux 

(Meyer et al., 2005) 
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L’'adsorption des protéines à la surface du matériau est suivie par la phase d'adhésion qui se 

produit rapidement. Les interactions physico-chimiques entre les cellules et les matériaux font 

intervenir des interactions ioniques, des forces de Van der Waals, et d'autres forces régissent 

ce processus d'adhésion. L’adhésion à long terme des ostéoblastes sur les surfaces des 

matériaux implique plusieurs molécules biologiques qui interagissent ensemble pour induire 

la transduction puis la régulation du signal. Il est important de noter que les étapes 

mentionnées décrivent les comportements de la cellule de façon simple, alors qu'en réalité ils 

sont complexes et interconnectés (Meyer et al., 2005). 

 

L'adhésion cellulaire engendre d’importants signaux informant la cellule sur l’environnement 

local. Les signaux induits par les intégrines peuvent influencer, la prolifération et la 

différenciation cellulaires. Les interactions de la cellule avec les protéines adhésives de la 

matrice extra-cellulaire contribuent aux processus de néo-formation osseuse. 

Les cellules ostéoblastiques, une fois attachées, prolifèrent. La prolifération cellulaire est 

influencée par divers stimuli incluant : des cytokines, des facteurs de croissance, des 

hormones. Puis, les ostéoblastes recrutés passent par une phase de différenciation pour 

acquérir le phénotype ostéoblastique, caractérisé par l'expression de la phosphatase alcaline, 

de l'ostéonectine, ostéopontine, ostéocalcine et BSP. 

La différenciation ostéoblastique est induite par des signaux mediés par des molécules 

solubles tels que les hormones, facteurs de croissance, cytokines et des signaux via les 

interactions de l’ostéoblaste avec la matrice extracellulaire et/ou par des contraintes 

mécaniques. 

 

Les cellules ostéogéniques différenciées secrètent les constituants d’une matrice 

extracellulaire, qui donnent des sites de nucléation de minéralisation. L’ostéopontine et la 



�������������������������������������������������������������������������������������������������������������������������������������

 44 

bon-sialoprotiene ont été identifiées dans cette matrice. Les cristaux de calcium et de 

phosphate croissent en suivant la nucléation, et parallèlement à la croissance du cristal à 

l’interface, il y aura initiation de l’assemblage des fibres de collagène. Finalement la 

calcification se fait au niveau des fibres de collagène et entre les fibres. Puis l’os immature se 

transforme en os lamellaire, os qui résiste aux contraintes physiques et présente une 

architecture haversienne. 

 

Différents propriétés des matériaux sont susceptibles d’influencer la réponse biologique. La 

topographie et les caractéristiques physico-chimiques de la surface sont les paramètres les 

plus importants. Les relations entre les propriétés topographiques et physico-chimiques des 

matériaux et leurs effets sur l'adsorption de protéines sont complexes et généralement mal 

connus (Le Guehennec et al., 2007). 

 

2.7.1. Modèles des cultures utilisés pour l’étude de la réponse des 

ostéoblastes sur des matériaux in vitro 

 

Les modèles de culture cellulaire permettent d’étudier les mécanismes cellulaires et 

moléculaires des cellules en réponse aux modifications de surface des implants. Les études in 

vitro, permettent d'étudier les différentes fonctions cellulaires (l'adhésion, la prolifération, la 

différenciation, l’apoptose) sur les surfaces des implants en titane. Par ailleurs, elles 

permettent de réduire les expériences in vivo chez l’animal. 

 

Parmi les modèles des cultures cellulaires d’ostéoblastes, il existe des cultures primaires et 

secondaires de cellules osseuses qui forment une matrice minéralisable et les lignées stables 

de cellules qui expriment des marqueurs de phénotype ostéoblastique. Pour étudier la réponse 
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des ostéoblastes sur des surfaces modifiées, différentes cellules ostéoblastiques ont été 

utilisées: des ostéoblastes humains (Anselme et al., 1999), des cellules de calvaria des fœtus 

de rat (Viornery et al., 2002 ; Wieland et al., 2005), des cultures de MC3T3-E1 (lignée 

cellulaire qui dérive de la calvaria de nouveau-né de souris) (Shibata et al., 2004 ; Zhang et 

al., 2004), des cultures de MG-63 référencées CRL-1427 à l’American type Culture collection 

dérivant d’un ostéosarcome humain (donneur de 14 ans) (MacDonald et al., 2004) et des 

cultures de Saos-2 référencée HTB-85 à l’American Type Culture Collection dérivant d’un 

ostéosarcome humain (donneur de 11 ans) (Postiglione et al., 2003). 

 

2.7.2. Caractéristiques de surface et fonctions ostéoblastiques 

 

2.7.2.1. L’adhésion ostéoblastique 

 

L’attachement cellulaire implique plusieurs molécules biologiques, telles que les protéines de 

la matrice extracellulaire, les protéines membranaires et les protéines du cytosquelette. 

L'adhésion entre les cellules et la surface de l’implant se fait par l'intermédiaire de points 

focaux (Figure 5). Il s'agit d'une jonction étroite (10 à 15 nm) entre la cellule et le substrat. La 

face externe du contact focal est représentée par des récepteurs membranaires, les intégrines. 

Sur la face intracellulaire, on trouve des protéines telle que la taline, la paxilline, la vinculine, 

la tensine, qui régulent les interactions entre les filaments d'actine et les intégrines. Ces 

protéines sont impliquées dans la transduction du signal. La formation de points focaux in 

vitro est favorisée par les protéines de la matrice extracellulaire comme la fibronectine ou la 

vitronectine. Les protéines contenant une séquence RGD sont importantes dans la mesure où 

ces séquences favorisent l’adhésion des cellules osseuses. Pour cette raison, plusieurs auteurs 

essayent de immobiliser la séquence RGD sur des surfaces de titane avec différentes 
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méthodes et différents matériaux (Anselme., 2000 ; Meyer et al., 2005). 

 

Figure 5: représentation des protéines cellulaires impliquées dans l'adhésion cellulaire sur les 

biomatériaux (D'après Anselme., 2000) 

 

Les interactions cellule-matériau dépendent des caractéristiques de la surface du matériau 

comme : la topographie, les caractéristiques chimiques et l’énergie de la surface. Ces 

caractéristiques déterminent comment les molécules biologiques vont s’adsorber sur la 

surface et plus particulièrement l’orientation des molécules adsorbées. 

 

Le comportement des cellules et des tissus à l’interface d’un implant peut être influencé par la 

topographie, aussi bien macroscopique que microscopique, de la surface. La topographie de 

surface joue un rôle fondamental dans la régulation du comportement des cellules 

(morphologie, orientation et adhésion, prolifération et différentiation). De toutes les 

caractéristiques d'un matériau, il semble que la topographie de surface soit la plus étudiée. La 

réaction des cellules à la topographie de la surface sur laquelle elles adhèrent est un des 

premiers phénomènes observés dans la culture du tissu et joue un rôle majeur sur l’évolution 

et les propriétés de l’interface implant-tissu (par exemple, l'ostéointégration). 
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La surface d’un implant de titane peut être considérée lisse, si la rugosité moyenne Ra est 

inférieure à 1�m, et rugueuse dans le cas contraire. Wennerberg et al., (1995) ont suggéré que 

la surface est lisse si la rugosité est comprise entre 0,5 et 1 �m, moyennement rugueuse si elle 

est comprise entre 1 et 2 �m, et rugueuse si elle supérieure à 2 �m. Les expériences réalisées 

au cours des années, ont montré que la réponse des cellules à la surface du titane varie selon le 

type et l’état de maturation des cellules. Des tests in vitro et in vivo ont amené plusieurs 

auteurs à conclure que l’attachement des ostéoblastes est renforcé par le caractère rugueux de 

la surface (Ronold et al., 2003 ; Rosa et al., 2003). Des études approfondis de cultures 

cellulaires sur des surfaces de rugosités variées ont débouché sur des conclusions non 

concordantes. Les différences dans les observations viennent probablement de la diversité de 

lignée cellulaire et du choix qui a été fait. Par exemple, dans le cas d’ostéoblastes, des auteurs 

ont utilisé une culture de cellules primaires (Jayaraman et al., 2004), tandis que d'autres 

utilisent la lignée d'ostéosarcomes MG63 (Schwartz et al., 1999 ; Zhao et al., 2005). L’effet 

de la rugosité sur l’adhésion cellulaire résulte entre autres du fait que les surfaces rugueuses 

sont capables d’absorber plus de fibronectine (une protéine présente dans le sérum) que les 

surfaces lisses (Weiss et al., 1981). Cette protéine est impliquée dans l’attachement et 

l'étalement des cellules sur le substrat, par interaction avec les glycosaminoglycanes et le 

cytosquelette (Pearson et al., 1989), en préservant la synthèse des protéines extracellulaires 

(Martin et al., 1995). 

La réponse des cellules montre qu'elles sont sensibles à de petites différences de taille des 

pores. Stangl et al., (2001) ont étudié l’adhésion des ostéoblastes sur un implant de titane de 

géométrie poreuse et ont conclu que le facteur important n'est pas tant la surface spécifique 

mais la microstructure de l’implant. 
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Les caractéristiques chimiques de la surface influencent l’adhésion cellulaire. L'adhésion est 

plus élevée sur les substrats métalliques comparé à l’adhésion sur du  polystyrène de culture 

de tissu (Anselme et al., 1999). La relation entre la modification chimique ou thermique de la 

surface des alliages de titane TiAl6V4, et les influences sur l’adsorption des protéines et des 

récepteurs cellulaires impliqués dans l’adhésion des cellules MG63 a été étudié par 

MacDonald et al., (2004), ils ont montré que la quantité de ces récepteurs est corrélée avec la 

composition spécifique en Al. Bierbaum et al., (2003) ont étudié les différentes réponses des 

ostéoblastes de calvaria de rat sur des surfaces modifiées par des composants de la matrice 

extracellulaire, la surface de l’alliage de titane TiAl6V4 a été modifiée par adsorption directe 

du collagène de type �, et ��� et de la fibronectine (Bierbaum et al., 2003). 

 

2.7.2.2. La prolifération ostéoblastique 

 

L'adhésion cellulaire engendre d'importants signaux qui informent les cellules de 

l'environnement local. Les cellules ostéoblastiques, une fois attachées, prolifèrent. Les 

signaux induits via les intégrines peuvent influencer la prolifération cellulaire. La phase de 

prolifération est importante pour les ostéoblastes et influe de manière directe sur la 

différenciation. En effet, la prolifération en multicouches est nécessaire pour la formation des 

sites de nucléation et le dépôt du minéral. 

 

Plusieurs études ont évalué la prolifération des ostéoblastes sur des surfaces en titane 

modifiées. La prolifération d'ostéoblastes n’est pas affectée par l'acide phosphonique greffé 

sur la surface lisse de titane (Viornery et al., 2002). Le nombre des ostéoblastes sur les 

surfaces de titane modifiés par les ions de calcium est plus élevé que sur les surfaces 

modifiées par les ions phosphates (Feng et al., 2004). Toutes les surfaces (lisses, sablées, 
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mordancées, plasma-spray) ont des effets significatifs sur la prolifération cellulaire. D’après 

des données d’une revue systématique sur la réponse des cellules MG63 il n’y a pas de 

différence dans la prolifération des surfaces traitées par sablage ou mordançage (Bachle et al., 

2004). Les modifications des caractéristiques physiques et chimiques de la surface par 

l’oxydation de couche TiO2 influent sur la prolifération des cellules MC3T3-E1. Après trois 

jours de culture le nombre de cellules sur les surfaces modifiées était inférieur à celui observé 

sur les surfaces non modifiées (Zhang et al., 2004). D'autres études ont essayé d’analyser le 

comportement de cellules fibroblastes et de cellules ostéoblastes sur des surfaces identiques 

(Harris et al., 2005 ; Park et al., 2005). Les deux types cellulaires prolifèrent de manière 

semblable lorsque la rugosité est comprise entre 0,4 et 1,15 �m. Li et al., (1997) ont montré 

qu’une surface présentant des pores de 140 �m permet une croissance maximale des cellules 

osseuses et Pilliar et al., (1998) ont proposé une dimension minimale de 50 �m. Une 

dimension de 100 �m est fréquemment citée comme la limite pour la dimension des pores 

quand il s’agit de la croissance d’ostéoblastes. 

 

Dans la phase initiale de prolifération, les cellules prolifèrent mieux sur une surface lisse que 

sur une surface rugueuse, grâce à une croissance rapide. Mais une fois la prolifération bien 

établie, c’est sur une surface poreuse qu'elle se poursuit le mieux. La Figure 6 montre un 

exemple de deux morphologies de surface différentes sur lesquelles ont été cultivées des 

ostéoblastes. 
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Figure 6 : Exemples des cellules attachées sur différentes topographies de surface : a) des 

ostéoblastes étalées sur une surface faites de cavités (Zinger et al., 2005) b) des ostéoblastes sur 

une surface de titane sablée ; les cellules sont accrochées dans des microcavités (Zhao et al., 

2005) 

 

2.7.2.3. La différenciation ostéoblastique 

 

Lors des différents stades de différenciation ostéoblastique, le phénotype est caractérisé par 

l'expression des marqueurs spécifiques tels que la phosphatase alcaline, l'ostéonectine, 

l’ostéopontine, l’ostéocalcine, et la Bone Sialo-Protein (BSP). La séquence de développement 

du phénotype ostéoblastique comporte trois étapes: la prolifération cellulaire et la biosynthèse 

de la matrice extracellulaire, la maturation de cette matrice et la minéralisation (Stein et al., 

1996). In vitro, la durée de ces étapes varie d’un modèle à l’autre et parmi les facteurs 

déterminants on cite la méthode de la récupération des cellules et les conditions de culture. 

 

Plusieurs études ont évalué le phénotype des ostéoblastes sur des surfaces en titane modifiées. 

Les modifications topographiques de surface influent sur le phénotype ostéoblastique. 

Postiglione et al., (2003) ont étudié l’expression de certains marqueurs de phénotype de Saos-

2 sur les surfaces en titane lisses, sablées et plasma spray. Leurs travaux ont montré que sur 

les surfaces TPS (plasma-spray), l’activité de la phosphatase alcaline et la synthèse des 
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protéines de la matrice extracellulaire tels que la fibronectine, le collagène type I, et la 

vitronectine sont augmentées. En opposition, l’activité de la phosphatase alcaline et 

l’expression d’ostéocalcine n’était pas modifiées pour les cellules dérivées de l’os 

mandibulaire humain. La différenciation des ostéoblastes, sur les surfaces en titane modifiées 

par les ions calcium, est plus élevée que sur les surfaces modifiées par les ions phosphates 

(Feng et al., 2004). La technique d’obtention des modifications topographiques de surface en 

titane influe également sur le phénotype ostéoblastique. Les ostéoblastes de calvaria de rat ont 

été cultivés sur des surfaces en titane polies, sablées et mordancées. Le nombre et les 

dimensions des nodules minéralisés ont augmentés sur les surfaces sablées et mordancées 

(Wieland et al., 2005). 

 

L’influence des modifications biochimiques de surface en Ti6Al4V a été étudiée à l’aide de 

cellules de calvaria de rat (Bierbaum et al., 2003). Des différences de l’activité phosphatase 

alcaline, et du dépôt de minéral ont été observées en fonction du collagène utilisé pour 

recouvrir les surfaces. Les résultats obtenus avec une surface recouverte de collagène de type 

III ont montré une augmentation de l’activité phosphatase alcaline, et des dépôts minéraux. 

 

En conclusion lorsque les cellules adhèrent à la surface, elles ont un comportement différent 

selon le type de surface qui va induire la prolifération et/ou la différenciation cellulaire. 

Plusieurs surfaces ont été testées à l’aide d’une multitude des modèles des cultures cellulaires 

et le processus d’adhésion, de la prolifération et de la différenciation cellulaire varie aussi 

d’un modèle cellulaire à l’autre. Les variétés des titanes utilisées, leurs différences d’usinages 

ainsi que les différences dans les temps de cultures rendent les comparaisons entre les études 

difficiles. 
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2.8.  Objectifs de l’étude  

 

Les cellules s'attachent à la surface implantaire après l'adsorption du fluide biologique. 

L'adsorption des protéines du fluide dépend des caractéristiques chimiques de la surface. Le 

profil des protéines adsorbées et leur conformation tridimensionnelle influencent le 

comportement de cellules procaryotes et eucaryotes. 

 

Le titane et ces alliages représentent des matériaux de choix pour les applications 

biomédicales mais le problème d’infection est un des causes principales d’échec de 

l’ostéointégration. Certains polymères à la base de PMMA porteurs de groupements 

sulfonates et carboxylates diminuent significativement ( � 90%) l'adhésion du S. aureus in 

vitro, l'inhibition de l'adhésion du S. aureus sur les copolymères varie en fonction de la 

composition en sulfonate/carboxylate (Berlot et al., 2002). 

 

Ces polymères sont capables selon leur composition chimique, de modifier non seulement 

l’adhésion bactérienne mais aussi l’adhésion et la prolifération des cellules eucaryotes telles 

que les cellules épithéliales (Latz et al., 2003), et les fibroblastes (El Khadali et al., 2002), et 

ou les ostéoblastes en culture primaire. Nous avons aussi formoler l’hypothèse que e greffage 

de polyNaSS sur les surfaces en titane peut donner des surfaces dotées à la fois des propriétés 

antibactériennes et cytocompatibles. 

 

Pour cette étude le modèle de culture de calvaria de fœtus de rat de 18 jours a été choisi. Ce 

modèle permet d’étudier en culture la différenciation cellulaire menant à la minéralisation 

(Collin et al., 1992). Les cellules cultivées en présence de la vitamine C et de �-

glycérophosphate expriment le collagène de type I, l’ostéocalcine,  la phosphatase alcaline et 
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des nodules de minéralisation (Anagnostou et al., 1996). 

Les travaux de thèse portent sur l’adhérence de S. aureus et les fonctions des ostéoblastes de 

calvaria de rat (l'adhésion, prolifération et la différenciation des ostéoblastes sur des surfaces 

de titane greffée des polyNaSS. 
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3. Matériels et méthodes 

3.1. Préparation des carrés de titanes greffés avec de polymères bioactifs 

 

Les tests biologiques ont été réalisés sur des carrés de titane pur commercial (alfa aeser) de 1 

cm² de surface et de 1 mm d’épaisseur. Trois types de surface en titane ont été utilisées : 

1-Titane (Ti) : carrés de titane pur qui n’ont subi aucun traitement chimique (surface 

référence). 

2-Titane oxydé (Ti Ox) : ont subi des attaques chimiques qui crées des groupements  TiOH et 

TiOOH de type peroxyde à la surface du titane. 

3-Titane greffé (Ti G) : Par chauffage à 70°C, on décompose les groupements TiOOH en 

radicaux libres •TiO  qui serviront d’amorceur pour polymériser par voie radicalaire un 

monomère de styrène sulfonate de sodium polyNaSS (Fluka). L’objectif est de greffer à la 

surface du titane un polymère porteur de fonctions sulfonate. 

 

3.1.1. Greffage par polymérisation radicalaire 

 

L’ensemble des étapes du greffage par polymérisation radicalaire ont été fait dans une boite à 

gants où il règne une atmosphère exempte d’oxygène, sous argon. En effet, des traces 

d’oxygène inhibent la polymérisation radicalaire. 
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3.1.1.1. Préparation de la surface 

 

Avant de procéder à l’oxydation puis au greffage, les carrés ont lavées à l’acétone dans un 

bain à ultrasons, afin de nettoyer leur surface, et elles ont été séchées dans une étuve pendant 

1 heure. Puis les carrés de titane sont attaquées chimiquement et oxydées dans un mélange 

d’acide sulfurique (Acros organics) et de peroxyde d’hydrogène 30% M. (Aldrich), en 

proportion 50/50 en volume. L’acide sulfurique attaque chimiquement la surface en enlevant 

la couche d’oxyde natif, qui se forme spontanément lorsque le titane est exposé à l’air libre. 

Le peroxyde d’hydrogène, quant à lui, va permettre de créer des hydroperoxydes de titane à la 

surface du matériau ; ces entités seront des donneurs de radicaux libres (Figure 7) 

 

Figure 7 : Polymérisation radicalaire du polyNaSS sur le titane 

 

Les deux réactifs sont versés l’un après l’autre ; d’abord l’acide (1min) puis le peroxyde 

d’hydrogène (3min). La réaction est exothermique et s’accompagne d’un dégagement gazeux. 

Parallèlement, la solution d’oxydation prend une coloration allant du jaune au rouge brique. 

Le matériau, ainsi oxydé, subit plusieurs lavages à l’eau distillée. 
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3.1.1.2. Greffage et polymérisation 

 

Les échantillons ainsi oxydés et rincés sont ensuite mis au contact d’une solution de 

polyNaSS à 0,7 M. Les carrés de titane et la solution de monomère polyNaSS sont ensuite 

chauffées à 70°C pendant 17h (Figure 7 et 8). 

 

 

                         Figure 8 : Schéma du protocole de greffage par polymérisation radicalaire 

 

La chaleur provoque la rupture homolytique de la liaison peroxyde (O-O) et donne des 

radicaux libres •TiO . Ces radicaux servent à amorcer la polymérisation radicalaire des 

monomères vinyliques polyNaSS. A la fin de la polymérisation, les échantillons sont lavés 

abondamment à l’eau distillée afin d’éliminer l’homopolymère formé en solution, susceptible 

d’être mêlé avec les chaînes de polymère greffées. Ils sont ensuite conditionnés par des 

lavages dans différentes solutions. 
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3.1.1.3. Caractérisation des surfaces greffées 

 

La technique la plus couramment utilisée au LBPS pour caractériser le greffage de polyNaSS 

est une technique de colorimétrie dont la molécule chromophore est le Bleu de Toluidine 

(Acros Organics). Il s’agit, en effet, d’une technique peu onéreuse et facile à mettre en œuvre. 

 

3.1.1.3.1. Dosage colorimétrique au Bleu Toluidine (BT) 

1) Principe 

 

Le Bleu de Toluidine est une molécule chromophore qui absorbe dans le visible autour de 633 

nm. Cette molécule a la particularité de se complexer, via son groupement N+(CH3)2, avec les 

groupements anioniques (-COO-) (Sano et al., 1993). Une mole de Bleu de Toluidine se 

complexe avec une mole de groupement carboxylate (Ciobanu et al., 2006). Ceci nous 

permet donc, à partir de la quantité de BT dosée, d’en déduire la quantité de monomère greffé. 

Nous avons transposé cette propriété au polyNaSS, qui possède un groupement sulfonate (-

SO3-). 

 

Molécule de Bleu de Toluidine 
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2) Protocole de coloration et de dosage 

 

Les échantillons sont mis au contact d’une solution de Bleu de Toluidine à 5.10-4M, ajustée à 

pH 10. L’ensemble échantillons/BT est incubé à 30°C pendent 6h. Cette étape permet de 

complexer le Bleu de Toluidine aux molécules greffées. Les échantillons sont ensuite rincés 

abondamment avec une solution d’hydroxyde de sodium 1.10-4M, jusqu’à obtenir une solution 

de rinçage limpide. Ces rinçages permettent d’éliminer tout le Bleu de Toluidine qui ne se 

serait pas complexé lors de l’incubation. 

Le Bleu de Toluidine complexé est ensuite décomplexé au moyen d’une solution d’acide 

acétique 50% (Sigma). Les échantillons restent au contact de cette solution pendant 24h. 

La solution de décomplexation est ensuite dosée par spectrophotométrie à l’aide d’un 

spectrophotomètre de type SAFAS XENIUS piloté par son logiciel. A partir de la droite 

étalon du Bleu de Toluidine, nous avons calculé son coefficient d’extinction. La loi de Beer-

Lambert (équation 1) nous permet de calculer la concentration en Bleu de Toluidine de la 

solution dosée, et donc la concentration en monomère greffé, si l’on applique l’hypothèse 

formulée précédemment. 

 

A = � * l * c                                                                                équation 1 

Avec A= absorbance à 633 nm 

     � = le coefficient d’extinction du BT (ici � = 51230.mol-1.cm-1) 

     l = la longueur de trajet optique (ici 1=1cm) 

     c = la concentration de la molécule qui absorbe. 

 

A partir de la concentration ainsi calculée et de l’équation 2, il est possible d’en déduire la 
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densité de greffage. 

d(greffage) = 
échéch

monomère

Soum

MVMonomère

..

**)(
   (en g/g Ti ou en g/cm²)     équation 2 

avec V = volume de la solution dosée 

        Mmonomère= masse molaire du monomère 

        méch= masse de l’échantillon greffé (g) 

        Séch= surface de l’échantillon greffé (cm²) 

En revanche, la densité de greffage reflète le nombre de motifs unitaires greffés mais ne nous 

donne pas sa répartition. La densité de greffage est donnée en g/cm² de pastille de titane. 

 

3.1.1.3.2. Spectroscopie Infrarouge a Transformée de Fourier 

(IRTF) 

 

La Spectroscopie Infrarouge à Transformée de Fourier (ou FTIR : Fourier Transformed 

InfraRed spectroscopy) est basée sur l'absorption d'un rayonnement infrarouge par le matériau 

analysé. Elle permet via la détection des vibrations caractéristiques des liaisons chimiques, 

d'effectuer l'analyse des fonctions chimiques présentes dans le matériau. 

 

1) Principe 

 

Lorsque la longueur d'onde (l'énergie) apportée par le faisceau lumineux est voisine de 

l'énergie de vibration de la molécule, cette dernière va absorber le rayonnement et on 

enregistrera une diminution de l'intensité réfléchie ou transmise. Le domaine infrarouge entre 

4000 cm-1 et 400 cm-1 (2.5 – 25 �m) corresponde au domaine d'énergie de vibration des 

molécules. 
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Toutes les vibrations ne donnent pas lieu à une absorption, cela va dépendre aussi de la 

géométrie de la molécule et en particulier de sa symétrie. Pour une géométrie donnée on peut 

déterminer les modes de vibration actifs en infrarouge grâce à la Théorie des Groupes. La 

position de ces bandes d'absorption va dépendre en particulier de la différence 

d'électronégativité des atomes et de leur masse. 

Par conséquent à un matériau de composition chimique et de structure donnée va 

correspondre un ensemble de bandes d'absorption caractéristiques permettant d'identifier le 

matériau. 

L'analyse s'effectue à l'aide d'un spectromètre à transformée de Fourier qui envoie sur 

l'échantillon un rayonnement infrarouge et mesure les longueurs d'onde auxquelles le 

matériau absorbe et les intensités de l'absorption. La Figure 9 décrit le schéma d'un 

spectromètre à transformée de fourier. 

Le faisceau infrarouge provenant de la source A est dirigé vers l'interféromètre de Michelson 

qui va moduler chaque longueur d'onde du faisceau à une fréquence différente. Dans 

l'interféromètre le faisceau lumineux arrive sur la Séparatrice. La moitié du faisceau est alors 

dirigée sur le miroir fixe, le reste passe à travers la séparatrice et est dirigé sur le miroir 

mobile. Quand les deux faisceaux se recombinent, des interférences destructives ou 

constructives apparaissent en fonction de la position du miroir mobile. Le faisceau modulé est 

alors réfléchi des deux miroirs vers l'échantillon, où des absorptions interviennent. Le faisceau 

arrive ensuite sur le détecteur pour être transformé en signal électrique. 
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Figure 9 : Schéma d'un spectromètre à transformée de Fourier 

 

Le signal du détecteur apparaît comme un interférogramme (Figure 10), c'est à dire une 

signature de l'intensité en fonction de la position du miroir. L'interférogramme est la somme 

de toutes les fréquences du faisceau. 
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Cet interférogramme est ensuite converti en un spectre infrarouge par une opération 

mathématique appelée transformée de Fourier. Des exemples de spectres ainsi obtenus sont 

montrés sur les Figures 9 et 10. 
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Les informations tirées des spectres sont de deux sortes : 

A) Informations qualitatives : Les longueurs d'onde auxquelles l'échantillon absorbe, sont 

caractéristiques des groupes chimiques présents dans le matériau analysé. Des tables 

permettent d'attribuer les absorptions aux différents groupes chimiques présents. Le 

Tableau 4 présente les bandes de vibrations caractéristiques des principales fonctions 

rencontrées dans les composés organiques. Les spectres de quelques composés 

organiques sont montrés sur la Figure 11. 
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Tableau 4 : Fréquences de vibrations des principales fonctions rencontrées dans les composés 

organiques. 

 



�����������������������������������������������������������������������������������������������������������������	�����
��	���	����
�

 64 

 

Figure 11 : Spectres de différents composés organiques 

 

Un même groupe peut donner lieu à plusieurs types de vibrations et donc à des absorptions à 

différentes fréquences. Ainsi le silicium lié à 4 atomes d'oxygène de la silice donne trois type 

de vibrations : Si-O stretching (1080 cm-1), Si-O bending (805 cm-1), Si-O rocking (450 cm-1) 

comme le montre la Figure 12. 
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     B) Informations quantitatives : L'intensité de l'absorption à la longueur d'onde 

caractéristique est reliée à la concentration du groupe chimique responsable de l'absorption. 

En mesurant l'aire du signal caractéristique on peut, si on connaît l'épaisseur de la couche, 

comparer la proportion d'un groupement chimique donné dans plusieurs échantillons ou si on 

a une composition constante avoir une idée de l'épaisseur des films les uns par rapport aux 

autres. Pour avoir une mesure absolue il convient d'étalonner auparavant les couches par une 

autre technique pour pouvoir établir une relation expérimentale entre intensité du signal et 

proportion ou épaisseur. 

Un exemple est montré dans la Figure 13. Sur cette figure nous avons représenté les spectres 

infrarouge de couches de type SiOxCy:H déposées par plasma d'héxaméthyldisiloxane 

((CH3)3Si-O-Si(CH3)3 ) dans des conditions différentes. Le spectre A montre que la couche 

obtenue a conservé en partie la structure du précurseur avec la présence des liaisons Si-CH3 et 

Si-(CH3)3 alors que sur le spectre B ces liaisons ont pratiquement disparu. 
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Si on fait le rapport Aire Si-CH3 / Aire Si-(O,C) on obtient ainsi une grandeur caractérisant le 

caractère plus ou moins organique de la couche. 

 

Figure 13 : Spectres infrarouge de films réalisés par plasma de HMDSO 

Cette méthode d'analyse est simple à mettre en oeuvre et non destructrice. Elle permet 

d'analyser aussi bien les matériaux organiques que les matériaux inorganiques. La grande 

diversité des montages expérimentaux permet la caractérisation de pratiquement tout type 

d'échantillon, quel que soit leur état physique ou de surface : 

- Couches déposées sur un substrat transparent en infrarouge : montage en transmission. 

- Couches déposées sur un substrat non-transparent en infrarouge : montage de Réflexion 

Totale Atténuée (ATR). 

- Films polymères : montage en transmission (si épaisseur faible <10�m), montage de 

Réflexion Totale Atténuée (ATR). 

- Poudres (dispersée dans une pastille de KBr) : montage en transmission 

Cependant, dans le cas de couches inférieures à 500 Å d'épaisseur, la spectroscopie IRTF 

conventionnelle atteint ses limites de sensibilité et de détection. 

La préparation des disques, le greffage et la caractérisation ont été réalisées au LBPS. 
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3.1.2. Conditionnement et conservation 

 

Le conditionnement des pastilles de titane a consisté en une série de lavages dans différentes 

solutions sous agitation : 

-3 fois 3h dans du NaCl 1.5M 

-3 fois 3h dans du NaCl 0.15M 

-3 fois 3h dans de l’eau ultra pure 

-3 fois 3h dans du PBS (Eurobio) stérile 

Après le dernier lavage les disques sont soit stérilisés sous une lampe U.V. (254 nm), 15 

minutes par face puis repartis par groupe de trois dans des boites de culture. Pour une 

utilisation ultérieure, des disques sont stockés à –80 °C. 

 

3.2.  L’adhérence bactérienne avec coloration à l’iodure de propidium 

 

3.2.1. Préparation des suspensions bactériennes 

 

Pour cette étude nous avons utilisé le Staphylocoques aureus Cowan I (ATCC No.12598), les 

bactéries ont été conservées au -80°C dans lait écrémé (DIFCO Laboratories) contenant 10% 

de glycérol (Sigma).  Puis elles ont été transférées du cryotube à la gélose à l’aide d’une loop 

stérile et elles ont été ensemencées à de grands intervalles afin d’obtenir des colonies 

séparées, elles étaient ensuite conservée à 4°C. Pour chaque expérience une colonie a été 

prélevée et mise dans un tube contenant 1 ml de milieu de culture MHB (Mueller Hinton 

Broth, Sanofi-Pastur) puis incubée toute la nuit à 37°C (François et al., 1997). 
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Après une centrifugation (15 min, à  3500 rpm) les bactéries ont été re-suspendues dans 1ml 

de PBS. A partir de  cette suspension on  prélevé 160 µl et on les ajoute dans 1ml du milieu de 

la culture et après une incubation de 3h à 37°C (culture exponentielle), le culot est récupéré 

par une centrifugation (15 min à 3500 rpm) et il est re-suspendu dans 20ml PBS. 

Afin d’évaluer le nombre de bactéries/ml de cette solution, l’absorbance a été mesurée par 

rapport à une courbe standard d’absorbance versus le nombre de bactérie sur gélose. La 

suspension bactérienne a été diluée afin d’obtenir 5x106 bactéries/ml (D1), 2,5x106 

bactéries/ml (D1/2), 1,25x106 bactéries/ml (D1/4) et 0,625x106 bactéries/ml (D1/8). 

 

3.2.2. Ensemencement des bactéries sur les carrés de titane 

 

On place les carrés de titane dans des puits d’une plaque de culture (24 puits). Sur chaque 

carré on ajoute 1ml de solution de sérumalbumine bovine BSA (Sigma) à 0,4g/l, et on laisse 

incuber 30min à 37°C sous agitation. Les carrés sont ensuite lavées 3 fois au PBS, et incubées 

avec 1ml de la solution protéique (Fibrinogène 300µg/ml ou Plasma humain), 30min à 37°C 

sous agitation, et lavées 3 fois au PBS/BSA (0,4 g/l). Puis, elles sont incubées avec 1ml de 

suspension bactérienne, pendant 1h à 37°C sous agitation et lavées 3 fois au PBS. 

 

3.2.3. Coloration au iodure propidium et comptage  des bactéries sur 

les surfaces de titane 

 

Les bactéries adhérées sur chaque surface de titane sont visualisées à l’aide d’iodure de 

propidium PI. Les bactéries sont fixés avec 400µl de formaldéhyde à 4% (Sigma), 30 min à 

4°C, et lavées au PBS 3 fois. Les bactéries ainsi fixées sont marquées avec 200 µl de PI  à 

0,05mg/ml pendant 5 min, ensuite les surfaces sont lavées  3 fois au PBS. 
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Pour l’observation au microscope les surfaces en titane sont montées entre lame et lamelle et 

pour chaque surface étudiée 15 photos ont été prises, et le nombre de bactéries sur chaque 

photo a été compté. 

 

3.3.  Culture cellulaire de Calvaria de fœtus de rat 

 

Cette étude est effectuée à l’aide de modèle d’ostéoblastes de calvaria de fœtus de rats de 18 

jours. (Nefussi et al., 1985 ; Anagnostou et al., 1996). 

 

3.3.1. Prélèvement 

 

Après la dissection des crânes de fœtus de 18 jours de rats Wistar les os frontaux et pariétaux 

sont prélevés et incubées dans une solution de PBS/collagènase (Sigma) (10 ml) à 2,5 mg / 

ml, 1h30 à 37°C. Les cellules sont dissociées par pipetage répété puis lavées par 3 

centrifugations à 1500 tours/minute, dans un milieu de culture (Dulbecco Modified Eagle 

Medium) DMEM (Gibco) contenant du sérum de veau fœtal SVF (biowest) pour désactiver et 

éliminer la collagènase. Le culot cellulaire est re-suspendu dans du milieu de culture DMEM 

supplémenté par 10% de SVF et 1% de solution antibiotique ATB (50 UI/ml de pénicilline et 

50 µg/ml de streptomycine) (Eurobio). 

 

3.3.2. Culture primaire 

 

Les cellules sont comptées à l’aide d’une cellule de Mallassez et ensemencées à une densité 

de 2 x 104 /cm² dans des boites de culture (75 ou 175 cm² de surface). Elles sont cultivées 

dans du milieu de culture supplémente de 10% de SVF, 50 µg/ml d’acide ascorbique 
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(Vitamine C) (Sigma), 10 mM de β-GlycéroPhosphate β-GP (Sigma) et 1% de ATB (milieu 

complet), à 37°C, en atmosphère humide (95% H2O) contenant 5% de CO2. Les cellules sont 

lavées 4 heures après l’ensemencement afin d’éliminer les cellules hématopoïétiques puis 

elles sont cultivées jusqu’au stade de confluence, atteint au bout de 48 –72 h. 

 

3.3.3. Culture secondaire 

 

Une fois la confluence atteinte, les cellules sont détachées par trypsinisation. Après lavage 

(deux fois au PBS), les cellules sont trypsinisées pendant 3 minutes à 37°C avec une solution 

de trypsine EDTA à 0,005% (Sigma). Le culot cellulaire récupéré par centrifugation (5 

minutes à 1500g/m),  puis re-suspendu dans du milieu complet. Par la suite, les cellules sont 

comptées et ensemencées soit en fond de puits de 2 cm2 de surface (boites de culture de 24 

puits) soit sur les carrés de titane modifiées ou non de 1 cm2 de surface, pré incubées 24h dans 

du milieu DMEM et 24h dans du milieu DMEM contenant 10% de sérum de veau fœtal 

durant. Les cellules sont ensemencées à une densité variable comme est indiqué pour chaque 

expérience. Les cellules sont cultivées dans le milieu complet, à 37°C, en atmosphère humide 

(95% H2O) contenant 5% de CO2. Le milieu est changé toutes les 48h. 

 

3.3.4. Culture sur les carres de titane 

 

Des carrés de titanes (titane non modifié, titane oxydé et titane greffé) ont été placés au fond 

des puits 24 heures avant l’ensemencement. 

-Le fond de puit a été utilisé en surface contrôle (Fp) 

Les disques de titane et les contrôles ont été pré-incubés 24 heures avec du milieu DMEM et 

24 heures avec du milieu DMEM contenant 10% de SVF. 
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3.3.5. Culture avec la présence de polyNaSS soluble dans le milieu 

 

1) La dialyse 

 

Pour préparer la dialyse, on utilise une membrane perméable. La taille des pores de la 

membrane est de 1000 Da, ce qui permettra un échange avec le milieu dans lequel se trouve la 

membrane. 

Seules les petites molécules (impuretés) pourront sortir, alors que les macromolécules de 

polymère resteront dans la membrane. 

Cependant, avant d’effectuer la dialyse de polymères, il est nécessaire de nettoyer la 

membrane. En effet, cette dernière est conservée dans l’azide de sodium toxique qu’il 

convient d’éliminer. 

On a Nettoyé la membrane avent son utilisation pendant 30 min dans bain de l’eau distillée, 

puis on remplace le bain de l’eau distillée par du PBS à pH= 7,4 et on mis la solution de 

polymère à 50 mg/ml dans la membrane. 

Le but de dialyse est, éliminer les impuretés de la synthèse des polymères et amener le pH de 

la solution de polymère à pH physiologique (7,4) afin de reconstituer au mieux 

l’environnement biologique des cellules. 

On mesure alors le pH du bain de la dialyse afin de vérifier sa stabilisation à pH = 7,4, et 

jusqu’à l’obtention de ce pH le bain de PBS est changé plusieurs fois. 
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2) Caractérisation de polymère 

 

Le polymère est caractérisé grâce à la spectrométrie UV. Cette étude est faite pour le 

polymère avant la dialyse, après la dialyse et après la filtration. 

La spectrométrie est réalisée, grâce au spectromètre UV (Perkin Elmer), sur des longueurs 

d’ondes allant de 262 nm, car le polyNaSS possède un pic d’absorbance vers 262 nm, pics 

évoluant selon la concentration de la solution. 

Pour faire l’étude de polyNaSS par spectrométrie, on doit tout d’abord diluer la solution de 

polymère de manière à avoir des concentrations voisines de 0,4 mg/ml permettant d’obtenir 

des concentrations quantifiables par UV. 

Au préalable, nous avons du procéder à un étalonnage UV pour polyNaSS afin de déterminer 

leur coefficient d’extinction molaire (� en L/mol/cm) : DO = � * l * c (l = 1cm). 

Une gamme de différentes concentrations connues a été réalise. Pour déterminer la 

concentration expérimentales, on mesure l’absorbance pour polyNaSS à 262 nm. Les résultats 

obtenus sont reliés aux courbes d’étalonnage correspondantes. Chaque droite d’étalonnage 

possède une équation de droite de la forme y = a*x, ‘’y’’ représente la densité optique et ‘’x’’ 

représente la concentration, ceci d’après la relation DO = � * l * c, on peut alors directement 

déterminer la concentration du polymère. 

Pour déterminer leur concentration théorique, on se sert de la masse molaire de polymère et 

de la masse initiale incorporée. La dissolution de polymère a été faite en ajoutant 750 mg de 

polymère en poudre à 15 ml l’eau distillée. 

D’où, concentration = (m/M) / V = (0,750/M) / 0,015  

(M = masse molaire en g/mol du polymère dont on veut calculer la concentration) 

La concentration de polymère est calculée avant la dialyse, après la dialyse et après la 

filtration. 
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3) Préparation de polymère pour les manipulations 

 

Après la filtration, on prépare des solutions de polymères à différentes concentrations : 0,1 – 

0,33 – 1 – 3,3 – 10 et 33 µg/ml. Ce sont ces solutions qui seront introduites avec les 

ensemencements cellulaires. Pour obtenir les solutions de polymère aux concentrations 

indiquées ci-dessus, on effectue les dilutions nécessaires avec du PBS. 

 

3.3.6. Récupération des extraits cellulaire (extraction d’ADN) 

 

Les cellules sont ensemencées dans des puits en triplicate. La culture est arrêtée dans des 

temps variables comme est indiqué pour chaque expérience. Après l’aspiration du milieu, les 

disques de titane et le fonds de puits (contrôles) ont été lavés 3 fois avec du PBS et conservés 

à -80°C. 

Pour le dosage de l’activité de la phosphatase alcaline et des protéines, les cellules ont été 

récupéré dans un tampon d’extraction constitué de NaHCO3/Na2CO3 100mM, MgCl2 1mM, 

Triton 100X 0,1%, pH 10,2. Afin d’extraire l’ADN, les cellules ont été  incubées pendant 1 

heure à 4°C avec 200µl du tampon de lyse (0,5% Triton, 150 mM NaCl, 1mM PMSF, 0,02% 

Sodium Azide, 2mM EDTA). Les extraits cellulaires ont été récupérés, après avoir gratté 

mécaniquement les surfaces de titane et les fonds de puits. Le culot récupéré par 

centrifugation (1500g/min pendant 3 minutes) est re-suspendu avec un petit volume de NaCl à 

0,1M (100µl), puis ils ont été vortexés et soniqués (puissance 45 W, 2 pulsations /seconde 

pendant 30 secondes). 
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3.4.  Etude de l’adhérence cellulaire 

 

3.4.1. Comptage 

 

Les surfaces contrôles et les carrées de titane modifiées ou non ont été pre-incubés 24h dans 

du milieu DMEM et 24h avec du milieu DMEM contenant 10% de SVF avant l’expérience. 

Les cellules ont été ensemencées en triplicate sur les différents supports pré incubés à deux 

densités, une densité de 25 x 103 cellules par cm² dans des boites de culture des 24 puits pour 

le comptage automatique, et une densité de 0,5 x 104 pour le comptage manuel sur le 

microscope à fluorescence (Axiolab, Zeiss, Germany) (2.4.2.) Les cultures ont été arrêtées à 

1h et 4h après l’ensemencement. Les milieux contenant les cellules non adhérentes ont été 

récupérées et mis en suspension dans une solution de l’Isoton II (une solution à la fois 

isotonique et conductrice (Beckman Coulter))  pour comptage automatique (Coulter Z1, 

Beckman). Le fond de puits et les titanes ont été lavés 2 fois au PBS et les solutions de lavage 

ont été ajoutées aux solutions qui contiennent les cellules non adhérentes. 

Les cellules adhérentes ont été incubées avec de la trypsine-EDTA à 0,05% pendant 3 minutes 

à 37°C à l’incubateur puis dissociées par pipetages et transférées dans une solution de l’Isoton 

II pour comptage automatique. Le fond de puits et les disques de titane ont été lavés deux fois 

au PBS et les solutions de lavage ont été ajoutées aux solutions qui contiennent les cellules 

adhérentes. Le pourcentage des cellules adhérentes sur le titane a été calculé à partir du 

nombre de cellules récupérées après trypsinisation sur les disques de titane, ensuite rapportés 

au nombre totale de cellules comptées (non adhérentes et adhérentes sur les titanes et les 

fonds de puits). 
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3.4.2. Comptage et morphologie : Coloration de l’actine 

 

Une technique histochimique a été utilisée pour colorer les filaments d’actine en vert 

(Molecular Probes). Pour cette série d’expérimentation, des « disques » Permanox ont été 

utilisées en surfaces contrôle (Fp) permettant après coloration le montage sur lame. Et les 

cellules sont ensemencées à une densité de 5 x 103. Le microscope à fluorescence a permis 

l’étude de la morphologie cellulaire sur les différents substrats. 

Pour la première expérimentation, à chaque temps étudié (1h, 4h), après lavage deux fois au 

PBS, les cellules ont été fixées par une solution de PBS contenant 4% de formaldéhyde 

pendant 30 minutes à 4°C. Puis elles ont été lavées par une solution de PBS contenant 4 g/l de 

BSA, perméabilisées à l’aide du Triton X100 (Sigma) à 0,1% dans du PBS, pendant 5 

minutes, à température ambiante. Après blocage des sites non spécifiques, les cellules ont été 

lavées et incubées en présence du colorant BOPIDY Phalloïdine (Molecular Probes) et d’une 

solution de méthanol. La présence des cellules endommagées sur les différents supports, lors 

des deux points de la cinétique (1 heure et 4 heures) nous a obligé à changer le protocole,  les 

cellules ont été fixées par une solution de PBS contenant 4% de formaldéhyde directement 

après la prélèvement de la moitié du milieu de culture. Les disques de titane et les Permanox 

ont été récupérés et montés entre deux lames en présence d’un réactif prolongeant la 

fluorescence (Molecular Probes). L’analyse est effectuée à l’aide d’un microscope à 

fluorescence. 

Pour chaque surface (titane modifier ou non et Permanox), 5 photos ont été prises pour le 

comptage manuel sur le microscope afin d’évaluer le nombre des cellules adhérents sur les 

différentes surfaces testées. 
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3.4.3. Morphologie : observation au Microscopie électronique à 

balayage MEB 

 

1) Principe 

 

Le séchage à l’air ambiant provoque une déshydratation de l’enveloppe cellulaire qui se 

déforme sous l’effet des tensions de surface lors de l’évaporation de l’eau qu’elle contient. Il 

s’agit donc par la baise du point critique d’annuler ces tensions de surface en faisant passer le 

liquide contenu dans la membrane cytoplasmique à l’état gazeux sans variation de volume. 

Pour cela, après avoir fixé les cellules sur la surface des carrés de titane (avec une solution de 

glutaraldéhyde, qui fixe les protéines de la membrane via les groupes amine), on gélifie les 

protéines de la membrane cellulaire pour « rigidifier » la structure morphologique des cellules 

(via le tetroxyde d’osmium, qui est aussi un ultra fixateur des cellules, via leurs 

phospholipides). On déshydrate ensuite les cellules, en remplaçant progressivement l’eau et le 

tampon (au pH neutre) qu’elles contiennent par l’éthanol, puis on remplace à nouveau cet 

éthanol par un solvant (proche de l’acétone et miscible avec l’éthanol), l’acétate d’isoamyle. 

Ce solvant est miscible au CO2 liquide : au sein de la chambre de l’appareil à point critique 

dans laquelle l’échantillon est placé, l’acétate d’isoamyle est progressivement remplacé à son 

tour par le CO2 liquide. La chambre monte alors en température à 31,1°C et en pression à 74 

bars et atteint le point critique du CO2, qui passe à l’état gazeux. Il est ensuit évacué de la 

membrane cellulaire, qui reste « figée » en l’état. 

L’échantillon est ensuite métallisé à l’or/palladium pour observation au MEB. 
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2) Protocole de préparation des échantillons 

 

Les cellules sont ensemencées à une densité de 25 x 103 /cm2 sur les surfaces de titane non 

modifié et modifié, et deux points sont étudier, 1h et 4h après l’ensemencement. 

Après lavage deux fois au tampon cacodylate à 0,05M, pH 7,3, les cellules ont été fixées par 

500µl de solution de glutaraldéhyde à 3,75% pendant 60min, et en suite on rince 

soigneusement avec le tampon cacodylate (3 à 4 fois, 10 min/lavage), après la fixation on mis 

500µl de la solution OsO4 à 2% sur chaque puits et laisser incuber 1h à 4°C, deux lavage au 

tampon cacodylate a été fait avant la déshydratations (2 bains de 5min avec les solutions à 15, 

30, 50, 70% d’éthanol, puis 3 bains de 10min à 100% d’éthanol), on laisse les surfaces dans 

bain à 70% d’éthanol pendant 48h, un dernier bain de 5min à 95% d’éthanol a été fait avent 

les bains acétate d’isoamlye/éthanol 25, 50, 75 et 100% d’acétate d’isoamyle et en fin un 

séchage au point critique sous CO2 liquide. 

Les photos sont prises à l’UFR 968 de Stomatologie et de chirurgie maxillo-faciale à l’Hôpital 

Salpetrière à Paris. 

 

3.5.  Etude de la prolifération cellulaire 

 

3.5.1. Quantification de l’ADN 

 

La prolifération cellulaire a été évaluée par quantification de l’ADN cellulaire. Le contenu en 

ADN double brin a été déterminé par fluorirnétrie en utilisant Hoechst (Sigma), une molécule 

qui s’intercalant entre les bases de la double hélice de l’ADN émet une fluorescence. 

L’émission (460nm) du Hoechst est davantage plus importante quand celui ci est lié à l’ADN 

que s’il était mesuré librement. Ceci est du au fait que cet agent intercalant modifie la 
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conformation structurale de l’ADN. L’intensité de la fluorescence mesurée est directement 

corrélée au nombre des cellules, on estimer qu’une cellule contient environ 6 pg d’ADN. Les 

extraits cellulaires ont été récupérés comme cités précédemment dans du tampon de lyse qui 

n’interfère pas avec le dosage de l’ADN cellulaire. Des aliquotes de 10µl d’extraits cellulaires 

ont été ajoutés à 1ml d’une solution de Hoechst à 1µg/ml (Tris HCL l00mM, EDTA l0mM, 

NaCl 1M, pH 8). Les échantillons ont été par la suite excités à 365nm et l’intensité de la 

fluorescence émise a été mesurée à 460 nm à l’aide du spectrofluorimètre (appareil FL600, 

Bio-Tek mc). 

 

3.6. Etude de la différenciation cellulaire 

 

3.6.1. Mesure de l’activité phosphatase alcaline 

 

La phosphatase alcaline est une monoestérase « phosphohydrolase alcaline » capable de 

catalyser l’hydrolyse des liaisons P-O, P-S et P-N. Elle peut hydrolyser les 

phosphomonoesters de hauts poids moléculaires tels que les phospholipides et les 

phosphoprotéines. Des substrats artificiels tels que le para-nitrophénylphosphate, le 

phénylphosphate et le �-naphtyl phosphate sont utilisés pour détecter son activité. Dans cette 

étude, nous avons choisi d’utiliser comme substrat le para-nitrophénylphosphate.La réaction 

d’hydrolyse s’effectue à pH alcalin, et le résidu déphosphorylé à ce pH est le paranitrophénol, 

un composé anionique jaune. Celui absorbe fortement à 410 nm. L’intensité de la coloration 

est proportionnelle à la quantité de produit formé. 

Des cultures cellulaires ont été arrêtées à des temps variables, et les cellules ont été extraites, 

des aliquotes d’extraits cellulaires ont été dilués dans du tampon d’extraction. On ajoute 50 µl 

d’échantillons et 50 µl de tampon réactionnel AMP (2-amino-2-méthyl- 1 -propanol 10mM, 
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paranitrophénylphosphate 20 mM, MgC12 2 mM, H20 distillée, pH 10) dans une plaque de 96 

puits. La réaction s’est effectuée à 37°C pendant 30 minutes, puis une gamme de 

paranitrophénol de concentration connue a été établie. L’absorbance a été mesurée à 405 nm 

(spectrophotomètre appareil µQuant, Bio-tek) et les unités enzymatiques correspondantes ont 

été calculées. L’unité enzymatique a été définie comme la quantité d’enzymes qui permet la 

transformation d’une nanomole de substrat déphosphorylé par minute à 37°C. L’activité 

spécifique a été mesurée par le nombre d’unités enzymatiques par mg de protéines (nmol de 

p-NP/min/mg de protéine). 

 

3.6.2. Mise en évidence des nodules de minéralisation 

 

Au 16ème jour de culture, le milieu de culture est aspiré et les cellules (sur les disques de 

titane ou sur les Permanox) sont incubées avec de calcéine (25 µg/m1) dans du milieu 

complet à 37°C, pendant 4 heures en atmosphère humide (95% H2O) contenant 5% CO2. Puis 

elles sont fixées avec une solution de formaldéhyde à 3,7% dilué dans du PBS pendant 10 

minutes, à température ambiante. Afin d’éliminer toute cellule non fixée, les puits sont lavées 

3 fois au PBS stérile. Les carrés de titane et les Permanox sont récupérés puis montées sur 

lame. L’observation des nodules de calcéine est effectuée au microscope à fluorescence à un 

agrandissement x10 ou x20. La surface minéralisée a été calculée sur 12 photos au moins pour 

les trois échantillons de chaque support. 

 

3.6.3. Dosage des protéines totales 

 

La teneur en protéines des extraits cellulaires a été déterminée par la méthode utilisant l’acide 

bicinchoninique (BCA). Elle est basée sur la réduction d’ion Cu2+ en ions Cu+ par les 
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protéines en milieu alcalin. Les ions Cu+ sont détectés grâce à la formation d’un complexe 

coloré (par chélation d’un ion cuivre avec deux molécules de BCA) qui absorbe à 563 nm. La 

réaction a été effectuée avec le kit « BCA protein assay reagent» (Sigma). Le tampon 

d’extraction utilisé pour récupérer l’extrait cellulaire, contenant du Triton, n’interfère pas avec 

la mesure de la teneur en protéines par cette technique. La gamme étalon a été établie à l’aide 

d’une solution d’albumine de sérum bovin. 

 

3.6.4. Quantification de collagène 

 

La teneur en collagène a été déterminée par quantification colorimétrique utilisant le Sirus 

Red. La technique Sirius Red F3BA dans l’acide picrique à été utiliser depuis plusieurs 

années (Jimenez et al., 1985). 

Le Sirius Red est un colorent anionique fort, colore le collagène en réagissant ses groupes 

d’acide sulfonique avec des groupes de base présentes dans la molécule de collagène (groupes 

aminés de lysine et hydroxylysine et groupes guanidine de arginine) (Junqueira et al., 1979). 

Les cultures ont été arrêtées à des temps variables. Les cellules sont laves avec 3 fois au PBS 

et fixées avec de Bouin (15ml acide picrique saturée + 5ml 35% formaldehyde + 1ml glacial 

acétique acide) pendant 1h, puis lavées à l’eau du robinet 15min, et séchées 12 heures, et 

incubées avec de Sirus Red diluer dans l’acide picrique saturée (1mg sirius red/1ml d’acide 

picrique saturée) pendant 1h sous agitation, lavées 5 fois à l’acide hydrochlorique (0,01N), et 

incubées au NaOH (0,01)  pendant 30 min sous agitation à température ambiant. 

La gamme étalon a été établie à l’aide d’une solution de collagène connue. L’absorbance a été 

mesurée à 540 nm (spectrophotomètre appareil µQuant, Bio-tek) (Tullberg-Reinert et al., 

1999). 
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4. Résultats 

 

4.1.  Greffage de polymère polyNaSS 

 

Les différents carrés de titane ont été préparés au LBPS (Institut Galilée). Le monomère 

polyNaSS portant des groupements anioniques sulfonate (-SO3-) a été greffé à la surface de 

titane par polymérisation radicalaire. L’oxydation des échantillons de titane dans un mélange 

d’acide sulfurique pur et de peroxyde d’hydrogène (30%) produit à la surface de titane une 

couche des hydroperoxydes de titane. Et en suit l’immersion des échantillons de titane dans 

une solution aqueuse chauffée des monomères, décompose les hydroperoxydes de titane en 

radicaux libres et initie la polymérisation des monomères (Hélary et al., 2009). 

 

4.2.  Caractérisation des surfaces de titane greffées  

 

La présence de polymère greffé sur la surface en titane a été vérifiée par deux méthodes : 

dosage colorimétrique au bleu de toluidine et spectroscopie infrarouge à transformée de 

Fourier (IRTF). 

 

4.2.1. Dosage colorimétrique au bleu toluidine (BT) 

 

La concentration de polymère greffé a été mesurée à l’aide d’une technique de colorimétrie 

comme décrit dans matériels et méthodes, et a été considérée comme le rendement de la 

réaction de greffage. Les carrées en titane non modifies et en titane oxydés ont été utilisés 

comme surfaces contrôles. Aucune coloration n’a pu être observée au niveau  des échantillons 
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de contrôle, Ceci confirme par ailleurs que le bleu toluidine observé il est uniquement due à la 

décomplexation de bleu toluidine à partir des unités monomères du polymère bioactifs, et par 

conséquent, à la présence de polyNaSS à la surface du titane greffé. La concentration de 

polyNaSS mesurée par la concentration du bleu de toluidine sur les carrées de titane greffé a 

été 2 ± 0.5 �g/cm². 

 

4.2.2. Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF) 

La présence du polymère polyNaSS sur la surface en titane a été caractérisée par IRTF. Le 

spectre IRTF pour les échantillons de titane greffés montre la présence des pics 

caractéristiques des groupes sulfonates à 1010 cm−1 1041 cm−1 sur leur surface. En revanche il n’y 

a pas de pic sur les surfaces en titane non modifié et en titane oxydé. 

 

La Figure 14A présente l’analyse des groupements chimiques polyNaSS par IRTF, et la 

Figure 14B montre l’analyse de la surface en titane greffé avec les pics caractéristiques des 

groupes sulfonates en surface. 
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Figure 14A : Spectre IRTF des groupements chimiques sulfonates 

 

Figure 14B : Spectre IRTF de la surface en titane greffée avec la présence les pics 

caractéristiques des groupements sulfonates en surfac 
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4.3.  L’Adhérence bactérienne avec coloration à l’Iodure de propidium 

 

Les surfaces de titane testées, on été pre-incubées avec plasma humain ou du fibrinogène, puis 

nous avons ensemencées des concentrations croissantes de Staphylocoques aureus Cowan I 

(ATCC No.12598) sur les échantillons de trois surfaces testées. Le nombre des bactéries 

adhérentes après 1 heure sur les supports en titane (le titane non modifie, le titane oxydé et le 

titane greffé avec des groupements sulfonates) est illustré à la Figure 15. 

 

Figure 15 : Nombre des bactéries adhérentes sur les différentes surfaces en titane                             

(A : Pre-incubées avec Fibrinogène ; B : Pre-incubées avec Plasma humain) avec différents 

concentrations bactérienne.   

### Différence significative par rapport au TiG (ANOVA, p < 0,01)  
## Différence significative par rapport au TiOx (ANOVA, p < 0,01) 

# Différence significative par rapport au TiG (ANOVA, p < 0,05) 
*** Différence significative par rapport au TiG (ANOVA, p < 0,01)  
** Différence significative par rapport au TiOx (ANOVA, p < 0,01) 

* Différence significative par rapport au TiG (ANOVA, p < 0,01) 
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Dans le cas des surfaces pre-incubées avec le fibrinogène, l'inhibition de l'adhésion du S 

aureus sur les surfaces greffées est de l’ordre de 57% et de 36 % comparé a celle observée sur 

les surfaces non modifiés et surfaces oxydées respectivement. Cette inhibition est observée 

uniquement avec la concentration de la suspension de 1,25x106 CFU/ml (Figure 15A). Quant 

aux surfaces pre-incubées avec du plasma humain, l'inhibition de l'adhésion du S aureus est 

pour les deux surfaces, oxydées et greffées 75% et 90% respectivement (Figure 15B). Cette 

inhibition très importante est observée pour toutes les concentrations testées. 

 

4.4.  Les comportements cellulaires sur des surfaces greffées avec 

polyNaSS 

 

4.4.1. Adhésion des cellules de calvaria de fœtus de rat fœtal sur les 

différentes surfaces en titane 

 

4.4.1.1. Comptage des cellules adhérentes 

Une première série d’expérimentations a été réalisée afin d’établir la cinétique de l’adhésion 

des cellules de calvaria de foetus rat et de déterminer le temps d’incubation nécessaire pour 

que le nombre de cellules adhérentes soit maximal. Les cellules ont été ensemencées à 

25x103c/cm2 sur les fonds de puits pre-incubées (24 heures avec du milieu DMEM et 24 

heures avec du milieu DMEM contenant 10% de SVF) pendant de temps variant de 15min à 

5h 30min. Pour chaque puit, les cellules adhérentes et les cellules dans le surnageant ont été 

comptées et les résultats ont été exprimés en pourcentage de cellules adhérées. Le 

pourcentage de cellules adhérées est de l’ordre de 20% après 15 min, et il augmente de façon 

linéaire, de 30 min à 2 heures et atteint un plateau (70% de cellules adhérentes) (Figure 16). 
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Figure 16 : Cinétique d’adhérence des ostéoblastes de calvaria de rat sur les fonds de puits 

 

Après l’analyse de la cinétique d’adhésion des cellules, les temps d’observation d’1 

heure et de 4 heures ont été choisis pour étudier les effets de la modification de la surface en 

titane par le greffage de la polyNaSS sur l’adhésion cellulaire. Le pourcentage des cellules 

adhérentes sur les trois surfaces en titane (le titane non modifié, le titane oxydé et le titane 

greffé avec des groupements sulfonates) après 1 heure et 4 heures sont illustrés à la Figure 

17. 
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Figure 17 : Pourcentage de cellules adhérentes sur les différentes surfaces en titane (25x103 c/cm2)                          

(A : 1h après l’ensemencement ; B : 4h après l’ensemencement) 

 

Les résultats montrent qu’une heure après l’ensemencement, le pourcentage de cellules 

adhérentes sur les surfaces en titane non modifié est de l’ordre de 50%. Le pourcentage de 

cellules adhérentes ne varie pas significativement entre les différents supports (Figure 17A). 
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Quatre heures après l’ensemencement, le pourcentage de cellules adhérentes sur les surfaces 

en titane non traité est de l’ordre de 80%. Il n’existe pas de différence significative de 

l’adhésion cellulaire en fonction des différents supports testés (Figure 17B). 

 

4.4.1.2. Morphologie : observation en Microscopie électronique à 

balayage MEB 

 

Les cellules sont ensemencées à une densité de 25 x 103 /cm2 sur les surfaces de titane non 

modifié et modifié, et deux points sont étudier, 1h et 4h après l’ensemencement. 
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Figure 18A : Morphologie des cellules de calvaria de rat sur les surfaces testées (Ti, TiOx, TiG) 

les cellules ont été ensemencées (25x10
3 
c/cm

2
), observation en MEB 1h après l’ensemencement 

(50X à gauche et 6x103X à droite) 
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Figure 18B : Morphologie des cellules de calvaria de rat sur les surfaces testées (Ti, TiOx, TiG 

respectivement), les cellules ont été ensemencées (25x103 c/cm2), observation en MEB, 4h après 

l’ensemencement (50X, 8x102X et 1,7x103X) 

 

Nous résultas montre que les cellules à 1h sont arrondies quelle que soit la surface (Figure 

18A) et à 4h les cellules commence à c’étaler et prendre une forme étoilée (Figure 18B). 

1 et 4 heures après l’ensemencement, les cellules sur les 3 surfaces testées présentent une 

morphologie similaire. 
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4.4.1.3. Morphologie : Coloration de l’actine 

 

L’étude conjointe du nombre et de la morphologie des cellules adhérées sur une surface 

donnée est nécessaire pour caractériser le processus d’adhésion sur cette surface. La 

morphologie des cellules sur les supports testés dans cette étude après 1 heure et 4 heures 

d’incubation a été étudiée en utilisant le protocole mis au point pour d’autres types cellulaire 

(fibroblastes McKoys, SaoS) (Thèse GOUDIABY., 2004). Les cellules ont été ensemencées 

à 25x103c/cm2. Pour visualiser la morphologie cellulaire, l’actine F (protéine constitutive du 

cytosquelette) a été colorée par un colorant spécifique, la phalloïdine. Les cellules ont été 

observées au microscope à fluorescence. Des modifications du protocole de fixation, telles 

que la diminution du nombre des lavages et l’ajout du fixateur avant les lavages, ont été mise 

au point pour éviter un décollement excessive de cellules. La morphologie des cellules de 

calvaria de rat a été étudiée sur le titane non modifié et comparée à celle observée sur le 

Permanox (surface contrôle). Une heure après l’ensemencement, les cellules, quelque soit la 

surface testée, présentent une morphologie similaire (Figure 19). 
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Figure 19 : Morphologie des cellules de calvaria de rat sur la surface en permanox (A et B) et 

sur le titane non traité (C et D) 1h après l’ensemencement ; coloration par la phalloïdine (actine 

en vert) 

 

Les cellules ont été ensemencées à 25x103c/cm2, et la morphologie des cellules de calvaria de 

rat à 2h après l’ensemencement a été étudiée sur les trois surfaces en titane (non modifié, 

oxydé et greffé) et comparée à celle observée sur les fonds de puits (surface contrôle). Le 

nombre des cellules ensemencées (25x103 c/cm2) a été trop élevé, après seulement 2 heures 

cette densité permet d’obtenir des clichés présentant un grand nombre d’individus sur les 

surfaces testées (Figure 20), le souci devient alors de réussir à avoir, sur chaque image, des 

cellules bien individualisées. 
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Figure 20 : Morphologie des cellules de calvaria de rat sur les surfaces testées (Fp, Ti, TiOx et 

TiG), les cellules ont été ensemencées (25x103 c/cm2) et fixées 2h après d’ensemencement, 

coloration par la phalloïdine 

 

Donc nous avons été forcés de réduire la concentration de cellules ensemencer jusqu’à 5x103 

c/cm2 (Figure 21 A et B). 

 

 

Figure 21A : Morphologie des cellules de calvaria de rat sur les surfaces testées (Fp, Ti, TiOx et 

TiG) avec 5x103 c/cm2, coloration par la phalloïdine, grandissement 10x (1h après 

l’ensemencement en haut et 4h après l’ensemencement en dessous) 
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Figure 21B : Morphologie des cellules de calvaria de rat sur les surfaces testées (Fp, Ti, TiOx et 

TiG) avec 5x103 c/cm2, coloration par la phalloïdine, grandissement 40x (1h après 

l’ensemencement en haut et 4h après l’ensemencement en dessous) 

 

Les cellules ensemencées à une  heure après l’ensemencement ont arrondies et présentent une 

morphologie similaire sur les différents supports (Figure 21A et B). Quatre heures après 

l’ensemencement, elles commencent à s’étaler et établir des connexions entre elles (Figure 

21A et B).  La comparaison de la morphologie cellulaire sur les différentes surfaces ne fait 

pas apparaître des différences. Le nombre des cellules réparties en fonction de leur taille sur 

les surfaces testées ont été évaluée à l’aide de logiciel « Image ProPlus ». 
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Après une heure et 4 heures d’ensemencement (5x103c/cm2), le nombre de cellules adhérées 

sur le titane est de 30% et 60% respectivement. Le nombre reste sensiblement variable entre 

les trois surfaces (Figure 22). 

 

 

Figure 22 : Pourcentage de cellules adhérentes sur les différentes surfaces en titane (5x103 c/cm2) 

(A : 1h après l’ensemencement ; B : 4h après l’ensemencement) 
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Afin de mieux appréhender les différences de l’adhésion cellulaire sur les différentes surfaces, 

les cellules ont été réparties selon leur surface en trois groupes (0-300µm2, 300-600µm2, > 

600µm2) 

 

Figure 23 : Nombre des cellules adhérents sur les efférents surfaces testées classer selon  leur 

taille (1h) 

 

Les résultats montrent  qu’une heure après l’ensemencement le nombre des cellules adhérées 

d’une surface 0 à 300µm² est significativement supérieure du groupe 300-600µm² et du 

groupe > 600µm² et ceci pour les trois surfaces testées (Figure 23). 
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Figure 24 : Nombre des cellules adhérentes sur les différentes surfaces testées classées selon leur 

taille (4h) 

 

4 heures après l’ensemencement, le nombre des cellules adhérentes du groupe 300-600µm² 

sur les trois surface en titane supérieur au nombre observé du groupe 0-300µm2 ; et on 

observe aussi l’augmentation de nombre des cellules pour le groupe de 600-PLUSµm² 

(Figure 24). Il n’existe pas de différence significative de la morphologie cellulaire en 

fonction des différents supports testés. 

 

4.4.2. Prolifération des cellules de calvaria de rat sur les différentes 

surfaces en titane 

 

La prolifération cellulaire a été évaluée par quantification de l’ADN cellulaire. Les cellules de 

calvaria de fœtus de rat ont été ensemencées sur les différentes surfaces pre-incubées (24h 

dans du milieu DMEM et 24h avec du milieu DMEM contenant 10% de SVF) et cultivées 

dans les  conditions de culture décrites précédemment. Le contenu en ADN double brin a été 

déterminé après différents temps de culture variant de 0 à 10 jours. Les résultats ont montré 
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que la quantité d’ADN sur le fond de puits est stable le 2 premiers jours puis augmente, de 

façon linéaire en fonction du  temps (Figure 25). La quantité d’ADN sur la surface en titane 

est similaire les deux premiers jours puis  augmente de façon significative jusqu’à atteindre 

une valeur maximale au 10ème jour de culture (3 fois supérieure à celle observée au premier 

jour) (Figure 25). La courbe de cinétique de prolifération des cellules sur les deux autres 

surfaces est comparable à celle observée pour la surface en titane non traité (Figure 25). 

 

 

 

Figure 25 : Cinétique de prolifération des cellules de calvaria de foetus de rat sur les différentes 

surfaces en titane exprimée en quantité d’ADN/puits en ng en fonction du temps 
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4.4.3. Différenciation des cellules de calvaria de fœtus de rat sur les 

différentes surfaces en titane  

 

4.4.3.1. Activité phosphatase alcaline 

 

La phosphatase alcaline est un marqueur de différenciation du phénotype ostéoblastique. 

L’activité de la phosphatase alcaline des cellules de calvaria de rat sur les différentes surfaces 

en titane a été mesurée à différents temps de culture : J2, J5, J7, J10. Les résultats ont été 

exprimé en Unité enzymatique/puits (Figure 26A) et Unité enzymatique/mg de protéines 

(Figure 26C). 
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Figure 26 : Cinétique d’apparition de l’activité  phosphatase alcaline sur les différents supports 

(A) Activité ALP exprimée en unités/puits (* différence significative par rapport au Ti et TiOx 

(ANOVA, p<0,02)), (B) Teneur en protéines, (C) Activité ALP exprimée en unités/mg de 

protéines  

* différence significative par rapport au autre surfaces ANOVA, p<0,05 

 ** différence significative par rapport aux autres surfaces ANOVA, p<0,01 
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L’activité phosphatase alcaline détectée au 2ème jour est très faible quelles que soient les 

surfaces testées (Figure 26A). Au 5ième jour, une activité de 40 U/puits est observée pour les 

trois surfaces testées (Figure 26A). A partir du 7ème jour elle augmente en fonction du temps 

pour les deux surfaces traitées (oxydée et greffée) mais elle reste constante pour la surface de 

titane non traitée. Il n’existe pas de différence significative entre la surface oxydée et greffée à 

J7 et (Figure 26A) en revanche il existe une différence significative entre la surface greffée et 

les surface non modifié et oxydé (ANOVA, p<0,01). 

L’augmentation de l’activité phosphatase alcaline peut être le reflet d’une synthèse protéique 

accrue au cours de la prolifération. Ceci nous a conduits à corréler l’activité enzymatique à la 

teneur en protéines totales correspondante (Figure 26B). L’évolution de l’activité spécifique 

de la phosphatase alcaline pour le titane non traité est semblable à celle du contrôle (Figure 

26C). Il existe une différence significative au 7ème et au 10ème jour de culture entre l’activité 

spécifique phosphatase alcaline de cellules ensemencées sur  une surface en  titane greffé et 

celle observée pour  le titane oxydée. 

 

4.4.3.2. Formation des nodules de minéralisation 

 

Pour étudier la présence de nodules de minéralisation et leur distribution au sein du tapis 

cellulaire, des cultures à J16 ont été incubées avec la calcéine ; un fluorochrome qui se lie au 

calcium (Ca) et forme un complexe coloré en vert. La phalloïdine-rhodamine qui colore les 

filaments d’actine de la cellule est utilisée en contre-coloration pour visualiser le tapis 

cellulaire. 
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Figure 27 : Coloration à la phalloïdine-rhodamine (A, D, G) et à la calcéine (B, E, H). Les tapis 

cellulaires d’ostéoblastes de calvaria de rat à 18 jours. (C, F, I) correspondent à des images 

obtenues par superposition par le logiciel « Image ProPlus » et ont été utilisés pour quantifier 

l’aire minéralisée. Les flèches montrent les aires de multi couches, une seule couche et les aires 

minéralisées. Ti : titane non modifié, TiOx : titane oxydé, TiG : titane griffé. (             Une seule 

couche de cellules,               Multicouches,               Nodule de Ca) 

 

Les photos présentées ont été choisies de manière à être représentatives du tapis cellulaire de 

la surface étudiée. Les cellules forment un tapis cellulaire avec des structures en multicouche 

–nodules de minéralisation (Figure 27A; 27D ; 27G).  Elles sont colorées d’un jaune intense 

représentatif d’une forte densité des cellules et de calcium (Figure 27B; 27E; 27H). Les 

nodules de minéralisation sont visibles sur les trois surfaces de titane testées (Figure 27C ; 

27F ; 27I). 
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Néanmoins, la taille et la distribution des nodules de minéralisation diffèrent d’une surface à 

l’autre. Sur la surface en titane greffée, la somme des aires des nodules de calcium est de 

24x103 µm² (aires de l’image (1,3x106 µm²)), et pour la surface oxydée est de 7,5x103 µm² et 

non traitée est de 11,1x103 µm². Pour étudier ces différences, les aires de nodules ont été 

délimitées (à l’aide du logiciel image Pro Plus) sur au moins 12 images / surface et la somme 

des aires de nodules a été calculé à l’aide du logiciel Excel (Figure 28A). Les résultats ont été 

aussi exprimés en  pourcentage de recouvrement (Figure 28B). 

 

Figure 28 : Formation de minéral sur les différentes surfaces (A) la somme des aires de nodules 

de calcium sur les différentes surfaces exprimée en µm² (B) le % de recouvrement de nodules de 

calcium 

* différence significative par rapport au autre surfaces ANOVA, p<0,05 

 

Les résultats montrent que la somme des aires des nodules sur la surface de titane oxydé ne 

diffère pas de façon significative de celle observée sur le titane non traité. En revanche, la 

somme des aires de la surface sur le titane greffé est significativement (p<0,05 ANOVA) 

supérieure à celle observé sur la surface de titane oxydé. 
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4.4.3.3. Quantification de collagène 

 

La quantification de collagène type I du tapis cellulaire de cellules de calvaria de rat sur les 

différentes surfaces en titane a été mesurée à différents temps de culture : J5, J8, J10. Les 

résultats ont été exprimés en µg/cm2 de surface de titane. 

Les résultats ont montré que la quantité de collagène type I atteint un plateau, jusqu’au 8eme 

jours, puis elle diminue et elle arrive au 10ème jours à une valeur inférieure à celle observée au 

5ème jours de culture (Figure 29). La quantité sur les trois surfaces de titane et pour tous les 

temps testés est similaire. 
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Figure 29 : La quantité de collagène type I du tapis cellulaire en fonction du temps, exprimée en 

µg/puit. 

 

L’augmentation de la quantité de collagène peut être le reflet d’une synthèse protéique accrue 

au cours de la prolifération. Ceci nous a conduit à corréler la quantité de collagène type I à la 

teneur en protéines totales correspondante. 
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Les résultats ont montré que la quantité spécifique de collagène sur les surfaces en titane 

testées diminuer en fonction de temps jusqu’à atteindre une valeur minimale au 10ème jour de 

culture (Figure 30). 

La quantité du collagène du tapis cellulaire ne diffère pas significativement sur les surfaces en 

titane testées. 
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Figure 30 : la quantité de collagène type I corréler à la teneur en protéines totales 

correspondante  
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4.5. Effet du polyNaSS sous forme soluble sur le comportement des 

cellules de calvaria de rat sur des surfaces en titane 

 

4.5.1. Adhésion 

 

Cette partie du travaille est consacrée à l’étude de l’effet du polyNaSS sous forme soluble 

dans le milieu de culture. La concentration utilisée est de 1,5µg de polyNaSS/ml de milieu de 

culture, et c’est la moins concentration trouver sur les surfaces en titane greffé, on supposent 

que l’effet sur le comportement cellulaires vient de polyNaSS détacher de la surface de titane 

greffé. 

 

4.5.1.1. Comptage 

 

Les cellules ont été ensemencées à 5x103 c/cm2. 1h et 4h après d’ensemencement, le pourcentage des 

cellules adhérentes sur les trois supports en titane testés (le titane non modifié, le titane oxydé 

et le titane greffé avec des groupements sulfonates) en absence et en présence de 1,5µg de 

polyNaSS dans le milieu, sont illustrés à la Figure 31. 
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Figure 31 : Effet du polyNaSS sur l’adhésion de cellules  de calvaria  sur les surfaces en titane à 

1 heure après l’ensemencement (A) et 4 heures (B) après l’ensemencement 

*, ** différence significative par rapport au autre surface ANOVA, p<0,05 

 

Les résultats montrent qu’une heure après l’ensemencement en absence de 1,5µg de 

polyNaSS soluble dans le milieu, le pourcentage de cellules adhérentes sur les surfaces en 

titane non traité est de l’ordre de 30% des cellules ensemencées. Le pourcentage de cellules 
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adhérentes ne varie pas significativement entre les trois supports (Figure 31A). Après l’ajout 

de  polyNaSS dans le milieu le pourcentage de cellules adhérentes sur le titane non traité et le 

titane oxydé diminue significativement (p<0,05 ANOVA). Cette diminution est de  l’ordre de 

50% (Figure 31A). 

Quatre heures après l’ensemencement, le pourcentage de cellules adhérentes sur les surfaces 

en titane non traité, en absence du polyNaSS dans le milieu, est de l’ordre de 70%, il n’existe 

pas de différence significative de l’adhésion cellulaire en fonction des différents supports 

testés (Figure 31B). En présence du polyNaSS dans le milieu le pourcentage de cellules 

adhérentes sur le titane non traité et oxydé diminue significativement  (p<0,05 ANOVA). La 

présence de 1,5µg de polyNaSS soluble dans le milieu inhibe l’adhésion des cellules de 

calvaria de fœtus de rat fœtal. 

 

4.5.2. Prolifération des cellules de calvaria de rat avec la présence de 

polyNaSS dans le milieu 

 

Les cellules ont été ensemencées en absence ou en présence de concentrations croissantes 

(0.1µg, 0.33µg, 1µg, 3.3µg, 10µg et 33µg polyNaSS/ml) de polyNaSS dans le milieu de 

culture. Les  cellules ont été arrêtées au 7ème jour de culture. La quantité de protéine totale a 

été évaluée et exprimée en µg de protéine/puits. Les résultats sont illustrés à la Figure 32. 
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Figure 32 : Effet du polyNaSS soluble sur la prolifération cellulaire au 7ème jour de culture. 

(* différence significative par rapport au autre surfaces ANOVA, p<0,01) 

 

Les résultats montrent que 7 jours après l’ensemencement en présence de polyNaSS dans le 

milieu, la quantité des protéines totales diminue significativement en fonction de la 

concentration de polyNaSS soluble dans le milieu (p<0,01 ANOVA). 

La présence de polyNaSS soluble dans le milieu a un effet cytostatique. 
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4.5.3. Différenciation des cellules de calvaria de rat avec la présence 

de polyNaSS dans le milieu 

 

4.5.3.1. Activité phosphatase alcaline 

 

L’activité de la phosphatase alcaline des cellules de calvaria de rat sur les fonts de puits a été 

mesurée à 7 jours de culture. Les résultats ont été exprimé en Unité enzymatique/puits 

(Figure 33). 
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Figure 33 : Effet du polyNaSS soluble dans le milieu sur l’activité phosphatase alcaline au 7ème 

jour de culture 

 

En absence de polyNaSS dans le milieu l’activité de la phosphatase alcaline au 7ème jour est 

de 101 U/puits. En revanche, en présence d’une faible concentration de polyNaSS (0,1µg/ml) 

l’activité phosphatase alcaline diminue significativement (p <0,05 ANOVA). La diminution 

est dépendante la concentration de polyNaSS sous forme soluble dans le milieu. L’activité 
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phosphatase alcaline est complètement inhibée pour des concentrations supérieures de 10 µg 

de polyNaSS. 
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5. Discussion  

 

Les propriétés de la surface implantaire, en particulier des surfaces en titane, jouent un rôle 

critique dans les processus de l’adhérence, de la prolifération et de la différenciation des 

cellules osseuses (Bachle et al., 2004). Elle conditionnent l’interaction précoce entre le 

biomatériau et les cellules de l’hôte qui sont primordiales dans la réponse tissulaire à 

1’interface (Anselme., 2000 ; Puleo et al., 1999). 

 

Les résultats de notre étude ont montré que le greffage de polyNaSS sur le titane d’une part 

n’interfère pas avec l’adhésion et la prolifération et stimule la différentiation des ostéoblastes 

de calvaria de rat, et d’autre part inhibent l’adhésion de S. aureus. Dans la dernière décennie, 

de nombreuses études ont été consacrées à l’amélioration de l’interaction cellules – surface 

implantaire, avec l’objectif d’amélioration de l’ostéointégration pour les applications 

dentaires et orthopédiques (Le Guehennec et al., 2007). Plusieurs modifications de la surface 

du titane ont été proposées, qu’elles soient topographiques, physico-chimiques ou 

biochimiques, pour améliorer la réponse ostéoblastique. Des modifications physico chimiques 

et topographiques de la surface altèrent la rugosité. Comparées aux surfaces usinés, sur les 

surfaces rugueuses le nombre des ostéoblastes qui y a adhérent et proliférant est  supérieur 

(Kunzler et al., 2007). La dureté et le module d'élasticité du minéral formé par des 

ostéoblastes en culture sur ces surfaces sont supérieures de ceux observés sur des surfaces 

usinés (Takeuchi et al., 2005), Par ailleurs, le revêtement de titane avec une fine couche 

d'hydroxyapatite a permis une meilleure croissance de l’os au contact os-implant 

(Schmidmaier et al., 2002). 

Des modifications biochimiques de la surface ont été aussi proposées pour améliorer 

l’ostéointégration. Des molécules comme les peptides contenants séquence RGD (Rammelt 
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et al., 2006 ; Kroese-Deutman et al., 2005), des facteurs de croissance et des morphogènes 

comme le BMP-2 (Seol et al., 2006 ; Becker et al., 2006 ;Clokie et al., 2003) sont fixés à la 

surface des implants en titane dans le but d'améliorer l'attachement, la prolifération et la 

différenciation ostéoblastique. Néanmoins, ces molécules peuvent être dégradés par des 

enzymes de micrœnvironnement après l’implantation, et la question de leur « efficacité » se 

pose. 

 

De même, des modifications de surface ont été proposées aussi pour prévenir le risque 

d’infection sur les prothèses ostéoarticulaires. Pour éviter les infections, il a été envisagé de 

modifier la surface implantaire en utilisant des antibiotiques. Luke et al., (2003) ont montré 

que des surfaces de titane recouvertes de poly(D,L-lactide) et 10% de gentamicine (group IV) 

inhibaient l’adhésion et la prolifération bactérienne (Luke et al., 2003). Des antibiotiques 

(gentamicin, pencillin et vancomycin) (Antoci et al., 2007 ; Zhang et al., 2007), et des 

peptides antimicrobiens (Gabriel et al., 2006) immobilisés sur des surfaces en titane montrent 

des propriétés antibactériennes. Le choix de l’antibiotique et le risque d’induction d’une 

résistance bactérienne sont les questions qui se posent face aux surfaces ainsi modifiées. 

 

Les modifications de surface que nous étudions sont obtenues par le greffage d’un polymère 

bioactif. La synthèse macromoléculaire permet de préparer des polymères bien définis qui 

peuvent être testés biologiquement. Dans un premier temps des surfaces « modèles » avec le 

poly (styrène sulfonate de sodium) et poly (acide méthacrylique) contenant des différentes 

compositions de ces monomères ont été étudiées. Le greffage de groupements ioniques à la 

surface du titane a représenté un double défi : premièrement, la détermination des paramètres 

pour obtenir un meilleur greffage, et deuxièmement, le contrôle du ratio entre les groupes 

carboxylate et sulfonate. Le greffage du groupe sulfonate seul en supposant qu’il est possible 
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de produire des radicaux à la surface des implants qui peut amorcer la polymérisation de ce 

monomère a été effectué. Le greffage est relié par une liaison covalente sur les surfaces en 

titane. Diverses techniques de caractérisation de la surface ont montré que le greffage de poly 

polyNaSS à la surface de titane peut attendre jusqu’à 5 µg cm-2 (Hélary et al., 2009). 

 

L’originalité des nouvelles surfaces en titane greffées de polyNaSS, que nous avons étudiées, 

réside sur les propriétés à la fois inhibitrices de l’adhérence bactérienne et cytocompatibles, 

stimulatrices de la différentiation ostéoblastique. Ces dernières propriétés sont obtenues par 

des modifications de surface par le greffage et non par une libération des substances 

antibactériennes. 

 

L’effet du greffage des groupements sulfonate de surface de titane sur l’adhérence de S. 

aureus a été proposé dans le but de développer des surfaces métalliques dotées de propriétés 

inhibitrices de l’adhérence des bactéries impliquées dans les infections péri-implantaires. 

L’infection peri-implantaire représente l’une de causes majeures de l’échec de 

l’ostéointagration des implants endo-osseux. Nos résultas montrent que des surfaces de titane 

greffées de polymères bioactifs, porteurs des groupements sulfonate inhibent l’adhésion de S. 

aureus jusqu’à 90% par rapport aux surfaces en titane non modifiées. La diminution de 

l’adhérence de S. aureus, est observée dans les deux conditions expérimentales testées (des 

surfaces pré-incubées en présence de fibrinogène ou de plasma humain). 

  

L’effet inhibiteur des groupements sulfonate sur l’adhérence de S. aureus observé sur des 

surfaces en titane est à rapporté à celui décrit précédemment, (Berlot et al., 2002 ; Crémieux 

et al., 2003) sur des supports de polymères à base de PMMA ou de PVC ou de silicone, 

fonctionnalisés par les groupements sulfonate. Dans ces études l’effet inhibiteur de 
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l’adhérence de S. aureus sur les surfaces modifiées est très élevé ; l’adhérence bactérienne est 

inhibée de plus de 90 % in vitro, et elle est diminuée de deux unités de log in vivo, après 

implantation chez le lapin.  

 

D’ailleurs, l’effet inhibiteur des ces groupements greffés sur les surfaces en titane a été aussi 

décrit pour le P. gingivalis ; Le greffage diminue l’adhérence bactérienne de manière 

significative, sur les surfaces pré-incubées avec de fibronectine ou de plasma humain (Zhoua 

et al., 2006). L’inhibition de l’adhérence de P. gingivalis sur le titane greffé est de l’ordre de 

20 %, et si on tient compte de la surface réellement accessible aux protéines, l’inhibition 

s’élevée  à 73 %. 

 

Les mécanismes par lesquels l’inhibition de l’adhérence bactérienne est médiée ne sont pas 

complètement élucidés. L’influence de la composition chimique de la surface sur la 

conformation des protéines médiatrices de l’adhésion cellulaire sur les surfaces des 

biomatériaux a été décrite dans la littérature (Francois et al., 1996 ; Liu et al., 2007). En 

effet, cette étape d’adsorption des protéines est essentielle sur les réponses cellulaires 

consécutives à la mise en place d’un implant dans le système vivant. La protéine adsorbée, et 

sa conformation propre à la surface sur laquelle elles s’adsorbe, jouent un rôle déterminant. 

Par exemple, Grainger et al., (2003) et Latz et al., (2003) ont montré que la fibronectine peut 

changer de conformation en fonction de la nature chimique ou physico-chimique de la surface 

sur laquelle elle s’adsorbe et ainsi moduler l’adhérence des cellules de type fibroblastique. 

Ainsi, une hypothèse qui peut expliquer l’inhibition de l’adhérence de S. aureus sur la surface 

de titane greffé de polyNaSS implique le changement de protéines adsorbées. En effet, les 

protéines promotrices de l’adhérence de S. aureus, telle que la fibronectine, pourraient 

adoptes des conformations tridimensionnelles différentes lorsqu’elles sont adsorbées sur la 
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surface en titane greffée. La conformation des protéines fait que les domaines reconnus par les 

bactéries seraient partiellement masqués, et donc moins accessibles aux adhésines 

bactériennes. En revanche, sur la surface témoin, ces domaines seraient plus exposés et 

favoriseraient l’adhérence bactérienne. 

 

Les résultats obtenus dans cette étude suggèrent que le greffage de polyNaSS, en inhibant 

l’adhésion bactérienne peut prévenir l’infection. Cette approche présente l’avantage d’éviter 

les problèmes liés à une antibiothérapie et /ou antibioprophylaxie systémique et /ou locale. 

L’infection et la colonisation des implants débutent par l’adsorption des protéines et 

l’adhérence des bactéries à la surface du matériau implanté.  

 

Le deuxième objectif de ce travail était de vérifier que ces surfaces bioactifs en titane dont le 

développement s’oriente vers l’implantation en tissu osseux, n’ont pas d’effet délétère sur les 

cellules osseuses. L’effet du greffage de polyNaSS sur la réponse ostéoblastique a été étudié à 

l’aide du modèle de culture de calvaria de fœtus de rat de 18 jours. Ce modèle permet 

d’étudier en culture les étapes tardives de la différenciation ostéoblastique. Les cellules 

cultivées en présence de la vitamine C et de �-glycérophosphate expriment le collagène de 

type I, l’ostéocalcine,  la phosphatase alcaline et des nodules de minéralisation (Anagnostou 

et al., 1996). 

 

En ce qui concernant l’adhésion, les résultats obtenus ont montré qu’une heure après 

l’ensemencement, le pourcentage de cellules de calvaria de rat adhérentes était de l’ordre de 

50% sur les trois surfaces de titane testées et après quatre heures était de l’ordre de 80%. 

Aucune différence significative, en terme du nombre de cellules adhérées entre les trois 

supports testés, n’a pu être mise en évidence. Ces résultats suggèrent que le greffage de 
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surfaces en titane avec les groupements sulfonates n’influe pas sur le nombre des cellules 

adhérentes. De même, la morphologie cellulaire était similaire sur les trois surfaces testées, à 

une heure et 4 heurs après l’ensemencement. Mais ces données ne nous permettent pas 

d’écarter les différences de forces d’adhésion en fonction de la composition chimique de la 

surface, un paramètre que nous n’avons pas étudié. 

Le greffage de polyNaSS modifie plusieurs propriétés de surface, l’énergie de surface de 

titane greffé est de 59,2 mN m-1 tandis que celle de la surface oxydée et de la surface contrôle 

est de 64,9 mN m-1  et 57 mN m-1 respectivement (Hélary et al., 2009). Le seuil de l’énergie 

de surface favorisent l’adhésion est de 57 mN m-1, (Schakenraad et al., 1986), Hélary et al., 

(2009) on montré par ailleurs que la force d’adhésion cellulaire est plus élevée sur les surfaces 

oxydées par rapport aux surfaces greffées. 

De plus la force polaire de la surface a été modifiée par le greffage, l’adhésion cellulaire est 

maximale sur les surfaces avec force polaire FP = 0,3 (Hallab et al., 1995), Hélary et al., 

(2009) ont trouvé que la force polaire de la surface greffée est FP = 0,7 ; Ceci suggère que la 

force polaire joue un rôle moins important pour l’adhésion des cellules de calvaria de rat 

(Hélary et al., 2009). 

Nos résultats sur l’adhésion de cellules de calvaria de rat sont en accord avec ceux décrits par 

Hélary et al., (2009) pour les cellules de calvaria de rat, le greffage ne modifie pas le nombre 

des cellules ostéoblastiques adhérentes et ne modifie pas la prolifération des cellules. La 

rugosité de trois surfaces testées, oxydées et greffées et surfaces contrôles est similaire 

(Hélary et al., 2009), et apparemment n’interfère pas avec l’adhésion des ostéoblastes de 

calvaria de rat. 

 

Les résultats obtenus dans cette étude ont montré que les courbes de cinétique de prolifération 

des ostéoblastes de calvaria de rat sur les trois surfaces en titane testées étaient comparables. 
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Ceci suggère que le greffage de polyNaSS n’interfère pas avec la prolifération des 

ostéoblastes. En revanche, il est à noter que les sulfonates solubles ajoutés dans le milieu dans 

des concentrations équivalentes (1,5 µg/ml) ont des effets cytostatiques. Nos résultats 

montrent que 7 jours après l’ensemencement en présence de polyNaSS  soluble dans le 

milieu, le nombre de cellules  diminue jusqu’à 50% par rapport aux cellules cultivées en 

absence de polyNaSS dans le milieu de culture. 

 

Néanmoins, l’effet de groupements sulfonates sur la prolifération semble varier selon le type 

cellulaire et le support fonctionnalisé. En effet (Najab-Nehayoun et al., 1993) ont montré 

que les groupements sulfonates amélioraient sensiblement la vitesse de prolifération des 

cellules endothéliales de la veine du cordon ombilical humain. En revanche, un effet délétère 

d’un taux élevé de radicaux sulfonates sur la prolifération a été précédemment décrit. La 

présence des groupements sulfonates sur les polymères de poly(methyl methacrylate) 

fonctionnalisés inhibent la prolifération des cellules de calvaria de rat (Anagnostou et al., 

2006) mais aussi celle d’autres types cellulaires telles que les fibroblastes (El Khadali et al., 

2002) ou les cellules épithéliales (Latz et al., 2003). D’autres études ont évalué la 

prolifération des ostéoblastes sur des surfaces en titane modifiées par des groupements 

ioniques. La prolifération d'ostéoblastes n’est pas affectée par l'acide phosphorique greffé sur 

le titane (Viornery et al., 2002), mais elle stimulée par les ions de calcium (Feng et al., 

2004). Nos résultats montrent en effet que le polyNaSS immobilisé sur le titane n’a pas 

d’effet cytotoxique et/ou cytostatique. 

 

En revanche, lorsque l’on analyse nos résultats sur la différenciation, il semble que la surface 

modifiée par le greffage des groupements sulfonates induit une « meilleure réponse » des 

ostéoblastes. L’activité phosphatase alcaline des cellules de calvaria de rat cultivées sur la 
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surface greffées est supérieure de celle des cellules cultivées sur la surface non modifiée ou 

oxydée. Ceci est en accord avec d’autres études qui ont montré que des modifications 

chimiques de la surface en titane influents sur la différenciation ostéoblastique. Par exemple, 

l’activité phosphatase alcaline de cellules de calvaria de rat en culture sur un terpolymère 

poly(styrène sulfonate-méthacrylat de sodium acide-methyl méthacrylate) dépend de la 

composition chimique des groupes ioniques, et la plus haute valeur est obtenus pour R = 

(COO-)/(COO- + NaSS) � 0,7 (Anagnostou et al., 2006). D’autres ions peuvent altérer 

l’activité phosphatase alcaline. L’activité phosphatase alcaline sur les surfaces en titane 

modifiées par les ions de calcium, est plus élevé que sur les surfaces modifiées par les ions 

phosphates (Feng et al., 2004). 

 

L’effet des groupements sulfonates sur la différenciation ostéoblastique pourrait être médié 

par plusieurs mécanismes. L’oxydation et le greffage de polyNaSS sont susceptible d’altérer 

l’énergie et la mouillabilité des surface de titane (Hélary et al., 2009). Néanmoins, les 

protéines d’adhésion cellulaire, telle que la fibronectine, peuvent être impliquées. Sur les 

surfaces modifiées, la quantité de ces protéines adsorbées à la surface et/ou leur conformation 

pourraient être différentes. Par exemple, les sites ioniques de Ca++ à la surface d’un matériau 

favorisent l’adsorption protéique telle que la fibronectine et la vitronectine du fait de la charge 

positive (Feng et al., 2004). Stanislawski et al., (1993) ont montré que les radicaux sulfonates 

entraînaient une modification conformationnelle de la fibronectine adsorbée. Garcia et al., 

(1999) ont montré que des protéines d’adhérence tel que la fibronectine, adsorbées sur des 

substrats divers présentaient des conformations différentes. De telles différences des protéines 

adsorbées peuvent moduler la différenciation ostéoblastique. Stephansson et al., (2002) ont 

montré que le changement conformationnel de la fibronectine à la surface de différents 

substrats avait un effet direct sur la prolifération et la différenciation d’une lignée 
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ostéoblastique. Ainsi des changements conformationnels seraient susceptibles de moduler la 

liaison aux intégrines sur la surface des cellules et influencer la prolifération et/ou la 

différenciation ostéoblastique. Par ailleurs, nos résultats montrent des valeurs des aires de 

nodules de calcium sur le titane greffé supérieures de celles observées sur les deux autres 

surfaces. Cet effet peut être lié à l’augmentation de la activité phosphatase alcaline, qui est 

une ecto-phosphohydrolase qui catalyse l’hydrolyse du �-glycérophosphate et génèrent  des 

ions phosphate (Anagnostou et al., 1996), et il peut être aussi lié ou d’autres agents de 

nucléation tel que le collagène type I. Néanmoins nous n’avons pas pu mettre en évidence 

aucune différence significative en terme de la teneur en collagène de tapis cellulaire entre les 

surfaces testées. 
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6. Conclusion 

 

En conclusion, la présence des groupements sulfonates sur des surfaces en titane 

commercialement pur permet l’adhésion et la prolifération de cellules osseuses et augmente 

l’activité de la phosphatase alcaline et les dépôts du minéral dans le tapis cellulaire. Ces 

groupements inhibent à la fois l’adhésion de S. aureus; l’inhibition observé sur des surfaces 

en titane greffées à hauteur de 90%. Ces surfaces modifiées pourraient donc être intéressants 

en application clinique en revêtements d’implants orthopédiques, prévenant ainsi l’infection 

sur matériel tout en permettant une réponse tissulaire normale, voir « meilleure » à l’interface. 

Par ailleurs, des études doivent être menées pour comprendre les mécanismes par lesquels les 

groupements sulfonates interfèrent avec la différenciation ostéoblastique. 
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