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I Introduction 
 
 
 
 

 
La modification de la topographie et de la chimie de surface des implants 

dentaire est un domaine en constante innovation et le principal moyen par 

lequel on peut interagir avec le milieu cellulaire afin d’améliorer  ou d’accélérer 

l’ostéointégration. 

 

Ces modifications sont très variées quant à leur nature exacte. Souvent 

plusieurs modifications (physiques, chimiques) sont présentes sur une même 

surface. Le but de cette thèse est de lister ces différentes modifications, 

d’évaluer leur apport en terme d’ostéointégration ainsi que leur incidence sur 

le comportement cellulaire tant dans la phase de cicatrisation osseuse, que lors 

des processus pathologiques comme les péri-implantites. 
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II  PARAMETRES  D E  FORMATI ON  DE  L’INTERFACE  

OS/IMPLANT 
 
 
 

 

II.1   Défi niti o n  de  l’ost éo intégrati o n  
 
 

 

L’ostéointégration des implants a été initialement définie par Branemark 

et coll. en 1977 comme un contact direct entre os et implant, et plus tard 

redéfinie sur une fonction plus basique comme un contact direct os-implant 

après mise en charge. Il s’agit d’un terme dont la définition n’est pas encore 

précise et qui est toujours en évolution. 

 
 
 
 
 
 
 
 

II.2   Infl uence  de  l’o s  
 
 

 

II.2.1    Influe nce  de  la  qualit é  osse use  sur  l’ost éoint égrat ion  
 
 
 

Une mauvaise qualité osseuse est un facteur d’échec implantaire, mais 

pas le plus important. Les propriétés osseuses sont directement reliées à la 

composition minérale de la matrice extracellulaire de l’os adjacent. Les 

implications en implantologie sont lourdes : premièrement, la géométrie micro 

et macroscopique de l’implant, deuxièmement l’insertion de l’implant, 

conditionnée  par  la  préparation  du  lit  implantaire.  Finalement  la  qualité 

osseuse influence les micromouvements de l’implant et donc les modalités de 

sa mise en charge. 
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La minéralisation de l’os est un aspect déterminant de sa typologie mais 

également un paramètre de première importance dans la stabilité des implants 

avant ou après leur mise en charge. L’os peut être considéré comme un 

matériau composite de tissu mou renforcé par du minéral, développant des 

propriétés de rigidité et d’élasticité. 

 

L’os  est  composé  d’une  variété  de  cellules  et  d’une  matrice  organique 

renforcée par des minéraux, principalement du calcium et du phosphore sous 

forme   d’hydroxyapatite.   Cellules,   matrices   et   minéraux   sont   connectés 

ensemble d’une certaine manière qui confère à l’os des propriétés physiques et 

biologiques uniques. 
 

 
 
 
 

Morphologiquement il y a 2 types d’os, avec structures et composition 

différentes : os cortical et spongieux. Ces 2 types d’os interagissent de manière 

différente avec les implants. 

 

La structure de la couche corticale et le système trabéculaire sont optimisés 

pour le transfert des charges à travers l'os par un retour dynamique entre la 

perception de charge des cellules et leur réaction cellulaire ultérieure. Ces 2 

tissus différents par leurs propriétés structurales et histologiques, aboutissent à 

des fonctions spécifiques. 

 

L’os cortical a une fonction mécanique et protectrice tandis que l’os médullaire 

a un rôle plutôt métabolique et intervient dans l’homéostasie du calcium. Ces 

aspects   structuraux   et   métaboliques   sont   en   relation   étroite   avec   la 

composition de la matrice extracellulaire à l’interface implantaire. 
 
 
 
 

 
3 



DIMASSI 

(CC BY-NC-ND 2.0) 
 

Un os de mauvaise qualité aboutit à d’importantes contraintes à l’interface 

os/implant ainsi qu’à un stress mécanique à l’apex. Inversement plus un os sera 

dense, plus il offrira un ancrage bi cortical, et meilleure sera la répartition des 

forces. (Joos U et coll. 2006) 
 

 
 
 
 

Il n’y a pas de consensus sur une définition de la qualité de la densité 

osseuse. Néanmoins, plusieurs paramètres d’appréciations reviennent comme 

la répartition entre os cortical et trabéculaire, l’épaisseur de la corticale, la 

densité des trabécules et leur degré de minéralisation. 

 

La densité osseuse varie selon les sites. Selon Esposito et coll. (1998), la 

mandibule a, en règle générale une corticale plus dense que le maxillaire, chez 

qui la corticale diminue d’épaisseur, et l’os trabéculaire devient de plus en plus 

poreux. Au niveau de la mandibule, Misch et coll. (1999), indiquent des 

propriétés mécaniques différentes selon les zones de la mandibule. La zone 

antérieure  possède  un  os  trabéculaire  de  haute  densité,  ainsi  qu’une  plus 

grande résistance à la compression et plus d’élasticité. 

 

Les sites mandibulaires présentent un taux de succès implantaire supérieur aux 

sites maxillaires. Plus l’os est de qualité médiocre, plus le taux de survie des 

implants diminue. Ceci est notamment dû au fait que la qualité osseuse 

influence  la  stabilité  primaire,  qui  elle-même  influence  le  pronostique  de 

réussite. 
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II.2.2  Evaluation de la qualité osseuse 
 
 
 

 L’analyse histo mor phométrique : méthode du gold standard 
 
 

Des coupes osseuses fines sont réalisées. Déshydratées, puis colorées au 

méthacrylate de méthyle elles sont passées à l’analyseur d’image, qui permet 

de mesurer différents paramètres : 

 

- La quantité de tissu osseux (pourcentage d’os cortical, trabéculaire…) 
 

- L’organisation  tri  dimensionnelle  (épaisseur,  nombre  et  distance 
 

entre les travées) 
 

- La formation osseuse (mesurée par un marquage supplémentaire à la 

tétracycline) et la résorption osseuse (mesurée par le nombre 

d’ostéoclastes) 
 

 
 
 
 

La tomographie assistée par ordinateur (TAO) : 
 
 
 
 

 
Cette technique utilisée initialement dans le diagnostic de l’ostéoporose n’a 

commencé à être testée que récemment au niveau de la région maxillo-faciale 

(Maki et coll. 1997). Il existe maintenant des moyens d’analyse tomographiques 

(Cone Beam Computed Tomography) spécialement calibrés  en fonction des 

spécificités du complexe maxillo-facial (Iwashita, 2000). 
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II.2.3  Classification des types osseux 
 
 
 
 
 
 

1-Classification de Misch 
 
 
 

 
Misch, en 1990, développe une catégorisation basée sur la densité osseuse 

évaluée par histomorphométrie : 
 

 
 
 
 

- D1 : Os cortical dense (ex ; symphyse mentonnière) 
 

- D2 : Crête osseuse épaisse constituée d’un os cortical dense { poreux 
 

entourant un os trabéculaire présentant de larges trabéculations. 
 

- D3 : Crête osseuse fine constituée d’un os cortical poreux entourant 
 

un os trabéculaire présentant de fines trabéculations peu denses. 
 

- D4 : Os trabéculaire présentant de fines trabéculations. 
 
 
 
 

 
2-Classification de Lekholm et Zarb 

 
 
 
 

 
Lekholm et Zarb, 1985, ont classé l’os en 4 catégories à partir de leur aspect 

radiologique : 
 

 
 
 
 

- Type  I :  l’os  est  composé  presque  entièrement  d’os  compact  et 
 

homogène 
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- Type II : une couche épaisse d’os compact entoure de l’os spongieux 
 

dense 
 

- Type  III :  une  fine  couche  d’os  cortical  entoure  de  l’os  spongieux 
 

dense 
 

- Type IV : une fine couche corticale entoure de l’os spongieux de faible 
 

de densité. 
 
 
 
 

 

II.3   Infl uence  de  la  for me  de  l’impla nt  
 
 
 
 

L’ostéointégration des implants dépend de plusieurs facteurs comme la 

porosité, le degré de micro mouvements de l’implant, la présence et 

l’importance du vide entre os et implant au moment du placement. Mis en 

place avec pression dans la cavité chirurgicale l’implant aura une moindre 

mobilité et le vide entre os et implant s’en trouvera diminué. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Principes directeurs à respecter pour faciliter l’os téo intégration : 
(art16) 

 
 
 
 

 
- La forme de l’implant doit aider à gagner en stabilité primaire. 

 

- L’implant doit permettre la transmission des forces en compatibilité avec les 

propriétés biomécaniques de l’os, sans entraîner de micro fractures de la 

matrice osseuse minéralisée. 
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- Les implants doivent être posés en contact intime avec l’os au moment de 

l’insertion.  Pour  cette  raison,  il  faut  éviter  de «sur  préparer»  la  cavité 

chirurgicale. 

 

Ces 3 impératifs abordent l’aspect physique de l’implantation, sans considérer 

le côté biologique de l’os. De ce point de vue, la forme de l’implant est 

primordiale. 

 

Au cours de la dernière décennie certaines formes d’implants se sont imposées. 

On remarque une convergence vers les implants paraboliques (= convergent et 

non cylindrique) et filetés, on voit aussi apparaître des implants à bout mousse 

à l’apex pour protéger les organes nobles. 
 

 
 
 
 

Les spires sont des structures macroscopiques qui permettent un verrouillage 

mécanique avec un contact intime de l’implant dans l’os. Les implants filetés 

peuvent être insérés dans l’os soit par vissage si les spires sont auto taraudantes, 

soit par une préparation adaptée du lit implantaire. Des analyses histologiques 

montrent que lors de leur mise en place, les implants auto taraudants ont 

davantage de contact osseux au niveau crestal que les implants non auto 

taraudants. 

 

Plusieurs études expérimentales montrent que la stabilité primaire obtenue 

dépend en grande partie de la relation géométrique entre l’implant et le lit 

chirurgical préparé. La raison pour laquelle on peut obtenir un contact intime 

entre l’os et l’implant dès l’insertion, est basée sur le fait que l’os cortical a une 

élasticité de 5%. Pour l’os médullaire, cette élasticité est encore supérieure. 
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En accompagnant l’insertion de l’implant par une extension des corticales, tout 

en restant en deçà de ce niveau, on peut assurer un contact direct entre l’implant 

et la matrice minérale osseuse. Le diamètre de préparation du lit implantaire doit 

donc être légèrement inférieur au diamètre de l’implant. Lors de la pose, une 

légère expansion de l’os minéralisé se produit, l’implant se retrouve en contact 

direct  avec  l’os  et  ce  sur  une  grande  surface.  Le  remodelage  osseux  s’en 

retrouve augmenté, et de l’os nouvellement crée prendra place à l’interface. 

 

 
 
 
 

Des études expérimentales montrent qu’une conception réfléchie des implants 

aboutit à une réponse positive des tissus. Une évaluation histologique des 

implants paraboliques comparés aux implants cylindriques montre chez ces 

derniers un hiatus important avec l’os, au niveau crestal. 

 

 
 
 
 

Une excellente adaptation osseuse à la surface du titane a été observée au niveau 

ultra structural après insertion d’implants paraboliques auto taraudants dans des 

clavicules par (Sowden & Schmitz 2002). Avec ou sans mise en charge 

immédiate,  l’étude  histologique  à  long  terme  montre  que  l’os  autour  des 

implants a été maintenu dans les deux situations. 

 

 
 
 
 

Par  opposition,  si  l’implant  est  inséré  dans  un  lit  chirurgicalement   « sur 

préparé », ou si la condensation  osseuse  autour de l’implant est obtenue par la 

méthode  de l’ostéotome,  sans solliciter l’élasticité osseuse,  la stabilité primaire 

s’en trouvera diminuée. Cela a été mis en évidence par de récentes études sur la 

survenue de micro fractures  dans l’os péri implantaire. L’observation d’un 

contact os/implant élevé sous de telles circonstances n’est pas accompagnée par 

une amélioration de la stabilité, montrant que la manière d’obtenir le contact 
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os/implant est elle-même un facteur de prédiction de l’ostéo intégration. (Joos U 
 

et coll. 2006) 
 
 
 
 
 

Une  des  principales  qualités  requises  pour  un  implant  sur  le  plan 

macroscopique est qu’il soit fileté, voir fileté et auto taraudant à la fois. 

 

Parmi les avantages de cette propriété, on trouve : 
 
 

- Une augmentation de la stabilité primaire 
 
 

- La création de larges espaces pour la croissance osseuse entre les spires 
 
 

- Une meilleure adaptation biomécanique. En effet, l’os répond de manière 

favorable aux forces compressives, mais pas aux forces de cisaillement. 

 

Concernant ce dernier point, à savoir la contribution des spires de filetage à la 

transmission des forces à l’os, les designs récents continuent d’évoluer pour 

diminuer les forces de cisaillement, en augmentant le nombre de spires tout en 

diminuant la taille et la contribution de chaque spire. Il y a donc plus de spires 

par  unité  de  surface  sur  l’implant  dont  la  surface  d’ostéo  intégration  et 

finalement l’ancrage se retrouve augmenté. Cet avantage est particulièrement 

utile pour les implants courts. (Stanford CM et coll. 2010) 

 

 
 
 
 

Une bonne ostéointégration se prépare dès la phase chirurgicale, par des 

paramètres simples mais importants comme la forme de l’implant et la 

préparation du lit chirurgical. La qualité de l’os joue un rôle important, un os 

peu  dense  étant  de  moins  bon  pronostique.  A  l’image  de  la  cicatrisation 

primaire  de  deux  berges  muqueuses  qui  cicatrisent  d’autant  mieux  que 

l’espace entre elles est réduit, l’implant s’ostéointégrera d’autant mieux que le 
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hiatus avec l’os sera faible, d’où l’intérêt de placer les implants en compression 

dans la cavité. 

 

 

III MATERIAUX, SURFACE ET OSTEOINTEGRATION 
 
 
 
 

III.1  Infl uence du Type de maté riaux (tita ne p ur , all ia ge, zir c 
o ne… )  

 
 
 
 

III.1.1 Titane et alliages 
 
 
 

La découverte de la biocompatibilité du titane a mené certains auteurs à 

étudier ses propriétés de surface comme la composition chimique, la micro et 

macrostructure,  l’asepsie  ainsi  que  l’interaction  du  titane  avec  les 

biomolécules. 

 

La biocompatibilité du titane est due principalement à deux propriétés : 
 
 

-  Son  excellente  résistance  à  la  corrosion,  limitant  la  quantité  d’ions 
 

titane relargués dans les tissus. 
 
 

- Son innocuité biologique, ou l’absence d’influence du titane sur les 
 

tissus biologiques. (Alves SF et coll. 2009) 
 
 
 
 

 
Le  titane  pur  est  le  biomatériau  qui  présente  les  meilleures  propriétés  de 

biocompatibilité et de résistance à la corrosion. Il est de ce fait le matériau le 

plus utilisé pour la fabrication des implants. (Brentel AS et coll. 2006) 
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Les 2 matériaux implantaires les plus utilisés sont le titane et la zircone. 

Le titane est le plus souvent utilisé en grade 4 et 5. 

Le grade 4 correspond au titane pur, avec moins de 1% d’impuretés   (fer et 
 

oxygène). 
 
 

Le Ti grade 5, encore appelé Ti-6Al-4V incorpore 6% d’aluminium et 4% de 
 

vanadium, montre une solidité supérieure au grade 4. 
 
 

Les implants zircone sont actuellement réalisés soit en oxyde d’ittrium- 

polycristaux de zircone tétragonaux stabilisés (Y-TZP) ou en oxyde d’ittrium- 

zircone partiellement stabilisé (Y-PSZ). (Dohan Ehrenfest DM et coll. 2010) 
 

 
 
 
 

III.1.2 Passivation du titane 
 
 
 

Dans le cas du titane, sa surface est couverte d’oxyde de titane, qui se 

forme dès que le titane entre en contact avec des molécules d’oxygène. Le 

titane peut former différents oxydes, le dioxyde de titane (TiO2) étant le plus 

répandu en raison de sa forte susceptibilité électrique. (Alves SF et coll. 2009) 

 

La forte biocompatibilité du titane est due en partie à la couche stable et 

protectrice d’oxyde, qui aide à la connexion entre la matrice extracellulaire et 

la surface implantaire. 

 

Le  trauma  chirurgical  survenant  durant  l’implantation  produit  un  stress 

oxydatif, avec une surproduction de radicaux libres et de dérivés oxygénés à la 

surface du titane, aboutissant à un épaississement de la couche de dioxyde de 

titane (TiO2) à la surface du titane. Les ions calcium et phosphore de la matrice 

osseuse sont ensuite incorporés dans la couche poreuse de TiO2, donnant une 
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dimension dynamique à la couche de TiO2. En revanche, la contamination ou la 

destruction de la couche de TiO2 mène à une perte pathologique 

d’ostéointégration appelée péri-implantite. (Dohan Ehrenfest DM et coll. 2010) 
 

 
 
 
 

Chez la plupart des implants, la couche de TiO2  varie de 10 à 100nm et peut 

atteindre quelques micromètres chez les implants anodisés. Dans le système de 

classification présenté ici, la surface sera définie comme la couche de 100 nm 

d'épaisseur superficielle de l’implant. 

 

Les effets biologiques à la surface du titane sont principalement liés à 

l’architecture de la couche de TiO2. Les implants avec une couche épaisse de 

TiO2  comme les implants anodisés, présentent une forte réponse osseuse ; ils 

augmentent la précipitation de matrice minérale sur la surface de l'implant. 

Cependant les modifications chimiques réalisées actuellement sur les implants 

peuvent aussi induire une forte réponse osseuse. (Dohan Ehrenfest DM et coll. 

2010) 
 
 
 
 

 
III.1.3 La Zircone 

 
 
 

En plus des implants en titane on trouve aussi sur le marché des implants 

en zircone. La zircone (dioxyde de zircone, ZiO2) est un oxyde de métal bio 

inerte non résorbable qui offre des propriétés mécaniques supérieures aux 

autres  biomatériaux céramiques. La zircone présente de surcroît une bonne 

stabilité chimique et dimensionnelle ainsi qu’une résistance et une dureté très 

satisfaisantes. 
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Le TZP ( Tetragonal zirconia polycrystals ) est utilisé pour la fabrication de tête 

de fémur et de prothèses de hanche depuis la fin des année 80. En raison de la 

couleur blanchâtre de la zircone, de son excellente biocompatibilité et de ses 

propriétés mécaniques, il pourrait être utilisé en dentisterie. Il est couramment 

utilisé pour la réalisation de bridges, couronne, chapes pour céramiques etc… 

La zircone s’impose donc comme un matériau alternatif au titane pour la 

réalisation d’implants. (Depprich R et coll. 2008) 

 
 
 

 
III.1.3.1         Zircone vs Titane 

 
 
 

III.1.3.1.1 Résistance à la corrosion 
 
 
 
 

Le titane possède une résistance à la corrosion supérieure en raison de 

sa couche de passivation, néanmoins, on a déjà rapporté plusieurs cas 

d’accumulation de titane dans les organes internes et les ganglions 

lymphatiques après pose d’implants. Des effets secondaires en rapport avec la 

galvanisation du titane par contact avec la salive ou des ions fluorures ont aussi 

été décrits. Bien que l’allergie au titane soit très rare, des sensibilisations 

cellulaires ont déjà été démontrées. Mais en réalité le principal inconvénient 

du titane reste sa couleur grise, et le préjudice esthétique qui en résulte en cas 

de déchaussement. 
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III.1.3.1.2 Etats de surface 
 
 
 
 

Des expérimentations sur les animaux et différents reports de cas 

cliniques ont montré que l’ostéo-intégration des implants zircone est similaire 

aux implants titane, ce qui montre que la zircone est un matériau approprié 

pour les implants. 

 
 
 
 

 
 

Fig. 1 :Image en microscopie électronique (grossissement 500fois) de deux surfaces, une en zircone à 

gauche et l’autre en titane à droite. On remarque que la surface titane est nettement plus irrégulière, 

avec des pores et des sillons nombreux et de dimensions différentes. 
 

 
 
 
 
 
 

Une étude de Rita Depprich et coll. (2008), compare la prolifération in 

vitro d’ostéoblastes bovins sur une surface de zircone et de titane toute deux 

mordancées à l’acide. 

 

L’analyse des surfaces au microscope électronique montre, que bien qu’ayant 

subi les même traitements, la surface de titane est plus rugueuse avec plus de 

pores de différentes tailles distribués régulièrement sur toute la surface. En 

comparaison, la surface de la zircone est plus lisse avec très peu de pores. 
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La majorité des études corroborent la supériorité de la bio intégration du titane 

sur les autres matériaux. D’autres études montrent que l’ultrastructure osseuse 

est la même que l’implant soit en titane ou en zircone. (Hoffmann O et coll. 

2008) 
 
 
 
 
 

III.1.3.1.3    Composition 
 

 
 
 

L’analyse aux rayons X de la composition des matériaux montre que le titane 

utilisé est composé de titane, d’oxygène et de traces de silice et de carbone. La 

 

Zircone est  composé de zirconium (zr) et d’oxygène (O), du  hafnium (Hf) est 
 

aussi fréquemment associé au ZrO2. (Depprich R et coll. 2008) 
 
 
 
 

 

III.2 Les différents états de surface 
 
 
 
 

La classification des états de surface implantaire n’est pas chose aisée. 

Même pour un spécialiste, il n’est pas évident de comprendre exactement les 

caractéristiques de surface décrites dans une publication, principalement en 

raison du manque de moyens standardisés d’évaluation et de l’absence d’une 

terminologie qui fasse consensus concernant la description des caractéristiques 

de surface de l’implant. 

 

 
 
 

La caractérisation précise des états de surface est un pré requis indispensable 

pour évaluer et comparer les résultats obtenus. La plupart des paramètres de 

surface  peuvent  être  caractérisés  facilement  en  utilisant  des  méthodes 
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d’analyse standardisées comme la spectroscopie, la microscopie électronique 

et  l’interférométrie. Une  terminologie  claire  devra  être  définie,  nous 

permettant de classer les caractéristiques de surface d’un implant donné par sa 

structure chimique et physique, indépendamment du processus de production. 

(Dohan Ehrenfest DM et coll. 2010) 
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Figr.  2 :  Exemple  d’un  tableau  de  classification  à  5  entrées  regroupés  en  2  lignes,  composition 

chimique  de  la  surface  pour  la  première  et  caractéristiques  physiques  pour  la  seconde     ctd 

architecture et topographie de l’état de surface à l’échelle micro et macroscopique. 
 

 
 
 

III.2.1  Moyens  d’ét udes et d’ex ploration  des état s de  
sur face  
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III.2.1.1 Définition de la surface implantaire 
 
 
 
 

Le  problème  qui  se  pose  est  celui  de  la  définition  de  la  surface 

implantaire. Sur le plan physique, la surface pourrait être définie comme la 

couche la plus externe. La couche de TiO2 peut varier de 10 à 100nm, voir 

atteindre quelques micromètres sur les implants anodisés. Pour ce qui est des 

implants modifiés chimiquement par exemple par enrobage d’hydroxyapatite, 

cette couche d’hydroxyapatite sera considérée comme surface de l’implant. 

 

Dans la présente étude qui vise à analyser et classifier les états de surface, pour 

simplifier, la couche externe est définie comme les 100nm les plus externes. 
 

 
 
 
 

III.2.1.2  Moy ens  d’ét ude  de  la  surfac e  implantaire  
 
 
 
 

L’étude de la composition atomique de l’état de surface requiert 

différentes techniques de spectroscopie. Les implants présentent toujours une 

topographie rugueuse à l’échelle micro et nanométrique. Cela rend l’analyse 

difficile à cause du contrôle du faisceau pour l’analyse spectrale. Seuls 3 types 

d’analyses sont adaptés à l’étude de la composition chimique des surfaces 

implantaires. 
 

 
 
 
 

III.2.1.2.1  Moyens d’explorati on  et  d’étu de de l a c omposi ti on des su 
rfaces  

 
 
 
 

-  X-ray  photoelectron  spectroscopy  (XPS),  encore  appelée  electron 
 

spectroscopy  for  chemical  analysis  (ESCA)  est  utilisé  pour  déterminer  de 
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manière précise les quantités atomiques moyennes en pourcentage sur des 

surfaces minces et circulaires (300 µm de diamètre et 5-7nm de profondeur). 

XPS peut aussi déterminer l’état chimique des éléments détectés, comme les 

différents états oxydatifs du phosphore présent dans les phosphates, et ainsi 

nous permettre de caractériser le matériau de base après modifications 

chimiques. 
 

 
 
 
 

- Auger electron spectroscopy (AES) est moins précise que la XPS mais 

permet d’analyser des surfaces très petites < 10nm ce qui est idéal pour 

confirmer l’homogénéité   chimique d’une surface (par exemple une surface 

est-elle   enrobée   de   manière   homogène ?).   Couplé   à   un   pulvérisateur 

cathodique d’ions, l’AES peut faire une analyse de surface sur les 100 premiers 

nanomètres (donc assez profond). Cette technique est particulièrement utile 

pour   caractériser   une   fine   couche   sur   un   matériau   de   base   ou   une 

imprégnation profonde dans une couche de TiO2. 
 

 
 
 
 

- Energy dispersive X-ray spectroscopy (EDX) est une simple analyse qui 

peut être couplée à une microscopie à balayage électronique (MEB ou SEM 

Scanning Electron Microscopy) afin de déterminer la composition élémentaire 

des surfaces spécifiques jusqu'à l'échelle nanométrique, et donc, d'identifier 

des particules ou des structures observées avec SEM. (Dohan Ehrenfest DM et 

coll. 2010) 
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III.2.1.2.2 Modifications de surface: imprégnation, enrobement, pollution 
 
 
 
 

Les modifications chimiques ou biochimiques peuvent être superficielles 

ou  intégrée  au  matériau  de  base.  On  peut  les  classer  en  2  catégories  par 

rapport à la profondeur d’imprégnation (résiduelle, faible ou élevée) et la 

surface de recouvrement (continue, discontinue, éparse). 
 

 
 
 
 

Imprégnation sous-entend ici que l’adjuvant chimique ou biochimique 

soit pleinement intégré à la structure du matériau de base, et soit ainsi détecté 

comme composant stable par une analyse en profondeur par AES et non 

détectable lors d’une analyse morphologique au microscope à balayage même 

avec la plus forte résolution possible. Par exemple les cristaux de phosphate de 

calcium à l’intérieur de la couche de TiO2 peuvent être considérés comme 

imprégnés. Différents degrés d’imprégnation peuvent être distingués. Un seuil 

maximal de 1% et 5% de modification chimique du matériau de base pour 

l’imprégnation résiduelle semble pertinent. Le concept de haute imprégnation 

implique aussi une vraie modification chimique de la couche de TiO2, comme 

souvent observé chez les implants anodisés. Néanmoins ces seuils restent 

théoriques puisque les pourcentages de composition atomique dépendent de 

la contamination environnementale en Carbonne. 
 

 
 
 
 

Enrobement par contre, signifie que l’adjuvant chimique ou biochimique 

demeure associé superficiellement au matériau de base, même si une 

imprégnation partielle est inévitable à l’interface des 2 matériaux. Enrobement 

discontinu  et  dispersé  peuvent  être  détectés  facilement  en  utilisant  l’EDX 
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couplé à une analyse en SEM. Un enrobement continu est plus clairement 

révélé par une AES. Cependant, la définition de matériaux d’enrobement et de 

matériaux de base peut devenir difficile dans certains cas. Suivant notre 

précédente terminologie, des enrobages supérieurs à 100nm pourraient être 

considérés  comme  matériaux  de  base.  Par  exemple,  pour  une  couche  de 

300nm d’épaisseur de phosphate de calcium (CaP), le phosphate de calcium 

peut être considéré comme matériaux de base, qui de fait n’a pas subi de 

modifications, tandis qu’une couche de phosphate de calcium de 30 nm 

d’épaisseur constitue une modification chimique d’un matériau de base à l’aide 

de CaP. Bien que ces deux surfaces enrobées obtenues par les mêmes procédés 

semblent similaires, elles témoignent de performances d’ostéo intégration très 

différentes. 
 

 
 
 
 

Un dernier problème se pose, comment classifier la contamination ou pollution 

des surfaces? La pollution peut avoir un impact significatif sur les résultats 

biologiques et est facilement détectable par analyse XPS. Si la contamination 

par le CO2 et l’azote de l’air est inévitable et acceptable jusqu’à un certain 

niveau, un traitement inadéquat de la surface implantaire et une procédure de 

stockage non rigoureuse (par exemple pendant l’emballage) peut aboutir à une 

pollution organique sévère (indiquée par un épais revêtement de carbone sur 

l'implant) ou forte pollution inorganique avec des ions inattendus (magnésium, 

soufre, silicium, calcium, et zinc). Ce type de pollution de surface est 

généralement inhomogène sur l'implant, et ne devrait pas être confondu avec 

des modifications chimiques ou biochimiques contrôlées. 
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Structure cristalline, le paramètre manquant : 
 
 

Les principaux matériaux utilisés dans les implants (TiO2, la zircone, HA) 

montrent tous une architecture cristalline spécifique. TiO2 peut être trouvé en 

phase amorphe ou cristalline dans trois principales formes (anatase, rutile, et 

brookite) sur une même surface d'implant, avec des ratios très différents. La 

forme  rutile  est  la  plus  commune  et  la  plus  stable,  mais  le  traitement  de 

surface influe considérablement sur la composition et la structure des cristaux. 

La XRD (X-ray diffraction) nous permet de déterminer ces paramètres 

structuraux, tels que la proportion des différentes phases cristallines, le cristal 

principal, l'orientation, la taille des grains, la cristallinité et la souche. À l'heure 

actuelle, ces paramètres ne sont presque jamais évalués dans les surfaces 

commercialement disponibles, et peuvent être ajoutés à la classification si les 

données requises sont signalées dans l'avenir. (Dohan Ehrenfest DM et coll. 

2010) 
 
 
 
 

 
III.2.1.2.3    Etude de la topographie 

 
 
 
 

La topographie d’une surface est caractérisée par une succession de 

reliefs et de dépressions, qui peuvent être quantifiés en 2D ou en 3D. La 3D est 

bien     sûr     plus     exhaustive.     Les     caractéristiques     micrométriques     et 

macrométriques doivent être étudiées séparément. 
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III.2.1.2.4 Quantification des états de surface 
 
 
 
 

Paramètres de description quantitatifs de la topographie des surfaces 

implantaires : 
 

 
 
 
 

Evaluation 2D du profil 
 
 

- Ra : Roughness average of profile (profil de rugosité moyenne). Il s’agit d’un 

paramètre  d’amplitude  défini  comme  l'intégrale  des  valeurs  de  hauteur 

absolue des pics et des dépressions le long du profil évalué. 

 

- Rz : Vertical paramètre. Hauteur moyenne du pic à la dépression le long de la 

rugosité de profil. 

 

- RSD : Paramètre horizontal. Distance moyenne entre 2 pics le long du profil 

de rugosité. 
 

 
 
 
 

Evaluation 3D du profil 
 
 

- Sa : Amplitude parameter. Ecart moyen de la hauteur des pics, calculé sur de 

la 2D étendue à la 3D. 

 

- Sds: Spatial Parameter Defined as the density of summits. Nombre de pics par 

surfaces. Ce paramètre est l’irrégularité des sommets et devrait être interprété 

avec prudence. 

 

- Sdr%: Developped interfacial area ratio. Paramètre hybride qui intègre à la 

fois le nombre et la taille des pics sur une surface déterminée pour exprimer 

une   densité   spatiale.   Ce   paramètre   exprime   l’augmentation   de   surface 
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interfaciale  par  rapport  à  une  surface  plane.  Pour  une  surface  totalement 

plane, par exemple, sdr = 0%. Si sdr = 100% cela signifie que la rugosité de la 

surface a fait doubler sa superficie (surface développée). 
 

 
 
 
 

Afin de quantifier l’état de surface des implants, 3 méthodes sont couramment 
 

utilisées : 
 
 
 
 

 
- AFM (Atomic Force Microscopy) peut en théorie étudier la surface à 

une échelle quasi atomique. Son utilisation est moins performante sur les 

surfaces micro rugueuses, leur microtopographie interfère avec la sonde AFM 

piézoélectrique à balayage, rendant toute étude quantitative non fiable. 

Cependant l’AFM peut nous permettre de différencier les surfaces avec 

différents  degrés  de  nano  texture  et  peuvent  être  utiles  s'ils  sont  utilisés 

comme méthode qualitative. 

 

- IFM (Light Interferometry) est un outil efficace pour l’évaluation 

quantitative de la microtopographie de larges zones, mais elle exige une 

méthode d'évaluation standardisée et une technique de filtrage. De surcroît les 

surfaces implantaires ne sont pas homogènes sur toute leur aire, et il a ainsi 

été suggéré d'utiliser des mesures répétitives pour définir les valeurs moyennes 

mondiales liées à la microtopographie d'un implant dentaire. 

 

- SEM (Scanning Electron Microscopie), ou microscopie électronique à 

balayage (MEB) est la technique la plus adaptée pour la caractérisation de la 

morphologie à l'échelle micromètrique.  Elle consiste en un faisceau d’électrons 

balayant  la  surface  de  l’échantillon  à  analyser  qui,  en  réponse,  réémet 
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certaines particules. Ces particules sont analysées par différents détecteurs qui 

permettent de reconstruire une image en trois dimensions de la surface. On 

peut ainsi obtenir une image haute résolution de la surface d’un échantillon. 

Couplée à un logiciel, cet outil nous permet de procéder à la fois à la 

caractérisation morphologique et à la quantification topographique 

(morphologie quantitative), tant à l’échelle micrométrique qu’à l'échelle 

nanométrique. 
 

 
 
 
 

Ces trois techniques sont complémentaires. Au cours de la caractérisation de 

la  topographie,  la  question  clé  est  de  choisir  les  outils  adéquats  et  des 

méthodes normalisées pour évaluer les paramètres qualitatifs et quantitatifs. 

(Dohan Ehrenfest DM et coll. 2010) 
 

 
 
 
 

III.2.2 Caractéristiques physiques des états de surface 
 
 
 
 

Pour  optimiser  la  biocompatibilité  du  titane,  sa  surface  doit  être 

nettoyée chimiquement et mécaniquement pour enlever toute particule 

étrangère afin de préserver l’intégrité d’une surface servant à accueillir des 

cellules.  Chez  les  implants  en  titane,  la  surface  externe  est  composée  de 

dioxyde de titane TiO2. (Alves SF et coll. 2009) 

 

Beaucoup d’efforts ont été faits pour améliorer l’interface os/implant, 

avec le but d’accélérer l’ostéo intégration et d’améliorer l’ancrage osseux, en 

suivant 2 types d’approches. 
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Dans la première approche l’interface est améliorée chimiquement en 

incorporant des phases inorganiques, comme du phosphate de calcium, sur ou 

dans la couche de TiO2. Cette couche inorganique est censée stimuler la 

régénération osseuse et améliorer l’emboîtement biochimique entre la matrice 

osseuse protéique et la surface du matériau. Une variante de cette première 

approche est la modification biochimique de la surface en incorporant des 

molécules organiques, comme les protéines, les enzymes et les peptides pour 

induire une réponse cellulaire et tissulaire spécifique. 

 

La seconde approche consiste à améliorer physiquement la surface en 

travaillant sur l’architecture de l’état de surface. A l’échelle micrométrique, le 

raisonnement de cette approche est qu’une surface rugueuse développe une 

surface plus élevée qu’une surface lisse. Ce faisant, l’ancrage osseux est 

augmenté de même que l’emboîtement biochimique de l’os avec l’implant 

jusqu’à un certain niveau de rugosité. A l’échelle nanométrique, la rugosité 

augmente l’énergie de surface, ce qui améliore l’adsorption de la matrice 

protéique, la prolifération et la migration cellulaire, et finalement l’ostéo 

intégration. 

 

Beaucoup de techniques ont été développées durant les 30 dernières années 

avec le but d’améliorer l’ostéo intégration d’un point de vue physique ou 

chimique. Les premières surfaces ostéo intégrées ont été produites par usinage 

industriel de bloc de titane. Les surfaces obtenues étaient très peu rugueuses 

avec simplement quelques micros rainures. Bien que ces surfaces peuvent 

s’ostéointégrer convenablement, des procédés ont étés développés pour 

améliorer la microtopographie de surface, en utilisant par exemple la 

pulvérisation de plasma de titane, le mordançage acide et le sablage. Le 

mordançage acide est réalisé en utilisant de l’acide fluohydrique, nitrique et 
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sulfurique ou leur combinaison. Le sablage est effectué en projetant de la silice, 

de l’hyroxyapatite ou des particules de TiO2, et est habituellement suivi de 

mordançage acide pour homogénéiser le micro profile de l’implant et  enlever 

autant que possible les particules résiduelles de sablages. (Dohan Ehrenfest DM 

et coll. 2010) 
 

 
 
 
 

III.2.2.1.1    Echelle microscopique 
 
 
 

Structures microscopiques 
 
 
 
 

 
A l’échelle microscopique, la topographie de la surface de l’implant peut 

augmenter l’emboîtement biomécanique entre os et implant en augmentant la 

surface de contact. Cependant, la biologie osseuse s’appuie sur un équilibre 

entre anabolisme et catabolisme. Pour se faire, la formation osseuse et le 

remodelage nécessitent des espaces de plus de 50µm. De ce fait la surface 

ostéo intégrée réellement fonctionnelle est inférieure à la surface 

théoriquement développée. Les effets des différents schémas de topographie 

microscopique  sur  l’ostéo  conduction  et  l’apposition  osseuse  ne  sont  pas 

encore claires et nécessitent plus d’investigations. 

 

Les surfaces micro rugueuses ont une dimension micrométrique : la hauteur 

des pics. 

 

Les micros motifs ont deux dimensions micrométriques dont l’une composée 
 

par  la  répétition  du  schéma,  tel  les  micropores  crée  par  anodisation.  Les 
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microparticules ont 3 dimensions micrométriques. (Dohan Ehrenfest DM et coll. 
 

2010) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Interaction entre structures à l’échelle mic ro métrique et croissance osseuse 
 
 
 
 

 
Le but d'un certain nombre de stratégies en cours est de fournir une 

meilleure stabilité osseuse en travaillant l’aspect microscopique de la surface. 

 

Ces stratégies peuvent être divisées entre celles qui tentent de favoriser la néo 

croissance osseuse (ostéoconduction)  par des modifications de la topographie 

de surface (rugosité de surface), et celles qui tentent de manipuler les types 

cellulaires qui croissent à la surface et d’utiliser cette surface pour la libération 

d’un enrobage bioactif (facteurs de croissance par exemple comme les BMP2). 

(art29) 
 

 
 
 
 

Une des manières d’augmenter le taux de réussite des implants est 

d’augmenter la surface de contact osseuse avec l’implant. Bien qu'il puisse 

sembler évident qu’augmenter la rugosité de surface conduit à un plus grand 

succès,  il  n'est  pas  clair  quel  aspect  de  la  «rugosité»  est  avantageux.  On 

suppose qu’une plus grande surface par unité de métal est une stratégie 

objective pour augmenter la rugosité des surfaces implantaires. Cette surface 

améliorée permet une plus grande surface pour le transfert de la charge de l'os 

contre la surface de l'implant. Il convient de préciser que la rugosité de surface 
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est un paramètre souvent mal décrit. Les caractéristiques micromécaniques 

influencent le processus d'intégration secondaire (croissance osseuse, turnover 

et remodelage). Un avantage du mordançage à l'acide, technique couramment 

utilisée pour augmenter la rugosité d’une surface ayant déjà subi un sablage, 

est de créer le potentiel d'une topographie à l'échelle nanométrique en plus de 

la rugosité macroscopique permettant à l’os de s'adapter à la surface sous des 

forces de cisaillement élevées par augmentation de la surface et de la 

répartition des forces. On pensait autrefois pour la conception des implants 

qu’une surface devait comporter des pores ou dépressions d’au moins 100µm 

de diamètre pour y permettre la croissance osseuse, on sait maintenant que 

des pores beaucoup plus petits, à l’échelle nanométrique suffisent (50nm). 

(Stanford CM et coll.2010) 
 

 
 
 

III.2.2.1.2    Echelle nanoscopique 
 
 
 

III.2.2.1.2.1  Caractéristiques des structures nanométriques 
 
 
 
 

Par  définition,  toutes  les  surfaces  présentent  une  nano  topographie, 

mais pas toutes ne présentent de réelles nanostructures. Une nanostructure 

est  un  objet  de  taille  intermédiaire  entre  l’échelle  moléculaire  et 

micrométrique, et défini souvent entre 1 et 100 nm. Pour une description 

exhaustive des nanostructures, il est nécessaire de distinguer le nombre de 

dimensions nanométriques (1D, 2D, 3D) : 
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Les textures nanométriques ont une dimension (1D) à l’échelle 

nanométrique (hauteur des pics), qui peut apparaître de manière répétitive et 

homogène. Ce genre de schéma quand il est répétitif et homogène peut être 

qualifié de nano rugueux. 
 
 

Les nanomotifs sont en 2D, il s’agit de la répétition d’un motif aux 

dimensions nanométriques. Par exemple les surfaces poreuses traitées par 

anodisation sont la répétition de nanotubes aux dimensions nanométriques, il 

en va de même pour les autres surfaces traitées chimiquement. 

 

Les nanoparticules sont en 3D, chacune de leurs dimensions dans les 3 
 

sens de l’espace est d’ordre nanométrique. 
 
 
 
 

 
Répétitivité et homogénéité sont des paramètres clés pour définir la 

nanostructure d’une surface implantaire, mais ils sont durs à quantifier et sont 

plutôt considérés comme des paramètres qualitatifs. Si les nanostructures ne 

sont pas clairement visibles (pas de motifs répétitifs, pas de particules, texture 

insignifiante), non homogènes et non répétitifs, la surface peut être considérée 

comme « nanolisse ». (Stanford CM et coll.2010) 
 

 
 
 
 

III.2.2.1.2.2  méthodes  de modific a tion  des su r fa ces à l’échelle n an 
oscopi que  

 
 
 
 

La modification de la rugosité de surface à l’échelle nanométrique 

augmente  le  contact  os-implant  et  améliore  les  performances  cliniques. 

Sablage,  anodisation,  mordançage  acide,  greffage  chimique  et  implantation 

ionique sont les méthodes les plus utilisées pour modifier la rugosité de surface 
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des implants titanes. Des combinaisons de ces techniques sont parfois utilisées, 

comme le mordance acide après sablage pour éliminer les résidus ayant servi 

au sablage. Ces résidus pouvant contaminer la surface et interférer avec l’ostéo 

intégration de l’implant. Il a été montré que le sablage avec des particules 

céramiques de calcium bi phasique (BCP) donnait une surface assez rugueuse 

et sans particules après mordançage acide sur les implants titanes. Des études 

in vitro et in vivo ont montré que les surfaces sablées au BCP pro montraient 

une différentiation ostéoblastique précoce et une apposition osseuse meilleure 

que les surfaces polies au miroir ou sablée à l’alumine. (Lavenus S et coll. 2010) 

 

Obtention de surfaces rugueuses 
 
 
 
 

 
Plusieurs études ont aussi prospecté le problème de l’obtention de 

surfaces rugueuses via différents moyens de sablage suivi de mordançage acide 

ou d’un procédé d’enrobage. 

 

Cela inclue les sprays à plasma de titane (TPS), abrasion (sablage au TiO2 ou 

solution soluble abrasive), combinaison de sablage et de mordançage acide 

(par exemple Al2O3  avec H2SO4/HCl), un fin enrobage d’apatite ou un frittage 

avec  des  perles.  La  majorité  des  surfaces  rugueuses  disponibles  sur  le 

commerce ont été traitées par un sablage aux larges grains et un traitement de 

surface acide (ex : Strauman SLA surface) ayant en même temps des preuves 

cliniques et de laboratoire de succès élevé même dans les aires postérieures 

maxillaires. 

 

Le rôle de la surface rugueuse est complexe puisque l’actuelle force de 

contact   osseux   contre   l’oxyde   de   titane   est   faible   (4MPa   ou   moins), 

suffisamment  faible  pour  que  sans  la  topographie  de  surface  (ex :  surface 
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électropolie)   peu   de   contact   osseux   intervienne.   Donc   en   plus   d’être 

électropolie (ou  poreuse), la surface doit être rugueuse pour maximiser le 

contact os /implant. 

 

Une autre modification de la surface SLA a récemment été décrite. Le 

processus habituel de sablage se déroule dans une athmosphère nitrogènée 

utilisée pour contrôler la formation d’oxyde à la surface en tentant de réduire 

la contamination de la surface implantaire par les hydrocarbones. (Stanford CM 

et coll.2010) 
 

 
 
 
 

Obtention de surfaces poreuses 
 
 
 
 

 
L’anodisation est une méthode couramment utilisée pour obtenir des 

pores  nanométriques  sur  les  métaux  tels  que  le  titane.  En  ajustant  les 

conditions d’anodisation comme la tension, le temps, et en secouant, on peut 

contrôler les propriétés nanométriques. Shankar et al. (2007) ont rapporté que 

les diamètres des nanotubes pourraient être modifiés pour une gamme de 20 à 

150nm en modifiant les conditions de tension. D'autre part, Kang et al. (2009) 
 

ont trouvé que les nanotubes de TiO2  ont été plus uniformes sur les surfaces 

polies électroniquement que sur le titane usiné. 

 

L’implant subit aussi parfois un mordançage à l’acide fluorhydrique qui permet 
 

d’approfondir les pores déjà existants. 
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III.2.2.2 Catégorisation des états de surface 
 

 
 
 

III.2.2.2.1 Surface lisse 
 
 

 
Beaucoup de publications témoignent de la supériorité des surfaces 

rugueuses par rapport aux surfaces lisses en termes d’adhésion et de 

prolifération cellulaire. Cependant, de récentes études in vitro démontrent que 

les surfaces lisses obtiennent aussi une réponse cellulaire favorable, comme 

cela est aussi montré dans la littérature. Quel que soit le type de traitement 

auquel  est  soumis  un  implant,  dans  le  cas  des  implants  titanes,  c’est  leur 

couche superficielle  composée de TiO2 qui entre en contact avec l’os et qui 

confère aux implants titane leur exceptionnelle biocompatibilité. De surcroît, 

pour qu’un matériel soit biocompatible, il ne doit pas être cytotoxique. 

 

Dans une étude de Alves SF et coll. (2009) , les échantillons de surfaces 

lisses utilisés et analysés par SEM ont montré leur biocompatibilité par leur 

capacité à préserver l’intégrité des ostéoblastes pendant une période allant de 

24  à  72h.  Nos  observations  nous  permettent  de  conclure  que  toutes  les 
 

surfaces lisses analysées favorisaient l’adhésion cellulaire observée par SEM à 
 

24h. A 48h les cellules avaient adhéré à la surface implantaire, avec des 

caractéristiques  morphologiques  déjà  définies.  Après  72  heures,  les 

observations  en SEM  révèlent  la  propagation  et  la  prolifération  des 

ostéoblastes sur la surface analysée. 
 

 
 
 
 

On peut donc conclure de la présente étude que les surfaces lisses sont 
 

biocompatibles  et  s’ostéointègrent  puisqu’elles  préservent  l’intégrité  des 
 
 

34 



DIMASSI 

(CC BY-NC-ND 2.0) 
 

ostéoblastes cultivés pour une période de 24 à 72 heures, permettant leur 

adhésion, leur prolifération et le maintien de leurs caractéristiques 

morphologiques. 
 

 
 
 
 

III.2.2.2.2    Surfaces poreuses vs rugueuses 
 
 
 

La micro topographie des implants disponibles dans le commerce a 

largement été analysée et il existe un large consensus concernant la pertinence 

des modifications physiques à apporter aux surfaces des implants, malgré le 

manque de terminologie ainsi que de paramètres standardisés. Un grand 

nombre d’études ont montré que les meilleurs résultats d’ostéo intégration 

sont obtenus avec des surfaces modérément rugueuses (Sa compris entre 1et 2 

µm). Cependant la pertinence de ces résultats est limitée puisqu’elle ne prend 
 

en compte que des paramètres d’amplitudes (sa, ra) et pas des paramètres 
 

spatiaux comme Sds et Sdr (paramètres cités plus haut dans la partie « II-2-1-2- 
 

4 Quantification des états de surfaces »). 
 
 

De surcroît les effets biologiques des microporosités vs microrugosités n’ont 
 

pas été investigués avec précision. (Dohan Ehrenfest DM et coll. 2010) 
 
 
 
 

 
Une étude publiée par Brentel et Vasconcellos (2006) vise à comparer la 

cicatrisation  osseuse  autour  d’implants  en  titanes  à  surface  poreuse  et 

rugueuse sur des tibias de lapins. Chaque animal a reçu 3 implants poreux au 

tibia gauche et 3 implants rugueux au tibia droit. Les lapins ont été sacrifiés 4 

semaines après l’implantation et des fragments de tibia contenant les implants 

ont été soumis à des analyses histologiques et histomorphométriques pour 
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évaluer la néoformation osseuse à l’interface os-implant. Les moyennes de 

néoformation  osseuse  obtenue  par  analyse  morphométrique  ont  été 

comparées par le test de Student, pour des échantillons appariés au niveau de 

signification de 5%. Les résultats de l'analyse histologique ont montré que 

l'ostéo  intégration  s'est  produite  pour  les  deux  types  d'implants  avec  une 

qualité similaire du tissu osseux. L'analyse histomorphométrique a révélé des 

moyennes de néoformation osseuse à l'interface os-implant de 79,69 ± 1,00% 

et 65,05 ± 1,23%, respectivement pour les implants à surface poreuse et 

rugueuse. Une différence statistiquement significative a été observée entre les 

deux types d’implants concernant la quantité de néoformation osseuse. Il en 

ressort que les surfaces poreuses contribuent à une meilleure ostéo intégration 

car elles créent une plus grande surface de contact à l’interface os-implant. 

 

Les différences de microstructures des surfaces implantaires semblent 

influencer la distribution du stress, la rétention osseuse et la réponse cellulaire 

à la surface de l’implant et finalement l’ostéo intégration. 

 

Les surfaces poreuses sont considérées comme de bonnes alternatives aux 

surfaces rugueuses. Les biomatériaux à surfaces poreuses ont pour but 

d’optimiser la résistance inter faciale entre os et implant. Les surfaces poreuses 

permettent une interdigitation par croissance du tissu osseux à l’intérieur de 

l’implant, permettant une fixation plus efficace de l’implant. De surcroît une 

surface poreuse offre une période de cicatrisation plus courte et augmente le 

potentiel cellulaire d’adhésion. Pilliar et coll (1998) ont comparé plusieurs 

surfaces d’implant et ont trouvé que des pores de 100µm de diamètre étaient 

l’idéal   pour   la   néoformation   osseuse   tridimentionnelle   à   l’intérieur   de 

l’implant. Les implants poreux ou rugueux ont été fabriqués par frittage. Il 

s’agit d’implants de 3mm de diamètre, le diamètre des pores fait de 250 à 
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350µm.  Les  implants  ont  été  lavés,  stérilisés  dans  un  autoclave  à  121°C 

pendant 15min et enveloppés. Les implants ont ensuite été enlevés de 

l’emballage, placé sous pression dans les préparations chirurgicales de manière 

à avoir une bonne fixation primaire par l’os cortical. Afin de standardiser la 

procédure le tibia droit à reçut un implant rugueux, tandis que le tibia gauche 

reçoit un implant poreux. Tous les animaux ont reçu de la pénicilline et ont été 

suivis jusqu'au sacrifice 30 jours après la chirurgie. Après euthanasie, des 

segments d’os contenant les implants ont été retirés et l’ostéo intégration a été 

évaluée par mesure de la mobilité à l’aide d’une pince clinique. Des coupes 

déshydratées de 80 µm d’épaisseur ont été réalisées pour l’analyse 

histomorphométrique. 

 

Trois sections de chaque implant ont été évaluées pour le pourcentage 

de  néoformation  osseuse  à  l'interface  os-implant.  Deux  zones  de  chaque 

section ont été numérisées, représentant les interfaces médiales et distales de 

l'implant. Par conséquent, 124 sections ont été analysées pour chaque type 

d'implant. Le taux de néoformation osseuse et la croissance osseuse dans les 

pores ont été calculés en utilisant un logiciel (Image J NIH, USA). Les données 

finales ont été soumises à une analyse statistique avec le test de probabilité de 

Student au niveau de signification de 5%. 
 

 
 
 
 

III.2.2.2.2.1  Supériorité des surfaces poreuses 
 
 
 
 

Les résultats ont montré une différence significative de quantité d’os 

nouveau  produite  à  l’interface  os  implant  selon  que  les  implants  étaient 

rugueux ou poreux. Les implants poreux indiquent une plus grande quantité 
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d'os néoformé. Le tableau 1 compare les moyennes de néoformation osseuse à 
 

l'interface os-implant chez les implants poreux vs rugueux. 
 

 
 
 
 
 
 

Moyenne de néoformation osseuses en % à l’interface os/implant 

 Poreux  Rugeux 

Mean ± SD 79.69 ± 1.00  65.05 ± 1.23 

Difference  14.64  

 

 
Fig. 3 : Moyenne de néoformation osseuse en % à l’interface os/implant pour des implants poreux et 

rugueux.  Résultats obtenus après test de Student. 
 

Cette étude compare l’ostéo intégration d’implants cylindriques poreux et 

rugueux  en  termes  de  quantité  et  de  qualité  de  tissu  osseux  produit  à 

l’interface os/implant. Les résultats ne montrent pas de différence au niveau de 

la qualité d’os produite. Par contre, la quantité de nouvel os produit est 

significativement supérieure chez les implants poreux. Les surfaces poreuses 

augmentent la surface de contact avec l’os et permettent aussi une croissance 

osseuse à l’intérieur des pores de l’implant. Cette croissance est permise par 

l’intercommunication entre les pores, qui permet une structure 

tridimensionnelle ainsi qu’un ancrage mécanique. Deporter et coll. (1990) ont 

conclu qu'un petit segment d’implants de surface poreuse permet un contact 

plus efficace avec l'os, en raison d'une superficie supérieure déterminée par sa 

topographie,  ce  qui  concorde  avec  les  résultats  de  cette  étude.  Ainsi  on 

pourrait envisager le développement d’implants courts mais à surface poreuse, 

qui pourraient être utilisés dans des situations cliniques complexes, comme la 

proximité d’organes nobles ou une mauvaise qualité osseuse. 
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Plusieurs autres études convergent dans ce sens (1) et soulignent la meilleure 

efficience des surfaces poreuses par rapport aux autres. 
 

 
 
 
 

III.2.2.2.2.2  Diamètre idéal des pores des surfaces poreuses 
 
 
 
 

La plupart des études préconisent un diamètre des pores entre 100 et 
 

400µm pour  permettre la croissance cellulaire.  En outre, les pores se sont 

avérés être reliés entre eux, de sorte qu’une interdigitation osseuse dans la 

structure poreuse peut se produire, octroyant ainsi une résistance inter faciale 

maximale. 

 

Cependant, Nguyen et coll. (2004) ont montré que des pores meusurant 

seulement 45µm de diamètre permettent aussi la croissance osseuse. Frosch et 

coll. (2002) ont trouvé que des pores de 300 à 600µm permettaient une 

structure en 3D avec le développement de cellules réticulaires de type 

ostéoblastes dans les 4 semaines, en revanche, pour des pores de 1000µm la 

croissance osseuse était incomplète. Dans la présente étude, le diamètre des 

pores varie de 250 à 350µm corroborant les conclusions d’autres études et l’on 

n’a pas constaté de tissu fibreux que ce soit avec les implants poreux ou 

rugueux.  (Brentel A.S. et coll. 2006) 
 

 
 
 
 

Pour résumer, on peut conclure à la supériorité des surfaces poreuses, qui 

offrent un meilleur ancrage osseux et permettent la création d’un réseau 

d’ostéointégration tridimensionnel. 
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IV   L’INTERFACE  OS/IMPLANT  
 
 
 
 

IV.1  Né o fo rmatio n  oss euse  à  l’i nterfac e  
 
 
 
 

IV.1.1 Rappel histo-physiologique du remodelage osseux 
 
 
 
 

L’os   est   renouvelé   tout   au   long   de   la   vie   via   des   phénomènes 

d’apposition / résorption, régulés par des facteurs systémiques et locaux qui 

agissent par voie autocrine et paracrine. Le remodelage fait intervenir deux 

types  de  cellules :  les  ostéoclastes  qui  résorbent  la  matrice  osseuse  et  les 

ostéoblastes qui synthétisent une nouvelle matrice. 

 

Le remodelage osseux nécessite des interactions étroites entre les cellules 

osseuses, la moelle osseuse et la matrice qui font appel à des facteurs solubles 

intégrés   dans   la   matrice   ou   synthétisés   par  les   cellules.   Il   s’agit   d’un 

phénomène cyclique où résorption et formation osseuses sont associées dans 

le temps et dans l’espace. Le cycle comprend 4 phases : Résorption-Inversion- 

Formation-Quiescence. 
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Fig. 4 
 
 
 
 

Le cycle de remodelage débute par une phase de résorption. Cette phase 

débute par la différenciation des préostéoclastes en ostéoclastes puis la 

résorption de la matrice par ces mêmes ostéoclastes. A la suite de cette phase, 

les ostéoclastes se détachent et meurent par apoptose. Arrivent les 

préostéoblastes qui se différencient en ostéoblastes et se fixent sur les lacunes 

de résorption laissées vides et y déposent une nouvelle matrice. Après cette 

phase de formation, les ostéoblastes s’aplatissent et bordent l’os. Une partie 

d’entre eux subit l’apoptose et une autre se laisse inclure dans cette nouvelle 

matrice devenant des ostéocytes reliés entre eux par un réseau d’extension 

cytoplasmique.  La  dernière  phase  est  une  phase  de  quiescence.  Le  cycle 

complet du remodelage osseux chez l’homme dure 4 mois. 
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IV.1.2  Cicatrisation osseuse péri-implantaire (formation du caillot primaire, 

puis matrice collagénique synthétisée par les fibroblastes, stabilité 

primaire) 
 
 
 
 

La cicatrisation des plaies autour d'un implant dentaire placé dans une 

ostéotomie préparée suit trois étapes. La formation initiale d'un caillot de sang 

se fait par une activation biochimique suivie par une activation cellulaire et 

enfin une réponse cellulaire. Comme notre compréhension de ces mécanismes 

complexes est incomplète, il y a eu de nombreuses approches, en particulier 

dans des systèmes in vitro afin d’en démêler les voies. Ces premiers 

changements rapides au cours de la phase chirurgicale du traitement 

implantaire conduisent à l'activation des voies biochimiques clés : le système 

de coagulation (fibrinogène en fibrine), l'activation du complément, l'activation 

en  cascade  des  kinines  (dilatation  vasculaire)  et  enfin,  l'activation  de  la 

plasmine. 

 
 
 
 
 
 
 
 

Période de cicatrisation 
 
 
 
 

 
Deporter et coll. (1986) rapportent après une étude sur des lapins, que des 

périodes de cicatrisation supérieures à 4 semaines (entre l’implantation et 

l’euthanasie de l’animal) ne rajoutent pas d’augmentation pour ce qui est de la 

quantité d’os autour de l’implant. Ils observent aussi que seule une maturation 

osseuse prend place après cette période. 
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IV.1.3 Ostéogénèse à distance et de contact 
 
 
 
 

Albrektsson et coll. (1981) suggèrent que la minéralisation commence 

par un dépôt initial de matrice collagénique au contact de l’implant. Cette 

matrice  est  ensuite  minéralisée  pour  donner  de  l’os  mature  minéralisé. 

Plusieurs travaux ont montré que les ostéoblastes et les ostéocytes étaient 

présents à proximité de la surface implantaire voire même au contact de cette 

dernière par l’intermédiaire de protrusions cellulaires (Davies JE et coll 1997). 

La microscopie électronique à haute résolution confirme la présence de cellules 

adhérentes, entourées par une matrice osseuse totalement minéralisée à la 

surface  des  implants  lisses  (Wiesmann  HP  et  coll.  2005),  indicateur  d’un 

processus naturel de minéralisation sur une surface artificielle lisse. 
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Fig. 5 : Théorie d’alberkson : les ostéoblastes sécrètent une matrice protéique qui se minéralise dans 

un second temps. La phase minéralisée au contact direct de l’implant fait penser à la ligne cémentaire 

du tissu osseux lamellaire (d’où la théorie de Davies). On distingue le tissu osseux et les ostéocytes 

enrobés d’os dans leur lacune ostéocytaire. 
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Fig. 6 : On voit bien ici l’organisation des fibres collagéniques parallèlement à la surface implantaire. 

Elles sont le résultat d’un premier remodellage osseux. 
 
 
 
 

La néoformation osseuse et donc la création d’une matrice collagénique 

puis sa minéralisation ne se fait pas uniquement à partir de la surface 

implantaire. Elle se fait aussi sur la berge osseuse opposée, puis les deux berges 

se rejoignent. 
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Fig  7 :  Apposition  osseuse  centripète  à  partir  de  la  surface  osseuse  en  direction  de  la  surface 

implantaire. Le tissu osseux (non visible) est recouvert d'une matrice protéique (en vert) en voie de 

minéralisation, sécrétée par les ostéoblastes (en bleu foncé). 
 

 
 
 
 

IV.1.4 Quel type de tissus dur à la surface de l’implant  
? 

 
 
 
 

L’os mature qui semble au contact direct de la surface en serait en fait 

séparé par une fine couche non visible au microscope optique, la nature exacte 

de cette couche est encore à définir. 
 

 
 
 
 

Sennerby et coll. (1993)   pensent que cette couche   d’environ 500nm 

serait composée de matériaux acellulaires amorphes non calcifiés séparés de 

l’os mature par une seconde couche dense aux électrons de 20-50 nm. Stefilk 
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et coll. (1998)  confirment l’existence de cette seconde couche de 20-50nm 

dense aux électrons séparant l’implant de la matrice osseuse minéralisée et 

probablement constituée d’un dépôt minéral et qui aurait une fonction 

d’attraction  pas  toujours  confirmée  par  d’autres  auteurs  (Meyer  U  et  coll. 

2003). 
 
 
 
 

 
Davies (1998) rapporte lui l’existence d’une zone de moins de 1 µm 

d’épaisseur  à  la  surface  des  implants  correspondant  à  la  déposition 

d’accrétions minérales afibrillaires calcifiées par les ostéoblastes. Il s’agirait 

d’une couche initiale de calcium, phosphore, sulfure et protéines matricielles 

non collagéniques. 
 

 
 
 
 

IV.2  Minéral isa tio n de l’interfac e o s/i 
mpl ant  

 
 
 
 

IV.2.1  Méthode  d’éval uation  de  la  minéral isat ion  (su r  le  pla n  purement  

minéral) 
 
 
 
 

La minéralisation de la matrice extracellulaire combine des aspects 

acellulaires minéralogiques avec des phénomènes biologiques. Les recherches 

sur les phénomènes de minéralisation à la surface des implants dans un 

environnement in vitro (donc artificiel) ou dans une situation in vivo devraient 

être évaluées non seulement par des méthodes histologiques, histochimiques 

et biochimiques, mais aussi par des investigations minéralogiques. Les critères 

biochimiques et histochimiques incluent tous les aspects depuis les 

caractéristiques  moléculaires  de  la  cellule  à  la  composition  de  la  matrice 
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extracellulaire dans le micro environnement de l’implant. Communément, les 

analyses  histologiques et biochimiques utilisent des méthodes traditionnelles 

d’histologie et de chimie des protéines (par exemple des techniques de 

coloration, d’immunomarquage et d’électrophorèse de blot). Plus récemment, 

avec la disponibilité de sondes génétiques pour la plupart des protéines 

osseuses, il est devenu facile d'évaluer l'expression des gènes de plusieurs 

marqueurs phénotypiques par puces ADN. Les aspects minéralogiques 

comprennent l’analyse ultrastructurale des cellules et vont des premiers 

(formation des vésicules matricielles) aux derniers stades     de la 

biominéralisation naturelle (Wiesmann HP et coll. 2005). Diverses études 

minéralogiques  ont  conduit  à  une  meilleure  compréhension  de  la 

minéralisation à la surface de l’implant. Les progrès de l'imagerie et les 

techniques analytiques permettent d’avoir un aperçu morphologique et 

structurel de la formation de la matrice extracellulaire minéralisée. 

L’investigation morphologique couvre la totalité de la gamme, depuis l’analyse 

microscopique  brute des sondes décalcifiées, aux images haute résolution des 

sondes minéralisées (microscopie électronique à transmission, microscopie à 

balayage, microscopie à  force atomique). En outre, les investigations 

analytiques permettent un aperçu de l’aspect inorganique des minéraux, les 

rayons X et l’analyse par diffraction d’électrons, de même que la cartographie 

par mesure élémentaire avancée, permettent la discrimination entre une 

formation  osseuse  mature  et  une  formation  minérale  compromise.  Les 

avancées dans l’imagerie et les techniques analytiques permettent une vision 

plus détaillée des composés de la formation minérale autour des implants. 

Quelques  unes  des  nouvelles  techniques  additionnelles  qui  permettent  de 

combiner analyse biochimique et cristallographique (TOF-SIMS) amélioreront 
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sensiblement la compréhension du processus d’ostéointégration. (Joos U et 

coll. 2006) 

 

 
 
 

IV.2.2 Minéralisation de la matrice extra-cellulaire 
 
 
 

 Composit ion  de l’os : 
 

 
 
 
 

L’os comprend une composante cellulaire et une matrice osseuse. Cette 

dernière est elle même composée d’une matrice ostéoïde ou extracellulaire 

ainsi que d’une composante minérale. 

 

 
 
 

Composante cellulaire : 
 

 

- ostéoblastes 
 
 

- ostéocytes 
 
 

- cellules bordantes 
 
 

- ostéoclastes 
 

 
 
 
 

La matrice extra cellulaire : 
 

 

- fibres de collagènes de type I (80 à 90% des protéines) 
 
 

- glycoprotéines spécifiques (ostéocalcine, ostéonectine, ostéopontine…) 
 
 

- protéoglycanes (ostéoglycannes) 
 

 

- eau (50% du poids d’un os frais) 
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4 

La matrice minéralisée est liée à la précipitation de cristaux d’hydroxyapatite 
 

sur les fibres collagéniques, qui représentent 70% du poids sec de la matrice. 
 
 

 Fo rmule de l’hydro xyapatite  : Ca10 (PO4)6 (OH)2 
 

 
 
 
 

Mécanisme de minéralisation de la matrice : 
 

 
 
 
 

C’est  sur  la  trame  collagénique  que  s’initie  la  précipitation  et  la 

nucléation des cristaux d’hydroxyapatite. Une anomalie de structure du 

collagène de type I abouti à une réduction de la charge minérale (ex ; maladie 

des os de verre, ostéogenèse imparfaite). Une diminution de l’activité 

ostéoblastique aboutit à une diminution de la synthèse de la trame 

collagénique, et une fragilisation des os. 

 

 
 
 

La minéralisation nécessite surtout l’intervention des vésicules 

matricielles. Ce sont des vésicules qui dérivent de la membrane plasmique des 

ostéoblastes et   sont chargées en ions Ca2+  et PO4 2-, elles contiennent aussi 

des enzymes comme la phosphatase alcaline et la pyrophosphatase. 
 

 
 

 
 

PO 2- 

La  phosphatase  alcaline  augmente  la  concentration  des  ions  Ca2+   et 

dans les vésicules. 

 

La pyrophosphatase et la phosphatase alcaline peuvent aussi cliver les 
 

2-
 

ions PO4 des molécules plus grosses. 
 

 

Une glycoprotéine (l’ostéocalcine) présente dans l’ostéoïde, lie les ions 
 

Ca2+, ce qui augmente leur concentration locale. 
 
 
 

50 



DIMASSI 

(CC BY-NC-ND 2.0) 
 

4 

Les vésicules matricielles ont un rôle majeur dans le dépôt du minéral sur 

la matrice ostéoïde. Anderson (1995) a démontré que les vésicules matricielles 

servent de site initial de calcification dans tous les tissus du squelette. Elles 

sont responsables de la précipitation initiale d’hydroxapatite. Leur taille 

augmente  par  accrétion  et  elles  rejoignent  d’autres  foyers  issus  d’autres 

vésicules.   Ainsi   une   vague   de   minéralisation   parcourt   l’ostéoïde.  Si  les 
 

concentrations d’ions PO 2-
 

 

et Ca2+
 

 

sont suffisantes, la minéralisation suit de 
 

peu la formation de la matrice ostéoïde par les ostéoblastes, si elle est plus 

faible,   la minéralisation est décalée dans le temps, ne rattrapant son retard 

que quand la production d’ostéoïde diminue. 

 

Lors d’un traumatisme, tel une fracture ou la pose d’un implant, l’os entre 

localement en remodelage actif. Les ostéoblastes produisent de grandes 

quantités de matrice ostéoïde. Ainsi plusieurs couches de matrice ostéoïde non 

minéralisées peuvent s’interposer entre la couche d’ostéoblastes actifs et l’os 

préalablement minéralisé, avant que la minéralisation démarre. 
 

 
 
 
 

Minéralisation et implantation : 
 
 
 
 

 
La minéralisation in vivo à la surface des implants est en relation étroite 

avec les caractéristiques de la matrice extracellulaire en particulier pour ce qui 

est de la minéralisation du collagène. 

Pour évaluer de manière précise la formation minérale à la surface 

implantaire,  il  faut  considérer  les  processus  physiologiques  de  formation 
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minérale in vivo. La néoformation osseuse fait intervenir   les vésicules 

matricielles, pour provoquer la minéralisation intra collagénique. 

 

La modélisation des os à la surface des implants implique, par conséquent, la 

synthèse de vésicules matricielles. Des vésicules matricielles d’environ 100 nm 

de diamètre ont été trouvées à la surface d'implants à différents stades d’ostéo 

intégration. (Joos U et coll. 2006) 
 

 
 
 
 

IV.3 Colonisation cellulaire de la surface implantaire 
 

 
 
 

IV.3.1 Initiation de la réponse cellulaire 
 
 
 

IV.3.1.1  Le rôle des macrophages 
 
 
 
 

Durant les étapes initiales du remodelage, il y a un certain nombre de 

cellules immunitaires qui interviennent dans la médiation tissulaire précoce 

(plaquettes, PMN) suivie par une migration des macrophages phagocytaires. Le 

rôle complexe et pluripotent des macrophages doit être actuellement pris en 

compte.  En  effet,  ce  sont  des  médiateurs  du  « nettoyage »  des  débris 

nécrotiques. Ils peuvent aussi jouer un rôle clé dans la nouvelle formation 

osseuse à la surface de l'implant (Tan, K.S et coll. 2006; Chehroudi, B et coll. 

2009). Il existe en effet une flexibilité phénotypique de ces cellules avec la "voie 
 

des  macrophages  classiquement  activés"  (par  exemple,  lipopolysaccharide 

bactérienne dérivée ou LPS) par l’intermédiaire des récepteurs  Toll-like par 

rapport à une «voie alternative » (activation via IL-4, IL-13). Mosser et Edwards 
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(2008) suggèrent qu'il y a un continuum entre ces deux « types » 
 

macrophagiques. 
 
 
 
 

 
IV.3.1.2  L’influence  de  l a  procédure  c hirurgicale  

 
 
 
 

Le rôle initial des macrophages au cours du forage osseux est d'enlever 

les débris nécrotiques. Ces débris referment des fragments d'ADN, d’histones, 

de protéines nucléaires et autres protéines de choc thermique ce qui conduit à 

des modifications physiologiques au niveau des macrophages   (expression de 

protéines de surface cellulaire CD135 et production de cytokines ou de 

médiateurs  pro-inflammatoires)  (Mosser  et  Edwards  (2008) ; Cao,  S  et  coll. 

2006). 
 
 
 
 

 
L’état de surface de l’implant joue un rôle important dans ce processus. Un état 

de surface nano rugueux aura tendance à accentuer le contact, le frottement et 

donc la formation de débris nécrotiques. Les implants dentaires sont 

généralement placés dans les procès alvéolaires à partir d'une surface corticale 

dans la cavité médullaire. Il est intéressant de noter que lorsque les études 

histologiques sont effectuées sur les implants cliniquement cicatrisés, il y a 

souvent  un  contact  avec  l'os  de  plus  de  50%  de  la  surface  implantaire 

s'étendant le long de la partie du dispositif qui passe par la cavité médullaire 

alors  que  cela  ne  se  produit  pas  en  l'absence  de    surface  nano  rugueuse 

(Meirelles, L et coll. 2008 ; Shalabi, M.M et coll. 2006). 
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IV.3.1.3 Intervention de la réponse immunitaire adaptative 
 
 
 
 

Une  surface  nano  rugueuse    permet  un  contact  rapide  de  la  surface  de 

l'implant avec des monocytes dérivés de la moelle et peut être une des raisons 

pour laquelle on observe l'adhésion complète de macrophages aux surfaces 

d'implants.  Les macrophages sont donc les premières cellules à adhérer aux 

surfaces implantaires (Tan, K.S  et coll. 2006). L'activation des macrophages 

implique   généralement   une   combinaison   de   facteurs   alpha   de   nécrose 

tumorale (TNF-α) et l'interféron ã-(IFN) pour promouvoir un phénotype 

bactéricide (par exemple, l'expression de l'IL-1, IL-6 et IL-23) (Mosser, D.M. et 

coll. 2008). 
 

 
 
 
 

L’influence des macrophages sur la capacité de cicatrisation de la plaie est 

stratégique. Ces cellules réagissent à la fois par des réponses innées et 

adaptatives qui incluent la réponse à des basophiles et la libération d'IL-4 par 

les mastocytes afin de susciter une différenciation des macrophages en voie de 

cicatrisation (Loke, P et coll. 2007 ; Brandt, E et coll. 2000). Plus tard, la réponse 

immunitaire adaptative se produit via la cellule helper TH2 et  l’expression de 

l'IL-10 conduisant à l'expression par les macrophages des régulateurs 

intermédiaires IL4 et d'IL-13. Cette cytokine régule le recrutement cellulaire, la 

migration, la prolifération et la formation d'une matrice extracellulaire sur la 

surface de l'implant qui peut être influencée par cette population initiale de 

macrophages. La réponse immunitaire adaptative influe donc sur les 

macrophages via l’IL10 et pousse ces derniers à synthétiser les régulateurs 

intermédiaires IL4 et IL13 responsables de la formation d’une matrice extra 

cellulaire à la surface de l’implant (Stanford CM et coll. 2010). 
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Plusieurs protéines sont impliquées dans l'adhésion cellulaire, tels que des 

protéines de la matrice extracellulaire (collagène, fibronectine, vitronectine) et 

des récepteurs membranaires (intégrines). L’interaction entre ces protéines et 

leurs récepteurs spécifiques induit la croissance via un signal de transduction 

cellulaire et par conséquent influence la  différenciation cellulaire (Anselme K et 

coll. 2000). 
 

 
 
 
 

IV.3.2 Rôle des facteurs de croissance 
 
 
 
 

Ces cellules (la population initiale de macrophages) expriment des 

facteurs de croissance tels que (Int. J. Mol. Sci. 2010, 11 358) les facteurs de 

croissance des fibroblastes  (fibroblast growth factor FGF-1, FGF-2, FGF-4), les 

Transforming growth factors, facteur de croissance épithélial ainsi que les 

protéines  morphogénétiques  osseuses  (BMP)  (  Linkhart,  T.A  et  coll.  1996 ; 

Crowther, M et coll. 2001). Le résultat final de cette cascade complexe est la 

promotion d'un processus de cicatrisation qui comprend l'angiogénèse. Le 

développement d'un réseau complexe vasculaire est un élément important du 

processus de guérison qui suit l’implantation et peut être provoqué par 

l'ischémie initiale dans le site de la plaie immédiatement suivie par la libération 

par les macrophages des médiateurs          , TNF-α et du facteur de croissance 

vasculaire endothéliale (VEGF) (Crowther, M et coll. 2001 Okazaki, T et coll. 

2005). 
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La formation d'une matrice minéralisée lors du remodelage osseux et de 

l'ostéogenèse ou pendant l'ostéo-intégration des implants dentaires implique 

le recrutement de cellules souches mésenchymateuses multipotentes et la 

différenciation progressive de ces cellules en ostéoblastes ( Aubin, J.E et coll. 

1995). La différenciation des ostéoblastes et la formation du squelette pendant 
 

le développement embryonnaire est sous la dépendance du facteurs de 

transcription Cbfa1 ou RUNX-2/ Cbfa1 ( Ducy, P et coll.   1997). Ce facteur 

appartient à la famille Runt des facteurs de transcription ( Xiao, G et coll. 1998). 

Il et régule la différenciation ostéoblastique et l'expression des gènes codant 

pour les protéines de la matrice extracellulaire osseuse comme la sialoprotéine 

osseuse (BSP), l'ostéocalcine et le collagène de type I. RUNX-2/Cbfa1 joue un 

rôle essentiel dans l'ostéogenèse, la formation de la matrice ostéoblastique, la 

différenciation des chondrocytes, et la résorption osseuse par les ostéoclastes 

(Hoshi, K et coll. 1999). Il pourrait donc constituer une cible en aval des 

événements cellulaires tels que les changements de la forme des cellules, et la 

réponse aux modifications environnementales paracrines. 

 

 
 
 

Facteurs de croissance et état de surface : 
 

 
 
 
 

Un deuxième facteur de transcription, osterix, jouerait un rôle clé en aval de 

RUNX-2 dans lequel son expression est nécessaire pour la différenciation en 

cours au sein de la voie ostéogénique (versus criblage à une voie 

chondrogénique) (Nakashima, K et coll. 2002). Dans une étude in vitro, Misaski 

et  coll.  (2005)  ont  montré  que  les  cellules  souches  mésenchymateuses 

humaines cultivées sur des surfaces de titane avec une topographie à l’échelle 

nanométrique présentaient des taux élevés de RUNX-2 et de collagène de type 
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I et plus particulièrement une augmentation de la phosphatase alcaline, une 

enzyme clé impliquée dans le contrôle de la biominéralisation à la surface de 

l'implant (Masaki, C et coll. 2005). Une augmentation des taux d’osterix et de 

BSP a été notée sur les surfaces de titane recouvertes d’alumine avec une 

topographie à l’échelle du nanomètre, par rapport aux surfaces avec seulement 

des caractéristiques de surface au niveau micrométrique. (Stanford CM  et coll. 

2010) 
 
 

IV.3.3 Adsorption et rôle des protéines 
 
 
 
 

Le plasma contient des substances dissoutes, comme  du glucose, des 

acides aminés, du cholestérol, des hormones, de l’urée et des ions. La plupart 

de ces composants sont nécessaires à la viabilité des tissus et des cellules. 

Toutes ces substances interagissent avec la surface implantaire, modifiant ses 

propriétés chimiques comme la charge ou l’hydrophobie. L’interaction du sang 

avec les implants mène à l’adsorption des protéines, qui est dépendante des 

propriétés de surface du matériau et se produit via une série complexe 

d’adsorption  et  de  déplacement  par  étapes  connues  sous  le  nom  d’effet 

Vorman (Lavenus S et coll. 2010).  Une surface hydrophile est meilleure pour la 

coagulation du sang qu'une surface hydrophobe. Par conséquent, les fabricants 

d'implants dentaires ont développé des surfaces hydrophiles et  rugueuses qui 

présentent une meilleure ostéo intégration. 

 

L’adsorption de protéines comme la fibronectine et la vitronectine sur la 

surface des implants dentaires pourrait favoriser l'adhérence cellulaire via le 

domaine de liaison cellulaire RGD (arg-gly-asp). Cette séquence RGD interagit 

avec l'intégrine  présente sur la  (Balasundaram G, et coll.  2006)  membrane 

cellulaire. 

57 



DIMASSI 

(CC BY-NC-ND 2.0) 
 

Les interactions entre les intégrines de la membrane cellulaire et les protéines 

adsorbées à la surface de l’implant jouent un rôle clés dans l’adhésion de 

beaucoup de cellules. Après l’adsorption des protéines, l’ostéo intégration est 

caractérisée par l’adhésion des plaquettes et du caillot de fibrine au niveau des 

vaisseaux lésés. Il a été montré que placer les implants en contact de plasma 

riche en plaquettes (PRP), avec une concentration en plaquette approximative 

de 1000 000/µL, avait un effet positif sur l’ostéo intégration. A basse 

concentration de plaquettes, l’effet n’est pas optimal, des concentrations très 

élevées   en   plaquettes   entraînent   au   contraire   à   une   inhibition   de   la 

régénération osseuse. D’autres études ne sont pas en accord avec le caractère 

bénéfique du PRP sur l’ostéo intégration (G. Weibrich et coll. 2004). 

 
 
 
 

IV.4 Interaction surface implantaire / cellules en fonction du type de 

surface 
 
 
 
 

L’interaction cellulaire avec les surfaces implantaires est le domaine le 

plus difficile à analyser. Beaucoup d’efforts ont été dépensés pour améliorer 

l’interface os/implant, avec le but d’accélérer l’ostéo intégration et l’ancrage 

osseux. Deux approches sont habituellement suivies : 
 

 
 
 
 

-  Améliorer  chimiquement  l’interface  par   l’incorpor ation   de    

phases  inorganiques, comme du calcium de phosphate, du phosphore, du 

magnésium ou  du  fluor  sur  ou  dans  la  couche  de  TiO2.  Cette  

modification  chimique 

inorganique peut stimuler la régénération osseuse et augmenter l’interaction 
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biologique  entre  les  protéines  de  la  matrice  osseuse  et  la  surface  des 

matériaux. 
 

 
 
 
 

-  La  modification  biochimique  de  surface  est  une  variante  de  cette 

première stratégie et concerne l’incorporation de molécules organiques, 

protéines,  enzymes  et  peptides  qui  induisent  une  réponse  cellulaire  et 

tissulaire spécifique. Avec cette seconde stratégie, on peut, en plus de la 

modification biochimique, améliorer physiquement la topographie de surface. 

(Art28) 
 
 
 
 

 
En étudiant ces modifications de surface et la réponse cellulaire qui s’en suit on 

apprécie la manière dont ces modifications modulent l’interaction surface / 

cellule. 
 

 
 
 
 

IV.4.1 Amélioration de la surface par incorporation de phases inorganiques : 
 
 
 
 

NB : l’ion phosphate de calcium (CaP) est issu des cristaux d’hydroxyapatite 
 

Ca5(PO4)3(OH), dont il se détache qu’ après dissolution. 
 
 
 
 

 
Sur  une  surface  titane  modifiée  chimiquement,  les  effets  biologiques 

sont principalement liés à l’architecture de la couche de TiO2. De même l’ostéo 

intégration est en relation avec l’épaisseur de la couche de TiO2. Ainsi, les 

implants  avec  une  épaisse  couche  de  TiO2,  tels  que  les  implants  anodisés, 
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2- 

témoignent d’une forte réponse osseuse en augmentant la précipitation de la 

matrice minérale osseuse. Les modifications chimiques peuvent aussi induire 

de fortes réponses osseuses. Le but de l’imprégnation ou de l’enrobage avec 

des éléments inorganiques est d’améliorer la liaison biochimique entre la 

matrice osseuse et la couche de TiO2, par la précipitation de minéraux ou de 

protéines osseuses, et peut être directement par stimulation cellulaire. 
 

 
 
 
 

L’imprégnation et l’enrobage par l’hydroxyde de calcium a été largement 

évaluée et a montré de bonnes réponses, mais le mécanisme exacte d’action, 

le niveau optimal d’hydroxyde de calcium et la meilleure méthode 

d’incorporation ne font toujours pas consensus. 
 

 
 
 
 

L’hydroxyapatite et les ions phosphate de calcium CaP qui y sont associés 

confèrent à la surface de l’implant une propriété ostéo conductive. Après la 

pose  de  l’implant,  les  ions  CaP  quittent  les  cristaux  d’hydroxyapatite,  se 
 

dissolvent  et libèrent du Ca2+  et du HPO4 

 

dans les régions péri-implantaires. 
 

Cela augmente la force et la saturation ionique du sang, menant à la 

précipitation de nanocristaux d’apatites à la surface des implants. Cette couche 

biologique d’apatite incorpore des protéines qui favorisent l'adhérence des 

cellules ostéo progénitrices qui produisent la matrice extracellulaire du tissu 

osseux. De plus il a aussi été montré que les ostéoclastes étaient capables 

d’extraire le CaP de la couche d’enrobage via des enzymes, créant des 

dépressions dans celle-ci. (E. A. McGlumphy, et coll. 2003 ; M. K. Jeffcoat, et 

coll.  2003).  Guehennec  et  coll  (2008)  ont  étudié  l’ostéo  intégration  de  4 

surfaces différentes d’implants dans des fémurs de lapin après 2 et 8 semaines 
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de  cicatrisation.  Dans  cette  étude,  le  contact  os/implant  et  la  croissance 

osseuse ont été comparés pour chaque type d’implants et montrent une 

augmentation de l’apposition osseuse pour les surfaces enrobées de CaP, avec 

un  contact  direct  entre  os  et  implant  sans  l’intervention  d’un  tissu  de 

connexion. En copiant la composition chimique de l’os naturel, l’hydroxapatite 

et le CaP améliorent l’ostéo intégration comme on peut le voir sur la figure ci- 

dessous : 
 

 
 
 
 

 
 

Fig. 8 :   coupes histologiques ( en haut) révélant l’ostéo intégration d’une surface de titane pure à 

gauche vs titane enrobé de CaP à droite  4 semaines après implantation dans des fémurs de lapin. En 

bas, les même coupe, vue par microscope électronique. On note  l’importance de l’apposition osseuse 
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pour les implants enrobés de CaP. (coloration au fuchsine basique et bleu de toluidine, microscopie 

electronique BSEM rétrodiffusée) 
 

 
 
 
 

Afin d'éviter le délaminage du revêtement et la perte de l’implant, le 

revêtement de la PAC devrait se dissoudre ou être dégradé par l'activité 

ostéoclastique à un rythme similaire à l'apposition osseuse. Le résultat final 

devrait être un contact direct os-implant sans la présence de tissu fibreux. Un 

autre avantage de ces revêtements CaP est lié à leur préparation par des 

méthodes biomimétiques à pH et température physiologique. Les cristaux de 

CaP ont des caractéristiques qui ressemblent aux biominéraux en termes de 

taille et de composition. 

 

Par ailleurs, il est possible d'incorporer des médicaments biologiquement actifs 

tels que des antibiotiques ou des facteurs de croissance lors de la précipitation 

des revêtements de la PAC sur les implants Ti (Y. Liu, et coll. 2005). Ces 

molécules  pourraient  être  localement  et  progressivement  libérées  dans  la 

région péri implantaire pour prévenir les infections bactériennes ou stimuler la 

croissance osseuse. 
 

 
 
 
 

Une  imprégnation  élevée  au  phosphore  ou  au  magnésium  augmente 

aussi significativement la réponse osseuse. Une faible imprégnation au fluor 

semble stimuler la différenciation des cellules osseuses par des voies de 

signalisation osseuses directes, là aussi les mécanismes mis en jeu demeurent 

flous. 
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Enfin, il faut aussi tenir compte de l’architecture des cristaux, qui peuvent avoir 

une grande incidence. Ce dernier paramètre n’a quasiment jamais été étudié 

pour les implants disponibles sur le marché. 

 

Il y a différentes façons d’améliorer la réponse osseuse, mais le résultat précis 

de chaque manière est difficile à établir à cause notamment  de l’interférence 

des paramètres chimiques et physiques. 
 

 
 
 
 

Masaski et coll. (2005) ainsi que Isa et coll. (2006) ont utilisé un modèle 

de  culture de cellules mésenchymateuses. Ils ont montré qu’il y avait une 

augmentation rapide dans l’expression des gènes clés impliqués dans la 

différenciation osseuse sur des surfaces modifiées par ajout de fluorure après 

mordançage  acide,  comparées  aux  surfaces  simplement  sablées  ou 

mordancées à l’acide. Dans une étude de suivi, Cooper et coll. (2006) ont 

démontré que ces mêmes surfaces engendrent aussi une augmentation de 

l'expression des protéines impliquées dans l’adhésion osseuse, tel la 

sialoprotéine, l'ostéopontine et d'autres protéines osseuses spécifiques 

essentielles à une adaptation accélérée de l'os à la surface de l'implant. 
 

 
 
 
 

IV.4.2 Amélioration de la surface par incorporation de peptides bio actifs : 
 
 
 
 

Il y a actuellement deux approches principales pour améliorer 

l’ostéointégration.  La  première  concerne  l’état  physique  de  la  surface,  la 

deuxième  implique  l’addition  de  médiateurs  biologiques  à  la  surface  de 
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l’implant, (ex, peptides bioactifs, médiateur d’adhésion cellulaire, facteur de 
 

croissance, etc…). 
 
 

L’adhésion cellulaire est un processus fondamental directement impliqué dans 

la croissance, la migration et la différenciation cellulaire. Plusieurs protéines 

sont impliquées dans l’adhésion cellulaire, telles les protéines de la matrice 

extra cellulaire (collagène, fibronectine, vitronectine) ainsi que des récepteurs 

membranaires des cellules osseuses (intégrines). Des interactions entre ces 

protéines et leurs récepteurs spécifiques induisent un signal de transduction et 

par conséquent la croissance et la différentiation cellulaire. 

 

Le développement de l’interface os-implant dépend des interactions directes 

de la matrice osseuse et des ostéoblastes avec le biomatériau. L’adhésion des 

ostéoblastes est pour cette raison indispensable dans l’interaction avec le 

biomatériau. Il a été montré in vitro qu’une surface de titane biofonctionalisée 

avec des peptides synthétiques pouvait augmenter l’adhésion des ostéoblastes 

humains (Bagno A, et coll. 2007). Le rôle des biopeptides est in fine de simuler 

l’action de la matrice ostéoïde sur les cellules osseuses. 
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IV.4.2.1 Rôle du peptide bioactif RGD : 
 
 
 
 

 
 

 

Fig. 9 : Peptide RGD 
 

 

Le mécanisme d’adhésion   des ostéoblastes le plus utilisé est celui qui fait 
 

intervenir les séquences peptidiques arginine-glycine-acide aspartique (RGD). 
 
 

Le motif RGD est retrouvé dans beaucoup de protéines de la matrice 

extracellulaire, dont la fibronectine, la vitronectine, l’ostéopontine et les 

sialoprotéines osseuses (Pierschbacher & Ruoslahti 1984; Ruoslahti & 

Pierschbacher 1987; Ruoslahti 1996). Il a déjà été démontré que RGD 

augmentait l’adhésion et la prolifération des ostéoblastes sur les surfaces de 

polystyrène (TCPS) (Dee et al. 1998; Schuler et al. 2006a, 2006b). 

 

En fonction de la manière dont RGD est présenté sur la protéine, il est reconnu 

par plusieurs intégrines, dont l’intégrine a5b1 qui est exprimée de manière 

importante chez les ostéoblastes. Néanmoins la haute affinité des intégrines 

a5b1 pour les RGD nécessite le site de synergie PHSRN pour maximiser 

l’activation du signal ostéoblastique (Cutler & Garcia 2003). 

In vivo, plusieurs études ont montré que RGD augmentait l’ostéointégration 

(Elmengaard et al. 2005; Germanier et al. 2006; Schuler et al. 2006a, 2006b), 

mais quelque unes contredisent cette hypothèse (Barber et al. 2007; Petrie et 
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al. 2008). L’activité biologique du peptide RGD présenté sous forme de peptide 

linéaire sur une surface implantaire est moins efficace que présenté 

naturellement  sur  le  fragment  FNIII7-10  des  fibronectines  (Garcia  &  Reyes 

2005; Petrie et al. 2006). Ceci suggère qu’une combinaison de domaines est 

nécessaire pour optimiser l’activité biologique des peptides (Healy et al 1999; 

Dettin et al 2002; Reyes & Garcia, 2004; Garcia 2005;. Cavalcanti-Adamet al 

2006, 2007). 
 
 

 
 
 

Fig. 10 : Adhésion des cellules au peptide RGD d’après 
 

 
 
 

IV.4.2.2        Les  aut res p ept ides d 
’adhésion  : 

 
 
 
 

Les séquences RGD médiatrices d’adhésion cellulaire sont présentes dans 

de nombreuses protéines de la matrices extracellulaires (ex: fibrine, collagène, 

fibronectine, vitronectine, ostéopontine et sialoprotéine). Beaucoup de cellules 

mésenchymateuses possèdent des récepteurs intégrines et ainsi l’adhésion à 

une  surface    « coatée »  de  la  séquence  RGD  peut  être  non  spécifique  aux 
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cellules osseuses. Des efforts sont actuellement fournis pour sélectionner les 

cellules susceptibles d’adhérer, en modulant la séquence des protéines dans la 

région de liaison en créant par exemple des régions composées de la répétition 

de  la  séquence  RGD,  ou  en  assosciant  la  séquence  RGD  avec  d’autres 

séquences peptidiques. 

 

La séquence KRSR (Lysine-Arginine-Serine-Arginine), et plus largement les 

séquences peptidiques type basic-basic-non basic-basic (BBXB) ont été pour la 

première foi décrites par Cardin & Weintraub (1989) comme pouvant lier les 

héparanes sulfates, un composant des protéoglycanes trans-membranaires 

exprimé par les ostéoblastes. Les séquences BBXB sont retrouvées dans 

beaucoup   de   protéines   de   la   matrice   extra   cellulaire  intervenant   dans 

l’adhésion des ostéoblastes et qui contiennent aussi la séquence RGD, tel la 

fibronectine, la vitronectine, l’ostéopontine  et les sialoprotéines osseuses (Dee 

et al. 1998). Il a été montré que KRSR augmentait sélectivement l’adhésion des 

ostéoblastes aux surfaces en polystyrène (TCPS) (Dee et al. 1998). Une légère 

modification de la séquence, par exemple KSSR (BXXB) fait perdre au peptide 

ses propriétés d’adhésion des ostéoblastes montrant bien la spécificité de la 

séquence KRSR (Bell et coll. 2010). 

 

D’après une étude in vitro de Bell et coll. (2010) RGD et KRSR augmentent 

l’adhésion ostéoblastique, mais diminuent la différentiation cellulaire mise en 

évidence par les marqueurs TGF-b1 et PGE2. Paradoxalement, KSSR n’améliore 

pas l’adhésion ostéoblastique, mais augmente la différenciation cellulaire. On 

peut envisager mettre en valeur les propriétés différentes de ces peptides pour 

créer des surfaces peptidiques multifonctionnelles mettant en œuvre des 

biopeptides différents, reste cependant à connaître la combinaison, la quantité 

de chaque peptide et la manière de les présenter. 
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IV.4.2.3 La présentation des peptides : 
 
 
 
 

Au moment de la pose de l’implant, l’efficacité des biopeptides est 

entravée par les protéines présentes dans le plasma et qui s’adsorbent à la 

surface de l’implant. Afin de ne trier que les protéines impliquées dans 

l’adhésion des ostéoblastes, les fabricants d’implants utilisent maintenant le 

polypeptide PLL-g-PEG (Poly-L-lysine-g-poly éthylène glycol). 

 

PLL-g-PEG se fixe sur le titane par électrodéposition à l’aide de son extrémité 

PLL chargée positivement qui s’adsorbe à la couche superficielle d'oxyde de 

titane chargée négativement, tandis que les chaînes de PEG plus hydrophiles 

sont présentées à la surface. PLL-g-PEG est connu pour réduire l'adsorption des 

protéines à 05 ng/cm2 ainsi que pour réduire considérablement l'adhésion 

cellulaire et bactérienne (Tosatti et al. 2003). 

 

Les chaînes de PEG sont ensuite trempées dans un bain de concentré de RGD 

(0,001% en concentration massique) pendant 24h. RGD vient fonctionnaliser 

les chaînes de PEG en se fixant à leur extrémité. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
68 



DIMASSI 

(CC BY-NC-ND 2.0) 
 

 
 

 

Fig. 11 : Structure chimique de la chaine poly-éthylène-glycol (PEG) et sa fonctionnalisation par le 

peptide RGD. 

 

De la même manière on peut présenter une séquence peptidique bioactive 

(RGD, KRSR, KSSR…) avec un minimum d'interférence avec les protéines 

adsorbées (Tosatti et al. 2004). 

 

 
 
 

 
 
 

Fig. 12 : Shéma de la fonctionalisation d’une surface de titane avec du poly-L-Lysine poly-éthylène- 

glycol (PLL-g-PEG) présentant à son extrémité un peptide bioactif (RGD, KRSR…) sur une surface 

titane. 
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Une étude Coréo-Japonaise sur la cicatrisation osseuse in vivo réalisée en 2011 

sur  des  lapins  montre  une  augmentation  significative  du  pourcentage  de 

contact os/implant pour les surfaces RGD/PEG/Ti comparées aux surfaces 

RGD/Ti après 2 et 4 semaines de cicatrisation. Ces résultats montrent que 

l’électrodéposition de PLL-g-PEG est une méthode efficace pour accélérer 

l’apposition osseuse sur les surfaces d’implants microrugueuses. (Park J-W  et 

coll. 2011) 

 

 
 
 

IV.4.2.4        Incidence  des pept ides  bioact ifs  sur l’ ét at  d e s 
urfac e  : 

 
 
 
 

Les surfaces avec des microtopographies augmentent la différentiation in vitro 

des ostéoblastes et la mouillabilité de l’implant in vivo (Boyan et coll. 2001; 

Schwartz et coll. 2008). Quand ces surfaces sont fonctionnalisées avec des 

peptides connus pour augmenter l’attachement des ostéoblastes comme les 

RGD, certains auteurs pensent que l’effet de la microtopographie sur la 

différentiation des ostéoblastes s’en trouve réduit (Tosatti et coll. 2004). De 

récentes  études  démentent  ces  craintes  et  montrent  que  des  surfaces 

rugueuses combinées à des peptides améliorent la fixation et la différenciation 

des ostéoblastes, par rapport aux mêmes surfaces rugueuses seules (Schuler et 

coll. 2006a, 2006b). La manière de présenter le peptide bioactif a beaucoup 

d’incidence. Associé au poly peptide PLL-g-PEG, RGD inhibe l’effet de PLL-g-PEG 

sur la différenciation, mais cette formule conserve la réponse cellulaire à la 

microtopographie de la surface de titane (Tosatti et coll. 2004). 
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Fig. 13 : Illustration de deux surfaces, l’une présentant le peptide bioactif RGD directement sur le 

titane, et l’autre où RGD est présenté à l’extrémité de la chaîne PEG. Cette dernière solution permet 

une  action  plus  efficace  du  peptide  bioactif  RGD  sur  l’ostéointégration,  elle  permet  de  plus  de 

conserver l’action de la microrugosité de surface sur la différenciation cellulaire. Posé directement sur 

le titane, le peptide RGD interfère avec cette action. 

 

 
 
 
 

Les biopeptides sont une voie prometteuse pour améliorer la cicatrisation 

osseuse de l’implant, néanmoins on peut se demander si l’apport en termes 

d’ostéointégration justifie le surcoût par rapport à une surface classique micro 

poreuse ou micro rugueuse. Leur utilisation peut se révéler très utile pour 

apporter un supplément d’ostéointégration à des implants dont le pronostique 

de succès est réservé, en raison du site implantaire choisi ou de la qualité 

osseuse. 
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IV.4.3  Inter act ion  ent r e cellul es et motifs à l’échel le nan ométr ique  : 
 
 
 
 

A l’échelle nanométrique, une topographie de surface plus texturée 

augmente l’énergie de surface. Une énergie de surface élevée augmente la 

mouillabilité du sang, ainsi que la diffusion et la liaison de la fibrine et des 

protéines de la matrice osseuse. L’attachement cellulaire et la cicatrisation 

tissulaire s’en trouvent améliorés, notamment dans les premiers moments de 

l’implantation, qui est un point important du processus d’ostéointégration. 

 

Les reliefs nano topographiques (micro sillons de 30-nm dimensions ou nano 
 

rainures <200 nm) facilitent l’accrochage des cellules à la surface de l'implant. 
 
 

Sur les surfaces lisses, les ostéoblastes présentent des corps aplatis avec de 

courtes prolongations cellulaires et doivent fournir beaucoup d’efforts pour se 

propager sur la surface. Au contraire, en présence de structures 

tridimetionnelles, les ostéoblastes présentent un corp plus polygonal, avec des 

prolongations cellulaire plus longues (Alves S.F et coll. 2009). 
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Fig. 14 : Surface nano-rugueuse : l’arrivée de cellules néo-différenciées (en jaune) jusqu’à la surface 

implantaire est rendue possible. Cette contiguïté est due aux fibres (en vert) qui peuvent rester 

attachées à la surface malgré la traction occasionnée par la migration des cellules le long des fibres. 

Les globules rouges sont en rouge. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

73 



DIMASSI 

(CC BY-NC-ND 2.0) 
 

 
 

Fig. 15 : Surface lisse : l'arrivée de cellules néo-différentiées en (jaune) jusqu'à la surface implantaire 

elle-même est rendue difficile. En effet, les cellules progressant le long des fibres (en vert) exercent 

une traction qui se répercute au niveau de la surface. Les fibres, n'étant pas suffisamment attachées, 

se séparent de la surface et les cellules (en jaune) ne peuvent atteindre la surface. Cela explique 

pourquoi le temps d’ostéointégration des surfaces lisse est supérieur, et le risque de fibro intégration 

augmenté. 
 
 
 
 

La nano topographie semble avoir une influence directe sur la 

prolifération et la différenciation cellulaire. Il est acquis maintenant que la 

structure nanométrique module le comportement cellulaire (Dohan Ehrenfest 

DM et coll. 2010) . 
 

 
 
 
 

Par  exemple,  les  cellules  souches mésenchymateuses MSCs 

(Mesenchymal Stem Cells), sous l’influence de molécules spécifiques, sont 

capables  de  se  différencier  en  lignées  cellulaires  adéquates.  Les  MSCs  se 

transforment  en ostéoblastes au contact du tissu osseux  tandis  qu’elles  se 
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différencient en lignées fibroblastiques dans les régions au contact du tissu 

gingival.  Ces  2  voies  de  différenciation  différentes  se  concurrencent  l’une 

l’autre autour de l’implant dentaire. Dans certains cas, les implants se 

retrouvent encapsulés dans du tissu fibreux conséquence de la prolifération et 

différenciation des MSCs en fibroblastes. En réponse aux cytokines, les 

fibroblastes migrent et génèrent une capsule de collagène, première étape 

dans la formation de tissu gingival ou de l’échec implantaire par absence de 

contact osseux et formation d’une fibro-intégration. Cette capsule fibreuse qui 

empêche la liaison de la surface implantaire avec l’os adjacent est la cause 

principale des échecs implantaires (J. A. Hobkirk, 1983). Par contre, la 

différenciation des MSCs en fibroblastes et leur adhésion est souhaitable au 

niveau de la partie supérieure des implants au contact de la gencive afin de 

créer un manchon conjonctif. L’adhésion des fibroblastes est moins bonne sur 

les surfaces avec une nanostructure que sur les surfaces conventionnelles. Il est 

démontré que les structures nanométriques diminuent l’adhésion et la 

prolifération des fibroblastes  (A. Cohen et coll. 2007; D. Miller et coll. 2005). 

Diminuant ainsi le risque de fibro-intégration, leur migration n’étant pas 

souhaitée. 

 

La recherche a montré qu’une surface nano rugueuse de titane ou 

comportant des nanostructures pouvait augmenter l’adhésion et la 

différenciation des ostéoblastes comparée à une surface témoin nano lisse (C. 

Yao et coll. 2008). 

 

Les effets biologiques de la nano topographie sont presque entièrement 

inconnus pour les implants mis sur le marché. Quelques études expérimentales 

montrent que la modification de la nano topographie a un impact significatif 

sur  le  comportement  cellulaire.  Les  recherches  à  venir  vont  porter  sur  la 
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conception   du   « design   nano   topographique »   qui   cherche   à   favoriser 

intentionnellement la prolifération et la différenciation cellulaire. 
 

 
 
 
 

Il est acquis que les ostéoblastes interagissent avec les contours de la 

surface de l’implant. Cette propriété de "guidage de contact" est un élément 

important pour comprendre la façon dont les pré-ostéoblastes interagissent 

avec le complexe fibrine / plaquettes. Il y a un certain nombre d'études in vitro 

et in vivo qui documentent l'importance non seulement de la rugosité d'une 

surface de l'implant (déjà décrite), mais aussi de l'effet du motif utilisé (ou 

épitaxie) (Walboomers X.F et coll. 2000; Walboomers X.F et coll. 1998). Ces 

études montrent que les fibroblastes et les ostéoblastes sont capables de 

reconnaître des caractéristiques de surface répétées (par exemple, des lignes, 

des rainures et autres défauts créés dans l'usinage). ).  Des motifs hautement 

répétitifs à l’échelle nanométrique peuvent êtres obtenus à moindre coût via la 

photolithographie. En présence de tel motif, les cellules semblent s’aligner et 

grandir  selon  une  direction  donnée  par  les  caractéristiques  des  motifs  de 

surface (Brunette, D.M et coll. 1999). 
 

 
 
 
 

L'intérêt dans ce domaine de recherche est que les propriétés classiques 

newtoniennes des matériaux sont très différentes pour un nanomatériau 

(notamment par l'augmentation du nombre d'atomes à la surface, les joints 

entre les grains et la surface, l’augmentation de l'énergie de surface, la taille de 

la surface, la délocalisation des électrons, etc). À l'échelle nanométrique, des 

interactions  moléculaires  à la surface  peuvent êtres  ciblées  pour  créer  des 

réponses spécifiques au niveau cellulaire. Par exemple, le travail effectué avec 
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la céramique nanophase plus d'une décennie auparavant a démontré une 

augmentation spécifique dans l'adhésion des ostéoblastes et l'expression 

matricielle sur des surfaces avec une granulométrie de 60 nm ou moins. 

 

Si la taille des grains est de 70 nm ou plus, les effets biologiques spécifiques 

sont  perdus.  Cet  effet  peut  aussi  être  lié  à  l'orientation  de  protéines  par 

rapport aux structures nanophasiques et plus particulièrement au mode 

d'orientation des protéines d'adhésion (comme la vitronectine) aux joints de 

grains. Cela modifie l'adhérence et la forme des ostéoblastes, deux paramètres 

essentiels à la formation de l'os. 
 

 
 
 
 

D'autre part, les résultats de Kang et coll. (2009) montrent que les nanotubes 

de TiO2 crées dans le titane améliorent la production de phosphatase alcaline 

par les cellules ostéoblastiques. On remarque aussi le haut niveau d'activité de 

la phosphatase alcaline au niveau des nanotubes d'un diamètre de 100 nm par 

rapport à ceux d’un diamètre de 30-70nm. Dans la mesure où la phosphatase 

alcaline est un marqueur ostéogénique de différenciation, ces surfaces peuvent 

expliquer l’amélioration nette des propriétés d’ostéo intégration. 
 

 
 
 
 

Des travaux récents ont démontré que l'activation des macrophages est 

modulée par la topographie de surface du biomatériau. Paul et coll. (2008) ont 

utilisé des surfaces recouvertes de fluorure polyvinylididene (PVDF) à 

topographie contrôlée créée par soustraction laser. Ils ont montré que les 

macrophages  réagissent     à  la  topographie  de  surface  macroscopique  sur 

laquelle  ils  adhèrent  et  sur  laquelle  ils  se  propagent,  mais  pas  pour  des 

caractéristiques de surface à l'échelle nanométrique. Ce sont les macrophages 
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CD163 positifs (ceux associés à la cascade d'activation des cellules de 

remplacement ou M2 dans la classification conventionnelle des macrophages) 

qui sont concernés. Ainsi, la réponse inflammatoire à la surface de l'implant 

peut réguler négativement l'expression des cytokines pro-inflammatoires, et 

donc la topographie de l’implant peut jouer un rôle dans les événements 

précoces de biocompatibilité (Paul, N.E et coll. 2008). 
 

 
 
 
 

Un  deuxième  facteur  de  transcription,  osterix, joue  un  rôle clé  en  aval  de 

RUNX-2 dans lequel son expression est nécessaire pour la différenciation en 

cours au sein de la voie ostéogénique (versus criblage à une voie 

chondrogénique) (Nakashima, K  et coll. 2002). Dans une étude in vitro, Misaski 

et coll. (2005), ont montré que les cellules souches mésenchymateuses 

humaines cultivées sur des surfaces de titane avec une topographie à l’échelle 

nanométrique présentent des taux élevés de RUNX-2, de collagène de type I et 

une augmentation de la phosphatase alcaline, enzyme clé impliquée dans le 

contrôle de la biominéralisation à la surface de l'implant . Une augmentation 

des taux d’osterix et de BSP a été notée sur les surfaces de titane recouvertes 

d’alumine avec une topographie à l’échelle du nanomètre, par rapport aux 

surfaces avec seulement des caractéristiques de surface au niveau 

micrométrique. 
 

 
 
 
 

Le mécanisme par lequel la topographie influence la différenciation 

ostéoblastique semble être sous la dépendance de la protéine kinase A et la 

voie PL-A2 (Schneider, G et coll. 1994). De même, les voies de signalisation des 

intégrines (Isa, Z.M. et coll. 2006 ; Schneider, G.B et coll. 2004) sont également 
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impliquées.   Enfin,   il   est   probable   que   la   topographie   influe   aussi   sur 

l'expression ultérieure de cytokines. 
 

 
 
 
 

Ainsi, la topographie de l’implant intervient positivement sur la différenciation 

des ostéoblastes par modulation de l’expression génique des facteurs 

ostéogéniques clés lié aux changements de la forme des cellules au contact de 

la surface implantaire. 

 

 
 
 
 
 

V EFFET PHYSIO-MECHANIQUES DE LA MISE EN CHARGE ET 

SON INCIDENCE SUR LE COMPORTEMENT CELLULAIRE 
 
 
 
 

V.1 La mise en charge immédiate 
 
 
 
 

L’os réagit aux charges qui sont exercées sur lui, alors que les hormones 

et cytokines apportent environ 10% des changements postnataux en termes de 

résistance et de masse osseuse, 40% des changements sont le résultat d’une 

influence mécanique. Cette propriété a été mise en évidence par la perte de 

masse osseuse de près de 40% des patients paraplégiques. 

 

Les implants dentaires, même mis en charge immédiatement, présentent une 

meilleure ostéointégration que les vis orthopédiques qui ne subissent pas de 

charge. 
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Afin de vérifier cette théorie, plusieurs études (2) ont été réalisées sur des 

tibias d’animaux. Une partie des implants n’est pas mise en charge, l’autre 

immédiatement, avec un contrôle des forces appliquées, en fréquence et en 

direction afin qu’elles restent axiales. Le mécanisme utilisé pour contrôler les 

forces est le même dans toutes les études. 
 

 
 
 
 

Plusieurs paramètres ont été mesurés : 
 
 
 
 

 
 BIC  (Bone  Implant  Contact)  est  la  mesure  de  la  surface  de  contact 

os/implant. Geris et coll. (2008) ainsi que Vandamme et coll. (2007) ont 

trouvé un    BIC    plus    élevé    chez    les    implants    mis    en    charge 

immédiatement. Au contraire, Duyck et coll. (2007) ont trouvé un BIC 

plus faible chez les implants mis en charge immédiatement, mais ont 

dupliqué la fréquence des forces appliquées. Ceci suggère qu’en dessous 

d’un certain seuil de cycles, la mise en charge provoque une 

augmentation du BIC. Cette limite semble se situer aux alentours de 800 

cycles. Geris et coll. (2008) ont trouvé que cette limite  varie aussi en 

fonction du site d’implantation. Le nombre de cycles correspond au 

nombre  de  fois  où  les  dents  se  touchent  dans  la  journée  pour  des 

besoins de mastication   ou de déglutition. Selon Kaspar et coll. (2002) 

une réponse cellulaire appropriée est obtenue pour une fréquence de 

400 à 800 cycles. 
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 La fraction d’os minéralisé MBF (Minéralized Bone Fraction), est aussi 

supérieure chez les implants mis en charge immédiatement. Une étude 

montre  néanmoins  une  fraction  d’os  non  minéralisé  plus  importante 

pour les implants mis en charge immédiatement pour des amplitudes de 

déplacement de 30 et 90µm (9). 
 

 
 
 
 

 La densité osseuse BD (Bone Density) est également supérieure chez les 

implants mis en charge immédiatement que sur les autres. 
 

 
 
 
 

La  physiologie  osseuse  répond  aux  sollicitations  mécaniques  via  un 

mécanisme complexe. Plusieurs théories ont été proposées. 
 

 
 
 
 

En  1991,  Cowin  et  coll.  présentent  leur  hypothèse  du  flux  de  fluide 

canaliculaire. 

 

Quand l’implant est mis en charge, le liquide interstitiel se retrouve comprimé 

dans la matrice non minéralisée et contraint d’emprunter les canaux de Havers 

ou de Volkman ou l’espace médullaire dans l’os trabéculaire. Ce flux de fluide a 

deux fonctions principales : le transport des nutriments et des déchets ainsi 

que la méchanotransduction. Les ostéocytes répondent aux stimuli mécaniques 

en produisant des molécules de signalisation qui modulent l’activité des 

ostéoblastes  et  des  ostéoclastes,  convertissant  les  stimuli  mécaniques  en 

signaux intracellulaires (Tan SD. et coll. 2007 ; Klein-Nulend J et coll. 2005). 
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Une  étude  in  vitro  de  Burger  et  coll.  (1999)  (Burger  EH  et  coll.  1999)  a 

démontré qu’un flux pulsatile régule la production osseuse en augmentant NO. 

Ce médiateur agit rapidement sur les cellules en inhibant l’activité 

ostéoclastique et en protégeant les ostéocytes de l’apoptose. Un des premiers 

événements de la cascade de signaux qui intervient au cours de la 

mécanotransduction dans l’os est la mobilisation du calcium intracellulaire, 

second messager de très grande importance. Les études in vivo et in vitro ont 

montré que l’application d’un flux oscillatoire de fluide sur les cellules osseuses 

produit une augmentation rapide du calcium intracellulaire.  Ce calcium est 

nécessaire à la régulation de l’ostéopontine (OPN). D’autres molécules de 

signalisation sont aussi impliquées comme les prostaglandines-E2 (PgE2) 

associées avec l’induction de la cyclogénase-2 (COX-2). 
 

 
 
 
 

Bakker et coll. (2004) ont démontré que l’introduction d’un flux pulsatile de 

fluide modifie l’expression du gène Bcl-2 qui régule l’apoptose en augmentant 

son expression et le ratio Bcl-2/Bax d’une manière dose dépendante. 

 

Au-dessus d’un certain seuil qui dépend de beaucoup de paramètres, les 

micromouvements  peuvent causer des dommages au réseau de fibrine et 

empêcher la formation de nouveaux vaisseaux, ce faisant compromettre la 

différenciation des cellules mésenchymateuses indifférenciées en ostéoblastes. 
 

 
 
 
 

Ulrich Joos et coll.  (2005)  réalisent une pose d’implants sur des cochons 

matures. Une partie des implants est mise en charge immédiatement, l’autre 

non.   Les   conditions   de   stress   mesurées      lors   de   la   mastication   sont 

physiologiques   (500-3000   micromouvements/s).   Il   y   a   une   répartition 
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homogène des forces appliquées : la densité d’énergie de déformation (SED) a 

été mesurée à 150 J/m3/s-1 au cours d’un cycle de chargement de 1Hz. Après 

sacrifice des animaux et étude des coupes histologiques on ne constate pas de 

perte osseuse au niveau de l’interface os/implant tant dans le groupe témoins 

que chez les implants mis en charge immédiatement. Cela montre que la mise 

en charge immédiate n’a pas d’effet néfaste sur l’ostéointégration. 
 

 
 
 
 

Une des définitions de l’ostéointégration est un contact direct des ostéoblastes 

et de la matrice minéralisée avec la surface implantaire, cette définition doit 

donc se vérifier même quand des charges sont appliquées. 
 

 
 
 
 

Aux jours 1, 3, 7 et 28 les animaux sont sacrifiés. Les coupes histologiques non 

décalcifiées montrent que l’os est en contact direct avec la surface implantaire 

depuis le premier jour d’implantation (avec un ratio de l’ordre de 90%). 
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Fig. 16 : Vue histologique au microscope à balayage électronique d’un implant directement après 

insertion. On remarquera le contact direct entre os et implant 
 
 
 
 

L’analyse ultrastructurale montre un attachement intime des ostéoblastes et 

du collagène mature à la surface du titane. Il n’a pas été détecté de perte 

osseuse à l’interface os/implant durant toute la période expérimentale. 
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Fig. 17 : Immunodétection en microscopie électronique à balayage à un jour sur un implant mis en 

charge immédiatement, montrant l’adhésion intime des ostéoblastes qui utilisent la fibronectine 

comme médiateur pour adhérer à la surface du titane. 
 
 
 
 

Au-dessus  d’un  certain  seuil  de  contrainte  la  minéralisation  du  collagène 

échoue en raison d’une désorganisation de l’orientation spatiale des fibres, 

aboutissant à une fibro-intégration. 

 
 
 

 
La mise en charge immédiate n’a pas d’effet délétère sur 

l’ostéointégration, l’adhésion des ostéoblastes est même visible 1 jour après 

mise en charge. 
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V.2 Remaniement osseux après mise en charge des implants 
 
 
 
 

Après mise en charge, (quand la mise en charge et la chirurgie sont 

différées d’au moins un mois et demi), l’os néoformé subit des remaniements 

en fonction de la fréquence, de la direction et de l’intensité des forces 

appliquées. Cet os sera enfin remodelé continuellement pendant plusieurs 

années jusqu’à la fin de la vie. 

 

Il est admis que des contraintes modérées et contrôlées (axiales) 

favorisent l’ostéogénèse, tandis que des contraintes excessives provoquent une 

résorption osseuse. Une absence de contrainte ou des contraintes trop faibles 

provoquent elles une atrophie osseuse (Lois de Wolf et coll. 1982). 

 

L’ostéointégration complète, dont va dépendre la stabilité à long terme 

de l’implant, dure environ un an et implique la néoformation d’os autour de 

l’implant et son remaniement. 

 
 
 
 
 
 

VI COMPARAISON PERI-IMPLANTITE / PARODONTITE ET 

 INFLUENCE  DE  L ’ETAT  DE  SURFACE  
 
 

 
Les tissus mous et durs entourant un implant ostéointégré présentent 

certaines similarités avec le parodonte d’une dent naturelle. La différence 

principale tient aux fibres de collagène. Elles sont parallèles et non attachées à 

la  surface  de  l’implant  alors  qu’elles  sont  perpendiculaires  et  attachées  au 

cément chez la dent. 
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La plaque bactérienne est le premier facteur étiologique de perte osseuse tant 

pour les dents que pour les implants. Comme pour les parodontites des dents 

naturelles, les   marqueurs de la péri implantite concernent l’inflammation 

gingivale, la profondeur de poche et la perte osseuse. 
 

 
 
 
 

Critères d’évaluation du succès implantaire par Smith et Zarb (1989) : 
 
 
 
 

 
- Immobilité de l’implant au test clinique. 

 
 

- Pas d’image radio claire autour de l’implant. 
 
 

- La moyenne de perte osseuse verticale inférieure à 0,2mm annuellement, 

après une année de mise en fonction. 

 

- Absence de douleur, d’inconfort ou d’infection attribuable à l’implant. 
 
 

- L’implant est exploitable tant prothétiquement qu’esthétiquement. 
 
 

- 85% de succès au bout de 5 années et 80% au bout de 10 ans de mies en 

fonction (Smith DE et coll. 1989). 
 

 
 
 
 

VI.1 Microbiologie des péri-implantites 
 
 
 
 

La flore bactérienne des parodontites et des péri-imlantites est très 

similaire. Les bactéries  associées aux parondontites sont Gram- et anaérobies. 

Plusieurs études ont déjà montré que la flore bactérienne associée aux péri- 

implantite était aussi constituée de Gram – incluant des Fusobactéruim.ssp et 
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Bactéroides (Mombelli et coll.1978). Becker et coll. en 1990 ont étudié la flore 

des poches de plus de 6mm associées aux péri-implantites. Ils ont trouvé une 

flore similaire aux parodontites, avec notamment la présence d’A. 

actinomycetemcomitans, de P. intermédia et de P. gingivalis. 
 

 
 
 
 

Mombelli et Mericske (1990) ont étudié la micro flore de 18 patients édentés 

portant des implants sains et ont trouvé 52% de cocci anaérobies facultatifs, 

17,4%  de  bacilles  anaérobies  facultatifs,  mais  seulement  7,3  %  de  bacilles 

Gram -, et pas de P.gingivalis ou de spirochetes. La flore des implants sains est 

aussi à peu près la même que celle des sulcus des dents saines. 
 

 
 
 
 

Une étude de Rams et coll. (1990) sur les lésions associées aux péri- 

implantites a montré une forte proportion de staphylocoques au niveau des 

implants  (15,1%),  que  l’on  retrouve  aussi  dans  les  lésions  associées  aux 

gingivites (0,06%) et aux parodontites (1,2%) mais dans une moindre mesure. 

 

La formation du biofilm est aussi influencée par les propriétés de la surface à 

coloniser, sa composition chimique, sa rugosité et son énergie de surface 

(Teughels W et coll. 2006).  Des études in vitro ont montré une affinité de 

S. aureus pour les surfaces en titane (Harris LG et coll. 2006). Plusieurs études 

ont mesuré des forts taux de S. aureus dans les poches profondes associées aux 

implants ( Rams TE et coll. 1990; Renvert S et coll. 2008). Néanmoins S. aureus 

n’est pas fortement associé aux parodontites et est peu pathogénique, mais il 

pourrait expliquer la résistance de certaines péri-implantites aux traitements 

antibiotiques. 
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VI.2  Di fférenc e de flo r e en fo nc tio n d u t ype d’im pla nt ou  
de  

 l’importa nc e  de  l ’ édenteme nt  
 
 
 
 

Mombelli et coll. (1995) ont comparé les flores des poches résiduelles de 10 

patients portant des implants Brannemark et 10 patients portants des implants 

ITI à 3 et 6 mois d’intervalle. Ils ont trouvé une flore similaire pour les deux 

types d’implants  avec notamment la présence de P.gingivalis, P.intermédia et 

Fusobactérium et l’absence de d’A.actinomycetemcomitans. Le schéma de 

distribution des bactéries était le même dans les deux types d’implants. 
 

 
 
 
 

La flore est différente entre les implants posés chez des patients partiellement 

édentés par rapport aux édentés complets. Chez ces derniers, on constate une 

diminution  du  nombre  de  bactéries  pathogènes  habituellement  impliquées 

dans   les   parodontites,   et   ces   patients   présentent   moins   de   risque   de 

développer des péri-implantites que les patients partiellement édentés. Selon 

Apse et coll. (1990), les dents restantes jouent ainsi le rôle de réservoir 

infectieux. 
 

 
 
 
 

VI.3 Facteurs de risque 
 
 
 
 

Les facteurs de risque des péri-implantites sont les mêmes que ceux de la 
 

parodontite : mauvaise hygiène buccale, gingivit, tabac, diabète non équilibré. 
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La mauvaise hygiène est de loin le facteur le plus important, car il interfère 

avec le deuxième facteur qui est la gingivite. La consommation de tabac 

influence aussi les péri-implantites de manière dose dépendante (Bergstrom J 

et coll. 2000). 
 

 
 
 
 

Un autre facteur de risque très important et démontré par plusieurs études est 

l’antécédent de parodontite. Les patients avec antécédent  présentent 3,1 à 4,7 

fois plus de chance de développer des péri-implantites. 
 

 
 
 
 

VI.4 Evolution de la péri-implantite 
 
 
 
 

VI.4.1 Progression parodontite vs péri implantite 
 
 
 
 

Parodontites et péri-implantites ne suivent pas toujours la même 

dynamique au cours de leur évolution. Dans les parodontites, l’os alvéolaire est 

isolé de la lésion par un tissu fibreux supra crestal intact qui empêche la 

diffusion des cellules inflammatoires vers l’os (Seymour GJ et coll. 1979). Chez 

les péri-implantites il n’y a pas de tissu fibreux qui isole l’os de la lésion. 

L’infection  peut  donc  progresser  dans  l’os  et  la  lésion  évolue  rapidement, 

raison pour laquelle les péri-implantites doivent êtres traitées sans délais après 

leur diagnostic (3). 
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VI.4.2 Influence de la surface sur la progression de la péri-implantite 
 
 
 
 

Berglundh et coll. (2007), dans une étude réalisée sur 30 chiens, 

comparent 15 implants lisses et 15 implants SLA. Au bout de 24 mois, l’analyse 

radiographique montre une perte osseuse plus importante au niveau des 

implants SLA. L’examen histologique montre un infiltrat de cellules 

inflammatoires plus nombreux autour des implants SLA. Les implants SLA 

présentent  donc  un  risque  accentué  de  péri-implantite  par  rapport  aux 

implants lisses. 
 

 
 
 
 

Albouy et coll. (2009) dans une étude à peu près similaire sur des chiens 

trouvent un risque augmenté de péri-implantite pour les surfaces TiUnite, par 

rapport aux surfaces lisses, SLA ou TiOblast. 

 

Rappel : 
 
 

-  SLA  (sand-blasted  acid  etched  surface),  surface  sablée  puis  mordancée  à 
 

l’acide. 
 
 

-  TiUnite  surface  (Nobel  Biocare  Nordic  AB,  Gotenburg,  Sweden),  est  une 

surface anodisée et   considérée comme modérément rugueuse, mais plus 

rugueuse que la surface SLA. 
 

 
 
 
 

Teughels   et   coll.   (2006)   considèrent   que   la   rugosité   de   surface   et   la 

composition chimique de la surface de l’implant a un impact significatif sur la 

formation de plaque. Il est établi que les surfaces rugueuses et les surfaces à 

énergie de surface élevée favorisent la formation de plaque. De plus, l’adhésion 
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initiale des bactéries commence principalement dans des endroits ayant une 

forte mouillabilité (une caractéristique du titane) et où les bactéries trouvent 

une protection contre les forces de cisaillements (comme les rainures ou les 

dépressions). 
 

 
 
 
 

Un autre paramètre important pour prévenir l’initiation d’une péri-implantite 

est l’étanchéité du manchon muqueux. La qualité de ce manchon découle de 

l’interaction entre la texture de surface et la fixation et la prolifération des 

cellules épithéliales (Quirynen et coll. 2002). Une surface rugueuse est 

nécessaire pour obtenir un manchon de qualité. Cette barrière est affectée non 

seulement par la rugosité de surface, mais aussi par la nature du matériau 

utilisé. Welander et coll. (2008) ont suggéré que la cicatrisation des tissus mous 

aux coulées en titane ou oxyde de zirconium est supérieure à celle aux coulées 

en alliage or/platine. 
 

 
 
 
 

VI.5 Thérapie et influence de la surface 
 
 
 
 

La surface influence beaucoup sur la réussite de la thérapie des péri- 

implantites en vue d’obtenir une ré-ostéointégration des surfaces dénudées. 

Après les phases de débridement et de détoxification, des comblements osseux 

ont été réalisés sur des implants avec des surfaces différentes. Il en ressort que 

les surfaces rugueuses donnent de meilleurs résultats que les surfaces lisses 

(Wetzel et coll. 1999; Shibli et coll. 2003; Persson et coll. 2004; Sennerby et coll. 

2005). Wetzel et coll. (1999) ont fait le même constat en comparant la ré- 
 

ostéointégration sur les surfaces lisses et les surface SLA. Shibli et coll. (2003) 
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ont remarqué que les surfaces enrobée de HA étaient moins favorable à la ré- 

ostéointégration que les surfaces de titane pur (cpTi), et les surfaces obtenues 

par pulvérisation de plasma (TPS Titanium Plasma Sprayed). 

 

Les  implants  recouverts  de  Ha  présentent  plus  de  complications  que  les 

implants classiques. Ces complications sont dues à un mécanisme différent du 

mécanisme traditionnel des péri-implantites (Zetterqvist et al. 2010). La 

délamination ou la biodégradation de l’enrobage altère l’interface 

implant/enrobage et peut être partiellement responsable de l’échec clinique 

observé sur ces implants (Chang et al. 1999, Lee et al. 2000). 
 

 
 
 
 

Le fait que les surfaces rugueuses d’implants montrent fréquemment une ré- 

ostéointégration supérieure est surprenant sachant que les surfaces rugueuses 

facilitent la formation du biofilm et que les surfaces lisses sont plus faciles à 

décontaminer. Persson et coll. (2001) pensent qu’une surface rugueuse fournit 

un support pour le développement d’un coagulum après chirurgie et facilite 

ainsi une meilleure cicatrisation au contact de la surface implantaire. 
 

 
 
 
 

Il ressort de cette partie que les péri-implantites et les parodontites 

partagent la même étiologie bactérienne, avec à peu de chose près les mêmes 

espèces impliquées. Les surfaces rugueuses favorisent la progression des péri- 

implantites comparativement aux surfaces lisses. Inversement les surfaces 

rugueuses améliorent le pronostic des thérapies des défauts osseux dus aux 

péri-implantites, notamment par la stabilisation du coagulum durant la phase 

chirurgicale. 
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VII CONCLUSION 
 
 
 

L’analyse très précise des informations qui sont rapportées dans ce mémoire 

montre que la dynamique cellulaire à l’interface os/ implant à l’échelle micro et 

nano-scopique n’est pas complètement élucidée. En particulier les premiers 

évènements qui signent l’interaction os/biomatériaux dès les premières 

secondes de l’implantation ne sont pas bien connus in vivo. En effet, la majorité 

des données disponibles sont issues d’études in vitro. Or, on maîtrise mal la 

capacité de biominéralisation dans un système de culture cellulaire. En effet, 

seules certaines populations cellulaires sont capables de se différencier in vitro 

(Wiesmann HP et coll. 2003), sans cependant former une matrice capable de se 

minéraliser  (Wiesmann  HP  et  coll.  2005)  faisant  intervenir  les  vésicules 

matricielles. 
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Résumé : 

 
La modification de la topographie et de la chimie de surface des implants dentaire est un domaine en 
constante innovation et le principal moyen par lequel on peut interagir avec le milieu cellulaire afin 
d’améliorer ou d’accélérer l’ostéointégration. 
Ces modifications sont très variées quant à leur nature exacte. Souvent plusieurs modifications 
(physiques, chimiques) sont présentes sur une même surface. Le but de cette thèse est de lister ces 
différentes modifications, d’évaluer leur apport en terme d’ostéointégration ainsi que leur incidence 
sur le comportement cellulaire tant dans la phase de cicatrisation osseuse, que lors des processus 
pathologiques comme les péri-implantites. 
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