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I-INTRODUCTION 
 

1.Le tissu osseux 

 

 L’os est un tissu conjonctif fortement minéralisé qui joue plusieurs rôles dans l’anatomie et la 
physiologie des organismes vertébrés. Les premiers organismes pourvus d’un squelette ossifié sont 
apparus lors de la période Cambrienne il y a environ 500 millions d’années (Boitere, 2017),#. Le tissu 
osseux possède des fonctions mécaniques dans la locomotion et participe à la protection des organes 
internes avec les muscles. Il joue un rôle dans le contrôle et le maintien de l’homéostasie du calcium 
par le stockage et la libération des minéraux lors du remodelage, mais c’est aussi un réservoir cellulaire 
important (cellules hématopoïétiques dans la moelle osseuse) (Florencio-Silva et al., 2015).  
 

 

On peut considérer l’os comme un matériau composite constitué d’une double structure (Figure 1) : 

- L’os cortical présentant une structure dense avec une porosité de 3 à 12% : il est composé de 

lamelles cylindriques organisées en cercles concentriques autour de canaux centraux abritant les 

nerfs et les vaisseaux sanguins permettant le transport à double sens des signaux mécaniques 

chimiques et cellulaires depuis l’extérieur de l’os vers les compartiments les plus internes (os 

spongieux ou trabéculaire). Ces structures, appelées ostéons sont constitués principalement de 

fibres de collagène avec une organisation particulière qui confèrent à l’os cortical une forte 

résistance aux contraintes mécaniques. L’os cortical assure l’essentiel des propriétés protectrices 

de la structure osseuse.(Cooper et al., 2004) 

- L’os trabéculaire ou os spongieux, qui représente 20% du squelette, avec une porosité comprise 

entre 50 et 90% et se présente sous la forme d’un réseau de travées osseuses. Les nombreuses 

travées sont traversées par des structures vasculaires qui abritent la moelle osseuse. De par sa 

forme et son organisation, ce réseau confère la majeure partie des propriétés mécaniques de 

l’os. Il abrite aussi une activité cellulaire importante liée à la présence des cellules de la niche 

vasculaire et hématopoïétique.  

 

                                                           
# Tout au long de ce mémoire, les notes destinées à expliciter les propos seront présentées en bas de page et 
identifiées par le symbole (exemple#). Les références bibliographiques sont placées en fin d’ouvrage et par ordre 
alphabétique et identifiées à l’aide de parenthèses : exemple (Auteur et al., année) 
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Figure 1: Organisation structurale du tissu osseux : A) os cortical composé de l’os lamellaire et des ostéons. B) Os trabéculaire 
qui contient la moelle osseuse. Source : https://slideplayer.com/slide/15429404/ 

Malgré son apparente inertie, le tissu osseux subit tout au long de sa vie un remodelage caractérisé 

par l’alternance de phénomènes de résorption et de néoformation, lui permettant de réparer les 

lésions traumatiques ou bien d’éliminer les tissus vieillissants au profit d’un os néoformé. Ce processus 

repose sur un équilibre entre activité ostéoblastique et ostéoclastique. Ainsi la résorption de l’os peut 

intervenir pour mettre à disposition des ions minéraux tels que le calcium Ca2+, des ions phosphates 

PO4
3- ou bien pour éliminer des structures calleuses formées lors de la réparation d’une fracture. A 

contrario, la formation osseuse a pour but de réparer les structures endommagées. (Figure 2)  

 

 

Figure 2: Les étapes de réparation d’une fracture osseuse : 1) Formation d’un hématome sanguin au niveau du site de la 
fracture. 2) Formation d’un cal fibro-cartilagineux avec une néo-angiogenèse, et le début de la formation osseuse. 3) 
Formation d’un cal osseux avec un début d’os immature en voie de minéralisation. 4) Remodelage osseux : Cicatrisation 
complète accompagnée à la fois d’une élimination du cal osseux et une minéralisation de la matrice extra cellulaire (Latimer, 
2018). 

Cette balance formation/résorption est coordonnée par des signaux mécaniques, des facteurs 

biochimiques et surtout par la présence de plusieurs types cellulaires jouant chacun un rôle spécifique 

durant le cycle de vie de l’os. 
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Ces cellules sont : 

 Les Ostéoclastes : Ce sont des cellules poly-nucléées issues de précurseurs hématopoïétiques 

qui sont responsables de la résorption osseuse. La présence dans l’os trabéculaire de certaines 

cytokines comme M-CSF et RANKL va déclencher la fusion des précurseurs cellulaires mononucléés en 

une cellule mature multi-nucléée polarisée. Cette cellule différenciée exprime plusieurs gènes codant 

pour des enzymes qui vont dégrader la matrice extracellulaire comme la cathepsine k (CATK) ou la 

tartrate-resistant acid phosphatase (TRAP) (Boyle et al., 2003). (Figure 3A) 

 

 Les Ostéoblastes : Ce sont les cellules responsables de la néoformation osseuse. Elles sont 

issues de cellules souches mésenchymateuses (MSCs) et sont responsables de la sécrétion et de la 

minéralisation de la matrice osseuse. Ils ont un rôle essentiel dans le processus de néoformation 

osseuse. En présence d’éléments inducteurs utilisés en culture cellulaire, comme la bone 

morphogenetic protein 2 (BMP2), l’acide ascorbique, le beta-glycérophosphate ou la dexaméthasone, 

les MSCs vont se différencier en pré-ostéoblastes (Burns et al., 2010; Grellier et al., 2009). Cette 

différenciation se traduit par l’expression spécifique d’un facteur de transcription : Runt-related 

transcription factor 2 (RunX2) qui va réguler la surexpression des gènes permettant au pré-ostéoblaste 

de devenir un ostéoblaste fonctionnel. Une fois mature, l’ostéoblaste va sécréter plusieurs enzymes 

et protéines tels que la phosphatase alcaline (ALP), le collagène de type1 (COLL1A1), l’ostéocalcine 

(OCN) ou encore la bone sialoprotein (BSP) qui permettent la synthèse et le remodelage de la matrice 

extracellulaire minéralisée (Capulli et al., 2014). (Figure 3B) 

 

 Les Ostéocytes : Ils représentent 95% des cellules osseuses et ils ont été longtemps considérés 

comme des ostéoblastes quiescents ; plus récemment, on les a identifiés comme étant « les chefs 

d’orchestre » de la production de matrice osseuse. Ils dérivent directement des ostéoblastes 

emprisonnés dans la matrice extracellulaire minéralisée. Durant les premiers jours de son 

emprisonnement dans la matrice, l’ostéoblaste va perdre progressivement son phénotype ALP+, OCN+, 

COLL1A1+, au profit d’autres marqueurs comme la dentin matrix protein1 (Dmp1) et Sost qui 

caractérisent ce nouveau type cellulaire (Capulli et al., 2014). Sa morphologie va également se modifier 

pour former des cellules avec de nombreux prolongements cytoplasmiques permettant à l’ostéocyte 

de communiquer avec les milieux adjacents à la matrice afin d’assurer ses différentes fonctions. Ils 

jouent un rôle dans la transduction des signaux mécaniques en signaux chimiques (Uda et al., 2017), 

et permettent une régulation de l’activité ostéoblastique et ostéoclastique (Bellido, 2014; Capulli et 

al., 2014). Par ailleurs, ils possèdent d’autres fonctions hormonales, notamment sur le métabolisme 

du rein (Martin et al., 2011) et sur le système immunitaire (Asada et al., 2013). (Figure 3C) 
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Figure 3: Les trois principaux types cellulaires présents dans le tissu osseux : A) Représentation schématique d’un ostéoclaste 
et de ses marqueurs phénotypiques (adapté de Boyle et al, 2003). Imagerie SEM d’un ostéoclaste (en gris) et de sa lacune de 
résorption (source : Arnett T Université du collège de Londres, https://boneresearchsociety.org/resources/gallery/40/. B) 
Représentation schématique d’un ostéoblaste et de ses marqueurs phénotypiques (adapté de Capulli et al, 2014). Imagerie 
SEM d’un ostéobaste (en rouge) (source : Steve Gschmeissner 2013. Grossissement x8000 https://fineartamerica.com/. C) 
Représentation schématique d’un ostéocyte et de ses marqueurs phénotypiques (adapté de Capulli et al, 2014). Imagerie SEM 
de deux ostéocytes (en jaune) et de leurs prolongements cytoplasmiques (source : MacKenzie K, Université d’Aberdeen, Science 
Photo Library) 

 Les autres types cellulaires sont essentiellement présents dans le compartiment médullaire de 

l’os#. Ils forment des niches cellulaires composées d’adipocytes, de cellules souches hématopoïétiques, 

mégacaryocytes, macrophages, de MSCs, ou encore de cellules endothéliales composant la micro-

vascularisation. D’autres cellules composant les artérioles ou les nerfs sont également présent dans le 

tissu osseux (Lucas, 2017). 

 

2.Concept de l’ingénierie tissulaire  

 

 Le tissu osseux possède des capacités de cicatrisation, de réparation et de régénération 

intrinsèques après l’apparition d’une lésion grâce au remodelage osseux opéré par les ostéoblastes et 

les ostéoclastes. Cependant cette régénération naturelle a des limites en taille et en volume et la 

reconstruction des pertes osseuses massives reste un défi dans le domaine de la chirurgie 

orthopédique et maxillo-faciale. A ce jour les techniques de référence utilisées en chirurgie pour 

réparer ces lésions sont l’utilisation de greffons autologues ou de biomatériaux d’origine naturelle ou 

synthétiques. Le manque de disponibilité de tissus pour la greffe et la faible bio-activité des matériaux 

à disposition a fait émerger dans les années 70/80 un nouveau concept appelé « l’ingénierie 

tissulaire ». 

                                                           
# Compartiment Médullaire : qui se rapporte à la moelle. Dans le cas présent il s’agit de la moelle osseuse 
présente dans la partie centrale de l’os dans le compartiment trabéculaire. 

https://boneresearchsociety.org/resources/gallery/40/
https://fineartamerica.com/
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L’ingénierie tissulaire est une spécialité multidisciplinaire qui décrit l’ensemble des processus visant à 

fabriquer un tissu vivant, à partir des cellules de l’hôte cultivées in vitro sur un biomatériau 

tridimensionnel adapté, pour restaurer, maintenir ou améliorer une fonction. Pour cela, elle s’appuie 

sur les avancées dans les domaines des sciences du vivant et des biomatériaux afin d’améliorer le bio-

mimétisme du greffon (Letourneur and Bordenave, 2017).(Figure 4) 

Malgré son approche intéressante et novatrice, l’ingénierie tissulaire associant cellules/biomatériaux 

et facteurs de croissance reste à ce jour très peu utilisée chez l’homme en clinique. En effet, son coût 

de production élevé ainsi que les différentes contraintes exigées par les autorités sanitaires, laissent 

pour le moment, l’ingénierie tissulaire à l’état de concept utilisable comme modèle d’étude in vitro ou 

in vivo chez l’animal. Seuls quelques produits d’ingénierie tissulaire ont été utilisés dans le cadre de 

cas cliniques. 

 

Figure 4: Concept de l’ingénierie tissulaire. Prélèvement des cellules du patient, culture de ces cellules in vitro, association des 
cellules avec un biomatériau et ré-implantation chez le patient. (Source : Pandey A R et al 2017) 

2.1.Les cellules utilisées en bio-ingénierie du tissu osseux 

 Elles sont variées selon la complexité du produit d’ingénierie attendu, l’application et de l’hôte 

final (homme, gros animal ou petit animal). Nous pouvons distinguer d’une part les cellules issues de 

cultures primaires et d’autre part les cellules immortalisées modifiées génétiquement. Seules les 

cellules humaines ou dérivées de cellules humaines pour l’ingénierie du tissu osseux seront décrites 

dans le cadre de ce travail. 

 Les cellules primaires : Elles sont isolées à partir de tissus vivants par différentes techniques de 

digestion enzymatiques ou chimiques. De par leur nature peu proliférative, les cellules différenciées 

sont peu utilisées en ingénierie tissulaire. Seulement les cellules souches sont couramment utilisées 

car elles prolifèrent rapidement in vitro et sont multipotentes. Elles peuvent être isolées à partir de 

tissus minéralisés comme l’os ou la dent mais aussi de tissus mous comme le tissu adipeux riche en 

cellules souches mésenchymateuses. En ingénierie du tissu osseux, les cellules les plus utilisées sont 



 
15 

les ostéoblastes dérivant des cellules souches mésenchymateuses de la moelle osseuse (hBMSCs). Ces 

hBMSCs ont une forte capacité de prolifération et sont facilement inductibles en pré-ostéoblastes in 

vitro. Les ADSCs sont également beaucoup employées, car elles ont les mêmes propriétés que les 

hBMSCs mais leur prélèvement est moins invasif. D’autres types cellulaires « MSCs-like » sont étudiés 

notamment pour des réparations dentaires et Maxillo-faciales comme les SCAPS ou les DPSCs qui sont 

prélevées et dérivées de la pulpe dentaire. Pour les études de résorption, les ostéoclastes utilisés sont 

obtenus à partir de cellules mononucléées du sang (PBMSCs) et elles sont cultivées avec du milieu de 

culture enrichi en M-CSF et RANK-L. (Tableau 1) 

 

 Les lignées cellulaires : Ce sont des cellules dérivées de cellules tumorales, modifiées par génie 

génétique ou spontanément devenues immortelles lors d’une culture in vitro. Elles ont la capacité de 

proliférer indéfiniment et expriment la plupart du temps, l’ensemble des marqueurs phénotypiques 

des cellules dont elles sont issues (Czekanska et al., 2014). La possibilité d’obtenir un grand nombre de 

ces cellules en culture facilement et rapidement a permis leur utilisation pour des études sur les 

biomatériaux : en effet, il est souvent nécessaire d’utiliser des concentrations cellulaires importantes 

pour ce type de cultures car l’adhésion cellulaire y est moins favorable comparativement aux plaques 

de culture en polystyrène classiques. (Tableau 1) 

 

 Type cellulaire Origine tissulaire ou cellulaire Références bibliographiques 

Cellules primaires 

hBMSCs Moelle osseuse (Cordonnier et al., 2014; Li et al., 2010) 

ADSCs Tissu adipeux (Griffin et al., 2019; Lalande et al., 2011) 

SCAPs Papille apicale dentaire (Hu et al., 2018; Huang et al., 2009) 

hPLDSCs Ligament parodontal (Huang et al., 2009; Seo et al., 2004; 
Spagnuolo et al., 2018) 

DPSCs Pulpe dentaire (Hu et al., 2018; Huang et al., 2009) 

PBMSCs Sang  (Arbez et al., 2019) 

Lignées cellulaires 

BMSC-TERT Dérivé des BMSCs de souris (Burns et al., 2010) 

MG63 Ostéosarcome (Matinfar et al., 2019) 

MC3T3 Calvaria de souris (Zheng et al., 2019) 

D1 Dérivé des BMSCs de souris (Kalisky et al., 2016) 

IDG-SW3 Dérivé de cellules Dmp1-GFP de 
souris (Ostéocyte) 

(Bonewald, 2013) 

Tableau 1 : Quelques exemples de cellules primaires et de lignées cellulaires utilisées en ingénierie osseuse et leurs origines 
tissulaires ou cellulaires 

2.2.Les facteurs de croissance en bio-ingénierie du tissu osseux 

 

 Les facteurs de croissance (FCs) sont des substances nécessaires à la cellule pour se multiplier, 

croître et acquérir des fonctions spécifiques lors de sa différenciation. Dans le cadre de l’ingénierie 

osseuse, les facteurs de croissance les plus couramment utilisés sont ceux intervenant dans les étapes 

de la réparation et du remodelage du tissu osseux. Ce processus repose sur un équilibre entre activité 

ostéoblastique et ostéoclastique (Figure 5). Durant les premières étapes de la réparation tissulaire, les 

cellules immunitaires vont sécréter différentes cytokines pro-inflammatoires (IL-1, IL-6, TNF) qui vont 

stimuler l’angiogenèse et augmenter l’activité des ostéoclastes. En dégradant la matrice, ces derniers 

vont libérer d’autres FCs comme l’IGF et le TGFβ qui vont induire la différenciation ostéoblastique.  
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L’angiogenèse et la différenciation ostéoblastique vont se développer grâce à la communication entre 

cellules endothéliales productrices de BMP2 et les ostéoblastes qui vont synthétiser du VEGF. Puis la 

résorption osseuse va être modulée durant la phase de remodelage par la production de 

métalloprotéases comme RANKL, OPG (Nyberg et al., 2016; Qasim et al., 2019) 

 

 

Figure 5 : Schéma de la communication cellulaire via les facteurs de croissances entre ostéoclastes, ostéoblastes et cellules 
endothéliales durant le remodelage osseux. (Réalisé à partir des travaux de Qasim et al 2019, Nyberg et al 2016) 

Dans la stratégie de réparation du tissu par ingénierie tissulaire, les FCs semblent avoir une place 

prépondérante de par leur activité biologique. Lors des premières études, les FCs étaient directement 

injectés sur le site d’implantation en complément d’un biomatériau, mais ceci a montré peu d’efficacité 

du fait de la dégradation trop rapide des FCs in vivo. (De Witte et al., 2018). De plus les FCs peuvent 

diffuser en dehors du site d’intérêt et peuvent causer des effets secondaires indésirables 

(développement cancéreux, minéralisation en site ectopique #) (Martin and Bettencourt, 2018). Afin 

de pouvoir délivrer les FCs de façon contrôlée dans le temps et l’espace, il est donc nécessaire de les 

immobiliser sur les biomatériaux et de maîtriser ainsi leur relargage sur le site d’implantation. Pour 

cela, 3 grandes stratégies sont utilisées avec chacune leurs avantages et leurs inconvénients : 1) 

Immobilisation de façon covalente au matériau, 2) Adsorption directe sur le biomatériau avec des 

liaisons chimiques faibles, 3) Micro-encapsulation des facteurs de croissance. (Figure 6) 

                                                           
# Site ectopique : Site anormal pour une réaction physiologique 
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Figure 6: Schéma des différentes stratégies d’incorporation des facteurs de croissance dans un biomatériau. A) l’encapsulation 
de FCs. B) Immobilisation covalente des FCs avec le biomatériau. C) Adsorption direct des FCs avec des liaisons faibles et des 
interactions protéiques. (Source : Wang et al., 2017) 

2.3.Les matériaux en bio-ingénierie du tissu osseux  

 Lorsque la lésion osseuse atteint une taille critique, suite à un traumatisme grave ou bien du 

fait d’une chirurgie d’exérèse carcinologique, le phénomène physiologique de réparation osseuse ne 

suffit pas toujours à réparer la lésion et les greffes autologues présentent des limites (morbidité au site 

donneur et quantité limitée). Ainsi, les biomatériaux sont fréquemment utilisés pour supporter et 

remplacer le processus naturel de réparation osseuse. Ces matériaux qu’il soient d’origine naturelle 

ou synthétique, doivent répondre à un cahier des charges très précis afin de remplacer les fonctions 

biologiques, chimiques et mécaniques de l’os et supporter la néoformation osseuse (Jordana et al., 

2017). Plusieurs paramètres sont impliqués et ce matériau doit être : 

- Biocompatible : c’est la capacité d’un biomatériau à fonctionner avec une réponse appropriée 

de l’hôte dans un champ d’application spécifique. Il ne doit pas être toxique pour l’hôte et doit 

répondre aux normes ISO 10993-5 (Naahidi et al., 2017). 

- Bioactif : capacité à créer une interface et des liaisons entre le biomatériau et le tissu de l’hôte 

afin de faciliter l’ostéointégration. 

- Ostéoconducteur : capacité du matériau à guider l’adhésion et la migration cellulaire en son 

sein, afin de favoriser la croissance osseuse. 

- Ostéoinducteur : capacité du matériau à recruter des cellules mésenchymateuses 

indifférenciées par chimiotaxie, et de les orienter vers la voie ostéogénique et stimuler la 

formation d’os au sein du site d’implantation (Lalande, 2011). (Cependant, tous les 

biomatériaux utilisés pour la régénération osseuse ne sont pas ostéoinducteurs).  

- Poreux : afin de permettre la colonisation cellulaire et la néo vascularisation. La porosité doit 

être de taille adaptée et les pores interconnectés pour permettre la migration, la prolifération 

cellulaire et la colonisation totale de la matrice, allant de la périphérie au centre de l’implant. 

Elle participe également à la meilleure diffusion des nutriments et de l’oxygène, permettant 

ainsi une meilleure survie et colonisation cellulaire. 

- Avoir des propriétés mécaniques adaptées dépendantes du site d’implantation. En effet les 

contraintes mécaniques supportées par l’os mandibulaire et un os long comme le tibia sont 

différentes. 

- Résorbable afin de permettre son remplacement progressif par le tissu osseux néoformé. La 

dégradation du biomatériau doit être connue et contrôlée. Elle doit se faire de façon 

concomitante à la néoformation osseuse. En effet, dans un premier temps le matériau doit 

servir de support aux cellules et au tissu néoformé, pour ensuite laisser la place au tissu mature.  
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2.3.1.Les matériaux naturels 

 Les matériaux naturels ont été les premiers matériaux utilisés en ingénierie tissulaire. 

Disponibles en grande quantité, ils ont permis les premières avancées dans le domaine de la 

substitution tissulaire. Ils proviennent d’espèces variées et leurs composantes peuvent être minérales 

ou bien organiques. 

Dans le domaine osseux comme dans l’ensemble des autres tissus, le biomatériau naturel le plus utilisé 

demeure la greffe autologue qui représente le traitement de référence pour la régénération du tissu 

osseux. Elle est déjà cellularisée, non immunogène, biocompatible et respecte une grande partie du 

cahier des charges demandé pour un greffon. Cependant, la quantité d’os disponible est souvent 

limitée, et la morbidité du site donneur doit être également considérée. Ces limites ont poussé la 

recherche d’autres matériaux de substitution. 

L’allogreffe# et la xénogreffe## » sont aussi utilisées mais nécessitent des traitements thermiques et 

chimiques afin de supprimer leur immunogénicité. Leur bonne ostéoconductivité fait d’eux de très 

bons matériaux utilisés en complément des greffes autologues lorsque celles-ci ne sont pas disponibles 

en quantité de greffon. Cependant leur pouvoir ostéoinducteur est très limité suite à la dénaturation 

cellulaire et protéique induite par les traitements (congélation, lyophilisation, stérilisation par 

irradiation). A cela se rajoutent le risque de transmission virale, d’infection bactérienne et des risques 

de rejet en dépit des traitements et des procédures de préparation des allogreffes. Parmi les 

principales sociétés présentes sur le marché nous pouvons citer la société OST Développement™ qui 

propose une gamme d’allogreffe pour la chirurgie dentaire (Allodyn©) (Figure 7A et B) et la société 

Geistlich Pharma™ qui propose des substituts xénogéniques d’origines bovines pour des applications 

en chirurgie dentaire et orthopédique (Bio-Oss© et Orthoss©). 

 

Les xénogreffes présentent des propriétés ostéoconductrices intéressantes et sont disponibles en 

grande quantité et à plus faible coût que les allogreffes. Par exemple, Le corail est une xénogreffe, 

utilisée en réparation osseuse. En effet son squelette poreux, composé de carbonate de calcium, peut-

être facilement transformé en hydroxyapatite par frittage et usiné à la forme souhaitée (Figure 7C). Il 

possède une bonne résistance aux forces de compression mais reste friable.(Jordana et al., 2017) 

Les polymères naturels offrent une excellente biocompatibilité et une biodégradabilité par action 

enzymatique ou hydrolyse, et sont utilisés en recherche dans le domaine de l’ingénierie tissulaire. Ils 

sont souvent utilisés sous forme d’hydrogels associés à des éléments minéraux pour obtenir des 

matériaux composites. On distingue aussi des poly-osides tels que le Chitosane extraits à partir des 

carapaces de crustacés, composé de glucosamines et N-acéthylglucosamines (Kozusko et al., 2018), ou 

encore d’acide hyaluronique ou de collagène de type 1 (Figure 7D). 

                                                           
# Allogreffe : greffe provenant d’un individu de la même espèce.  
## Xénogreffe : greffe provenant d’un individu d’une espèce différente. 
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Figure 7 : Exemples de biomatériaux naturels. A) et B) Os allogénique sous forme de granulés ou de bloc pour des applications 
en chirurgie dentaire (source : http://www.allodyn.com). C) Squelette phosphocalcique de corail utilisé en greffe osseuse 
(source : core-bone.com). D) Eponge de collagène (source : Castro-Cesena et al 2012) 

Cependant, ces biomatériaux naturels présentent certains inconvénients comme par exemple un 

risque de rejet post implantation (souvent lié à l’induction d’une réponse inflammatoire non contrôlée) 

ou encore des propriétés mécaniques faibles (souvent observée avec les hydrogels) pour une 

application osseuse. De plus, la reproductibilité entre les lots peut également être un facteur limitant. 

Afin de standardiser ces résultats, les recherches se sont orientées vers le développement de 

biomatériaux totalement synthétiques : ceci permet de contrôler le processus de fabrication dans sa 

globalité et d’obtenir des matériaux possédant des propriétés mieux adaptées au site d’implantation. 

 

2.3.2.Les matériaux synthétiques  

Les matériaux synthétiques sont des biomatériaux entièrement fabriqués en laboratoire. Leurs 

caractéristiques physico-chimiques peuvent être largement modifiées et adaptées à l’application 

d’intérêt. Contrairement aux matériaux naturels, les matériaux synthétiques sont disponibles en 

grande quantité et auront tous les mêmes réponses biologiques s’ils sont issus d’une même synthèse. 

Ils permettent d’éviter le risque de propagation d’une infection inter-espèces et évitent tous 

problèmes d’ordre éthiques ou religieux (Jordana et al., 2017). 

La modification des paramètres physico-chimiques tels que le pH, la rigidité, la rugosité de surface, la 

porosité peut modifier leurs propriétés biologiques comme la biocompatibilité, ainsi que leur 

bioactivité. D’autres paramètres peuvent aussi leur être conférés afin d’améliorer leurs qualités 

intrinsèques tels qu’un pouvoir antiseptique, la délivrance de substances actives, une dégradabilité 

contrôlée, ou encore une présentation sous forme injectable. 

En ingénierie tissulaire osseuse, les quatre grandes classes de biomatériaux synthétiques sont : les 

céramiques, les métaux, les polymères et les composites (El-Meliegy and van Noort, 2012) (Figure 8). 
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Figure 8: Classification des biomatériaux par El-Meliegy et von Noort, 2011 

Les céramiques sont les principaux biomatériaux utilisés en ingénierie tissulaire osseuse avec comme 

avantage majeur, la ressemblance chimique à la structure minérale de l’os. Il en découle un caractère 

biocompatible, non toxique, et de bonne intégration au tissu hôte ; ces matériaux doivent également 

pouvoir être remodelés par le processus physiologique de remodelage osseux. Il a été démontré que 

les céramiques possédaient une capacité ostéoconductrice qui permet l’adhésion et la prolifération 

des ostéoblastes (Anselme, 2000). Dans certains cas, ces matériaux peuvent être ostéoinducteurs. La 

principale limite de ces matériaux est liée à leurs propriétés mécaniques car elles sont fragiles et 

possèdent une faible résistance à la fatigue(Dorozhkin, 2010). De ce fait elles sont principalement 

utilisées comme matériaux de comblement pour de petits défauts osseux ou comme revêtement de 

prothèses métalliques pour la chirurgie orthopédique et maxillo-faciale (Lu et al., 2019). 

Parmi les céramiques on retrouve deux sous classes en fonction de la composition chimique : Les 

biocéramiques phosphocalciques et les biocéramiques silicatées (El-Meliegy and van Noort, 2012; 

Haugen et al., 2019). 

Les céramiques composées de phosphates de calcium (CaP) sont les plus utilisées (Figure 9). Elles 

permettent de promouvoir une réparation osseuse rapide à leur surface grâce à leur composition 

chimique similaire à l’apatite naturellement présente dans l’os et grâce à leur capacité à libérer des 

ions Ca2+ et des phosphates inorganiques qui stimulent la différenciation ostéoblastique (Thrivikraman 

et al., 2017). Elles sont souvent composées d’une association de plusieurs CaP conférant des propriétés 

de dissolution et de résistance mécaniques variables qui influencent directement l’ostéogenèse. Après 

une synthèse chimique en solution suivie d’une dessiccation#, ces céramiques sont frittées## afin d’être 

utilisées sous forme de blocs préformés ou de granules. Cependant les étapes de frittage rendent le 

matériau friable, diminuent sa solubilité et limitent sa biodégradabilité. De plus, il a été montré une 

                                                           
# Dessiccation : Elimination de l’humidité d’un corps 
## Frittage : Procédé de fabrication consistant à souder des grains d’une poudre grâce à de hautes températures 
sans les mener à la fusion. 
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réduction du remodelage ostéoclastique et une limite de l’injectabilité de ce matériau lorsqu’il se 

présente sous forme de granules. Afin de pallier à ces inconvénients, Brown et Chow ont développé 

en 1983 un ciment phosphocalcique qui a la particularité d’être injectable est de durcir à 37°C avec 

une cinétique de prise contrôlable (Brown, 1983).  

 

Figure 9 : Exemple de matériaux phosphocalciques. A) Bloc CERAFORM® de la société Teknimed composé de TCP et de HA. B) 
Ciment calcium phosphate Ossilix® de la société Exactech 

Les biocéramiques silicatées ou bioverres sont des biomatériaux à base de silice, additionnés de 

phosphate de calcium. Le plus connu est le bioverre 45S5 inventé dans les années 70 par Hench et al. 

Il se compose de 45% de silicium, 24,5% de calcium, 24,5% de sodium et 6% de phosphore (Kaur 

et al., 2014) et qui se présente sous forme de granules (Figure 10). Les bioverres sont connus 

pour réagir aux liquides physiologiques et former une couche d’hydroxyapatite carbonatée qui 

permet de stimuler la prolifération cellulaire et la différenciation de cellules souches vers un 

phénotype ostéoblastique. Cette couche va également être utile pour la minéralisation par les 

cellules osseuses et va permettre un lien fort avec l’os environnant (Thrivikraman et al., 2017).  

De la même façon que les céramiques phosphocalciques, la plupart des bioverres sont 

biocompatibles, ont des propriétes ostéoinductrices et favorisent l’invasion vasculaire. 

Cependant, ils présentent de faibles propriétés mécaniques (faible résistance à la fracture) et 

leur coût de production reste élevé. Ces éléments limitent leur utilisation aux sites opératoires 

soumis à de faibles contraintes mécaniques comme les chirurgies de comblements osseux de 

petits volumes (chirurgie orale et maxillofaciale par exemple). Actuellement en France, la 

société Noraker basée à Villeurbanne commercialise ce type de produit. 
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Figure 10: Représentation schématique de la Formation osseuse à partir d’un bio verre 45S5 (source : 
https://openwetware.org/wiki/Ceramic_Biomaterials,_by_Jon_Velez#Bioglass_and_Glass_ceramics) 

Les métaux, et plus particulièrement les prothèses en métal sont utilisées depuis de nombreuses 

années dans beaucoup d’applications orthopédiques et dentaires. Grâce à leur grande rigidité, 

elles permettent le remplacement de certaines pièces anatomiques fortement sollicitées 

mécaniquement comme les prothèses de hanche, de rotule ou les implants dentaires. La 

composition en métaux de ces prothèses de substitution varie selon le besoin du site 

d’implantation et doivent répondre aux normes de biocompatibilité et à la corrosion. Les métaux 

les plus utilisés sont : le Titane de grade 4 (Ti-6al-4V), le chrome/cobalt, zirconium (Farawati and 

Nakaparksin, 2019). Néanmoins les trois principaux problèmes rencontrés avec ce type de 

prothèses sont : 

- Leur manque d’élasticité qui entraine de fortes contraintes mécaniques sur le ciment de 

scellement et sur l’os en périphérie pouvant ainsi provoquer leur destruction à plus ou 

moins long terme 

- Elles ne sont pas résorbables ce qui limite le remplacement prothétique par de l’os 

néoformé. 

- La dégradation de ces métaux provoque le relargage de particules de corrosion, ce qui 

peut entraîner des réactions inflammatoires importantes péri-implantaires.  

Cependant, les métaux ne sont pas uniquement utilisés sous forme de prothèses mais sont aussi 

utilisés sous forme d’oxides pour modifier les propriétés des biomatériaux. Parmi eux, le strontium (Sr) 

a été décrit comme induisant l’ostéoblastogenèse en réduisant l’activité ostéoclastiques permettant 

ainsi de lutter contre l’ostéoporose (Saidak and Marie, 2012). Des études in vitro et in vivo ont montré 

un effet bénéfique sur la différenciation ostéoblastique de biomatériaux dopés au strontium (Zhang et 

al., 2020). 

Les matériaux dopés avec des ions argent (Ag) présentent des caractéristiques antimicrobiennes 

et une biocompatibilité intéressantes pour le revêtement de matériaux (Khan et al., 2016). 

Les polymères sont une catégorie de matériaux à part entière dont les composés sont très 

variés. Ils sont issus de l’assemblage de plusieurs monomères dont le nombre, l’enchaînement 

et les liaisons chimiques impliquées vont déterminer les propriétés physico-chimiques de 
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l’ensemble du matériau. Dans cette famille de matériaux, se regroupent les résines 

thermoplastiques comme le poly méthacrylate de méthyle (PMMA) utilisé pour le scellement des 

prothèses fémorales ou encore les polyesters qui sont les polymères synthétiques les plus 

utilisés en ingénierie osseuse (Ramesh et al., 2018). 

Parmi les polyesters : l’acide polylactique (PLA), l’acide glycolique (PGA), le copolymère de ces 

deux derniers (PLGA) et le polycaprolactone (PCL) (Figure 11) sont les matériaux les plus 

représentés car ils sont faciles à synthétiser et sont biocompatibles (Neto and Ferreira, 2018). 

Leur durée de vie dans l’organisme de 12 à 24 mois est adaptée au temps de reconstruction 

osseuse. Les produits de dégradation tels que l’acide lactique ou l’acide glycolique du PLA et 

PGA sont des métabolites naturellement présents dans l’organisme et peuvent être facilement 

éliminés par les voies naturelles (Fonseca et al., 2014). Mais, l’accumulation de ces mêmes 

métabolites peut entraîner localement une diminution du pH et provoquer de l’inflammation. 

Ces matériaux peu coûteux ont trouvé un véritable regain d’intérêt d’utilisation au cours de ces 

vingt dernières années grâce au développement des techniques d’impression de matériaux en 

3 dimensions tels que l’électrospinning ou la FDM (Fused Deposition Modeling) (Contreras-

Cáceres et al., 2019). Cependant, leurs propriétés mécaniques (résistance à la traction et 

élasticité) sont assez faibles et nécessitent souvent d’être optimisées par l’ajout d’un 

copolymère. 

 

Figure 11: Structure chimiques des principaux polymères synthétiques utilisés en ingénierie osseuse. 

Les matériaux composites sont des matériaux synthétiques associant plusieurs matériaux. La création 

de matériaux composites permet de contrebalancer les limites de chacun des matériaux décrits. Ce 

mélange de composés permet d’acquérir les propriétés physico-chimiques qu’un matériau simple ne 

pourrait avoir à lui seul. Pour cela, on retrouve différents types d’associations.(Babilotte et al., 2019) 

Ainsi par exemple, l’adjonction d’une phase minérale comme l’hydroxyapatite (HA) à des matériaux 

synthétiques comme le PLA et le PCL permet d’obtenir un matériau ayant plusieurs caractéristiques 

attendues en ingénierie du tissu osseux. Le PLA est biocompatible, rapidement bio-résorbable et 

approuvé par la FDA (Food and Drug Administration)#. En lui ajoutant du PCL, le PLA devient moins 

cassant et son temps de dégradation est allongé permettant ainsi une néoformation tissulaire. Ces 

deux matériaux sont usinables sous forme de fibres utilisables avec une imprimante 3D, permettant 

de créer des ‘’scaffolds’’ (échafaudages) dont l’architecture est contrôlée. L’ajout de HA permet 

                                                           
# FDA (Food and Drug Administration) : c’est l’administration américaine des denrées alimentaires et des 
médicaments. Cet organisme a l’autorité pour la mise sur le marché des médicaments sur le territoire américain. 
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d’augmenter le potentiel ostéoinducteur du matériau et améliore donc la formation osseuse. (Pitjamit 

et al., 2020). 

Une autre étude montre un matériau composite permettant de combiner les propriétés 

ostéoinductrices de bioverres, à celles de photopolymérisation de la gélatine métacrylée (GelMA) et 

aux effets antimicrobiens du lithium(Moghanian et al., 2020). L’idée étant d’utiliser la GelMA pour 

créer l’architecture globale du matériau. Les bioverres induisent l’ostéoinduction et améliorent les 

propriétés mécaniques de la gélatine. Cependant, ils ont tendance à créer localement des chocs 

osmotiques et une baisse de pH qui favorisent le développement des souches bactériennes 

anaérobies. Afin de limiter cette propagation bactérienne, les bioverres sont directement dopés avec 

du lithium connu pour ses effets antibactériens. 

 

Cependant, la mise sur le marché des biomatériaux composites reste très complexe car il est nécessaire 

de prouver que tous les composés, utilisés ensemble et séparément, sont bien biocompatibles selon 

la norme ISO 10993/EN 30993. 

 

3. Les approches conceptuelles en Ingénierie Tissulaire 

 

 Depuis ses débuts et jusqu’à aujourd’hui, l’ingénierie tissulaire a su se réinventer sous 

l’impulsion des connaissances acquises et de l’évolution technologique. Initialement, le dogme a été 

de penser qu’il suffisait de créer un environnement matriciel biomimétique suffisamment attractif 

pour que les cellules puissent adhérer, se multiplier puis remodeler le biomatériau. Telle est l’approche 

classique dite « top-down ». Vers la fin des années 2000, la prise en compte non plus de 

l’environnement matriciel dans son ensemble, mais du microenvironnement cellulaire a fait évoluer le 

concept vers l’approche « bottom-up » qui vise à une hiérarchisation plus fine du greffon synthétique 

(Figure 12). 

 

 

Figure 12: Approche conceptuelles en ingénierie tissulaire. A) « Top-down » et B) « Bottom-up ». (Source : Lu T et al 2013 
adapté d’après les travaux de Nichol et Khademhosseini 2009) 
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3.1. L’approche « top-down » 

 C’est l’approche traditionnelle, assez simple de mise en œuvre où les cellules sont directement 

ensemencées en surface du matériau (Figure 12A). Dans cette approche on attend une colonisation 

spontanée du matériau par les cellules lors de l’étape de maturation. Après une période donnée, les 

cellules prolifèrent, créent leur propre matrice tout en dégradant celle que constitue le scaffold. Cette 

approche a trouvé son écho dans les domaines d’application tissulaire ne nécessitant que peu de 

cellules et/ou peu de vascularisation comme par exemple la peau, la vessie ou le cartilage (Lu et al., 

2013). 

La méthode dite « top-down » s’appuie sur deux méthodes de travail. La première consiste à pré-

cellulariser le matériau in vitro avec les cellules du patient. Après une période de maturation, il est 

implanté sur le site opératoire puis remodelé in vivo. Cependant la phase de maturation in vitro est 

longue, coûteuse, nécessite deux étapes et les cellules amplifiées in vitro peuvent développer des 

anomalies génétiques telles que des trisomies (Thébaud et al., 2015). La deuxième méthode consiste 

à implanter un matériau qui va « recruter » directement les cellules du patient comme par exemple 

les MSCs et les faire différencier. Cette méthode est la plus utilisée en clinique car elle ne nécessite 

qu’un temps opératoire et la mise sur le marché d’un tel produit est plus « simple » car elle n’entre 

pas dans le cadre de la thérapie cellulaire (Nemeno-Guanzon et al., 2012).  

Qu’elle se fasse avec une précellularisation ou non, cette approche présente un inconvénient majeur 

pour la diffusion des nutriments au sein du matériau, du fait d’un manque de vascularisation. Il en 

résulte une distribution cellulaire inhomogène et une viabilité cellulaire faible au cœur du scaffold. En 

effet, la diffusion passive des nutriments ne dépasse pas 200 µm de profondeur. La vascularisation 

nécessite une taille de pores supérieure à 250 µm pour se développer. Malgré les avancées en terme 

de fonctionnalisation de surfaces et de biomimétismes ces approches aboutissent difficilement à la 

récréation du microenvironnement complexe, favorable et caractéristique du tissu à réparer (Lu et al., 

2013; Rouwkema et al., 2008).  

 

3.2.L’approche « bottom-up » 

 Grâce au développement des matériaux composites et des nouvelles technologies 

d’assemblages, l’approche de fabrication couche par couche ou « bottom-up » vise à résoudre les 

problématiques avec l’approche traditionnelle (Figure 12B). Elle consiste donc à développer le micro-

environnement de chaque type cellulaire composant le greffon de façon séparée puis de les assembler 

afin de créer un macro environnement modulable et implantable (Nichol and Khademhosseini, 2009). 

Pour la réalisation de ce concept, l’utilisation de plusieurs technologies et de divers matériaux ont été 

décrites afin de répondre aux besoins de chaque type cellulaire. Comme exposé dans la Figure 12B, les 

sous unités peuvent être créées soit à partir de cellules encapsulées dans des hydrogels, soit cultivées 

en organoïdes ou cultivées en feuillets, mais aussi imprimées via une imprimante 3D. Enfin, les 

différentes sous-unités sont assemblées physiquement de façon hiérarchisée ou non. L’une des 

difficultés est de maintenir la cohésion des unités du scaffold. La stabilité de ces assemblages est 

cruciale pour éviter d’endommager les cellules, mais aussi pour faciliter leur manipulation et éviter les 

mouvements après implantation. 

  



 
26 

4.La Bio-Impression 

 

 La bio-impression (ou 3D bioprinting) est une technologie appliquée au biomédical qui a fait 

son apparition à partir de la fabrication additive. L’une des premières apparitions de l’impression 3D 

dans le domaine de la recherche médicale a concerné l’utilisation de l’impression 3D pour réaliser des 

modifications de surface d’un matériau permettant ainsi une l’adhésion cellulaire spécifique.(Park et 

al., 1998) 

 

Cette discipline a pris une ampleur considérable ces dernières années, appuyée par une quantité 

croissante de publications, grâce notamment au développement d’outils informatiques permettant de 

modifier les approches en ingénierie tissulaire : 

- Adaptation de l’architecture et de l’ultrastructure du scaffold de manière à l’adapter au mieux 

à la réponse biologique ou au site d’implantation 

- Répartition des éléments biologiques de façon homogène et hiérarchisée dans le scaffold (Hong 

et al., 2018). La bioimpression se base sur le principe de la CAO (conception assistée par 

ordinateur) avec des paramètres contrôlés où le manipulateur modélise un matériau dans un 

logiciel, puis l’imprimante pilotée par l’ordinateur le construit couche par couche grâce à une 

« encre » spécifique ;  

Cette technique offre la possibilité de reproduire la complexité d’un tissu de façon plus avancée que 

les techniques de médecine régénérative actuelles 

Marginalement utilisée au début des années 2000, elle a commencé à trouver un intérêt auprès des 

chercheurs au cours de ces cinq dernières années grâce au développement de l’approche « bottom 

up » et à la diminution du coût des machines (Figure 13). Ces trois dernières années, il a été mis en 

ligne sur Pubmed environ 1000 documents scientifiques contenant des éléments associés à la bio 

impression faisant de cette technologie une des priorités nationales auprès de l’INSERM. 

 

Figure 13: Représentation graphique du nombre de publications scientifiques parues sur PubMed contenant les mots clé 
« Bioprinting » ou « 3D printing » depuis 2006 
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En 2017, l’INSERM a créé à Bordeaux dans l’unité INSERM U1026 «Biotis » un Accélérateur de 

Recherche Technologique entièrement dédié au développement de la bio-impression (ART 

« Bioprint ») qui a pour buts de : 1) Développer des projets et former les autres unités INSERM sur la 

bio impression, 2) Accélérer le développement de modèles tissulaires pour la recherche dans le 

domaine de la médecine régénérative et 3) Valoriser l’utilisation de la technique du bioprinting auprès 

des autres unités de Recherche (source : biotis-bordeaux.com). A ce jour, c’est la seule unité en France 

dotée des trois principales techniques de bioimpression. 

 

4.1.Les différentes techniques de bio-impression 

 Il existe plusieurs techniques de fabrication utilisables en ingénierie tissulaire qui diffèrent par 

le procédé de mise en forme de la matière mais également par la nature des matériaux utilisables. 

Elles permettent une impression avec plus ou moins de précision de cellules inclues dans ce que l’on 

appelle bioencre. 

Les principales techniques de bioimpression sont au nombre de quatre : l’impression par jet d’encre, 

la micro extrusion, l’impression assistée par laser et la stéréolithographie (Figure 14). 

 

 

Figure 14: Représentation schématique des 4 principales technologies utilisées en bioimpression et leur comparaison par 
Donderwinkel et al 2017. A) Principe de l’impression par jet d’encre. B) Principe de la micro-extrusion. C) Principe de 
l’impression assistée par laser. D) Principe de l’impression par stéréolithographie. E) Tableau comparatif des capacités 
d’impression des 4 technologies. 

Chacune de ces technologies présente des avantages et des inconvénients mais elles permettent 

toutes d’imprimer des éléments biologiques. L’échelle de résolution va de la dizaine de microns 
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(bioimpression assistée par laser) jusqu’à plusieurs cm pour la microexctrusion. La complémentarité 

de ces technologies permet donc d’envisager l’impression hiérarchisée d’un tissu dans son ensemble. 

 

4.1.1.Impression par technologie à jet d’encre 

 L’impression par jet d’encre ou inkjet en anglais (Figure 14A) est une méthode d’impression 

sans contact entre la source donneuse (la seringue contenant la bio-encre) et le support receveur. 

L’encre contenue dans la seringue passe à travers la tête d’impression selon une fréquence 

déterminée. Ce mécanisme peut être une cellule thermique ou piézoelectrique (Figure 15). Le 

déplacement de la tête d’impression, permet de générer des gouttes d’encre qui vont se déposer sur 

le support receveur. Ainsi la taille des gouttes peut être contrôlée par la fréquence d’ouverture de la 

cellule mécanique et par la vitesse de déplacement de la tête d’impression.  

 

Figure 15: Représentation schématique des deux systèmes de technologie d’impression à jet d’encre. (Murphy and Atala, 2014) 

Cette technologie de haute résolution permet de générer des gouttes allant de 20 à 60 µm de diamètre 

pour des volumes d’éjection de 10 à 150 pL. Ces valeurs dépendent directement des réglages de la 

machine mais aussi de la viscosité de la bioencre. Cette bioencre doit être relativement peu visqueuse 

afin de ne pas boucher la seringue : ceci entraîne notamment une limite dans la densité cellulaire 

imprimable ainsi qu’une limitation des structures verticales. (Figure 14E) (Angelopoulos et al., 2020; 

Derakhshanfar et al., 2018) 

 

4.1.2.Impression par Micro-extrusion  

 L’impression par micro-extrusion est la technologie la plus répandue et la plus documentée 

dans la littérature scientifique de fait de son cout financier réduit et de sa technologie plus simple. 
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Figure 16 Représentation schématique des trois systèmes de technologie d’impression par micro-extrusion.(Murphy and Atala, 
2014) 

Cette méthode d’impression nécessite des matériaux avec des caractéristiques d’impression 

particulières dont la viscosité est un des paramètres clés. La technologie repose sur le principe de 

dépôt par contact direct entre le matériau déposé et son substrat receveur. Le matériau contenu dans 

une cartouche est mis sous pression et passe au travers d’une aiguille (ou un cône) dont le diamètre 

interne conditionne en partie le diamètre de l’extrudât (diamètre de 100 à 1000 µm). Le système de 

mise sous pression varie selon le modèle de l’imprimante et peut se faire soit à l’aide d’un système par 

pression d’air, soit grâce à un piston ou bien par l’intermédiaire d’une vis sans fin (Figure 16). 

La micro-extrusion permet d’imprimer des encres cellularisées ayant une viscosité importante (de 

l’ordre du kPa/s). Cette technique permet donc d’imprimer des encres avec une forte densité cellulaire. 

Contrairement à la technologie inkjet, la micro-extrusion engendre beaucoup plus de forces 

mécaniques sur les cellules, ce qui a un impact sur la viabilité cellulaire. (Dai and Lee, 2015) 

 

4.1.3.Impression assistée par laser (LAB) 

 L’impression assistée par laser a pour principe d’utiliser l’énergie d’un laser afin de transférer 

une bio-encre d’un support donneur vers un support receveur. Pour cela, un laser pulsé nano ou femto-

seconde est focalisé sur une lame donneuse recouverte d’une fine couche métallique et d’une encre 

cellulaire. L’énergie photonique absorbée par la couche de métal est restituée à l’interface avec la bio-

encre sous forme d’énergie thermique. L’augmentation de la température localement génère une 

bulle de vaporisation qui expulse un jet d’encre en direction d’une lame receveuse située à quelques 

millimètres de la première. Comme pour la technologie inkjet, le dépôt ne se fait pas par contact direct 

entre le support donneur et le support receveur (Fricain et al., 2017) (Figure 17). 
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Figure 17: Représentation schématique de l’impression assistée par laser (Murphy and Atala, 2014) 

Cette technique possède une haute résolution et elle présente l’avantage de pouvoir réaliser des 

niveaux d’organisation à l’échelle micrométrique en imprimant des gouttelettes contenant une dizaine 

de cellules, tout en maintenant une très bonne viabilité. Néanmoins, le coût important d’un tel 

équipement, la difficulté à optimiser tous les paramètres en jeu (comme l’énergie du laser et la 

distance substrat/receveur) sans oublier que l’utilisation de bio-encres faiblement visqueuses limitent 

l’utilisation de cette technique à des applications très spécifiques .(Derakhshanfar et al., 2018) 

 

4.1.4.La Stéréolithographie (SLA) 

 La Stéréolithographie ou SLA a été inventée en 1984 par Charles Hull. Son principe repose sur 

l’utilisation de résines photo-polymérisantes qui sont polymérisées couche par couche pour obtenir 

un objet 3D. Pour ce faire, le laser est déplacé en fonction de la forme choisie à la surface d’un bac 

contenant le polymère photosensible qui durcit au contact de la lumière. Après la polymérisation de 

chaque couche, la plateforme support descend de quelques micromètres, le polymère liquide recouvre 

la précédente couche durcie puis à son tour, est polymérisé par la lumière. Ainsi, de couche en couche, 

l’objet est reconstruit en 3 dimensions (Figure 18). 
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Figure 18: Représentation schématique de l’impression par stéréolithographie (source : https://www.a3dm-
magazine.fr/news/fabrication-additive-polymeres/limpression-3d-stereolithographie-sla) 

Cette technique a de nombreux avantages car elle permet une impression rapide à faible coût avec un 

grand degré de précision. Elle permet aussi de générer des constructions verticales tout en préservant 

une bonne viabilité cellulaire. Malgré ses nombreux avantages, cette technologie présente quelques  

inconvénients dont l’impossibilité d’organiser plusieurs types cellulaires, d’utiliser des rayons UV 

potentiellement toxiques pour les cellules et d’utiliser exclusivement des polymères 

photosensibles.(Derakhshanfar et al., 2018) 

 

4.2.La bio-impression dans le domaine de l’ingénierie osseuse 

4.2.1.Impression 3D ou bio-impression ? 

 De par son rôle structural, l’os est un tissu qui a toujours nécessité l’utilisation de biomatériaux 

possédant des propriétés mécaniques importantes pour sa substitution et sa régénération. A ses 

débuts en 1984 avec l’invention de la SLA, l’impression 3D a privilégié dans un premier temps le 

développement des technologies permettant l’élaboration d’objets en 3D rigides. SLA avec des résines 

polymérisables, frittage laser sélectif, FDM, DMLS sont autant de techniques d'impression 3D qui 

permettent l’obtention d’un objet solide.  

Sur ces bases, les applications de l’impression 3D dans le domaine médial et en ingénierie tissulaire se 

sont rapidement orientées vers le tissu osseux. En 2009, une prothèse de mâchoire en αTCP réalisée 

grâce à l’impression 3D a été implantée(Saijo et al., 2009). Puis en 2013, c’est l’implantation chez une 

patiente de 22 ans d’un crâne en plastique obtenu par impression 3D qui a été réalisé. (Brisson and 

Marquette, 2020) (Figure 19). 
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Figure 19: Crâne en plastique obtenue par impression 3D et implanté en 2012 par le Dr Bon Verweij. Université d’Utrecht, 
Pays-Bas. 

Cependant, il est important de ne pas confondre l’utilisation de l’impression 3D au service de 

l’ingénierie tissulaire et la bio-impression dans le domaine de l’ingénierie osseuse. En effet, si la 

différence sémantique peut paraître dérisoire, elle pose une réelle question au moment de faire l’état 

de l’art dans le domaine.  

Une rapide recherche bibliographique sur Pubmed en associant les mots clés « : nom du tissu » + « 3D 

printing » ou « bioprinting » (Figure 20) montre que sur les 20 dernières années, la fabrication additive 

a surtout pris une place dans la préparation de scaffolds auxquels sont associés manuellement des 

cellules. Dans ce cas, l’impression 3D n’est qu’une avancée technologique dans la préparation d’un 

matériau qui, comparé aux techniques classiques de préparation de matériau par moulage, permet 

d’obtenir une microarchitecture plus contrôlée. Mais elle ne permet pas de répondre totalement aux 

limitations constatées depuis de nombreuses années dans le domaine de l’ingénierie tissulaire comme 

par exemple, l’organisation précise des cellules entre elles ou encore la diffusion limitée des 

nutriments et O2 au cœur du scaffold par manque de néovascularisation. 
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Figure 20: Graphique représentatif de la recherche bibliographique sur Pubmed montrant le nombre de publication pour 
différents tissus en fonction du mot clé associé. 

La bio-impression se définit quant à elle, comme la déposition contrôlée par impression 3D d’éléments 

biochimiques, d’éléments structuraux et d’éléments cellulaires vivants. Elle se différencie donc de 

l’impression 3D par l’utilisation d’une seule et même machine pour la réalisation de l’ensemble de ces 

tâches. Elle doit permettre d’imprimer simultanément le scaffold et les cellules (Derby, 2012).  
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Afin de mieux comprendre les avancées scientifiques dans ce domaine, il faut donc intégrer la notion 

de bio-encre qui peut être considérée comme une sous-classe bien distincte de biomatériaux due à 

leur habilité à être imprimée en 3D sans nécessité d’un support externe. Les 3 principales 

caractéristiques que doit posséder une bio-encre sont : 1- Sa capacité à être imprimée de façon 

contrôlée pour former un extrudât cylindrique ou une gouttelette rigide, 2- Etre suffisamment 

visqueuse pour se maintenir dans le réservoir avant l’impression et 3- Être capable de se rigidifier après 

impression afin de maintenir la forme lors de l’impression des couches successives (Thayer et al., 

2020). 

A partir des propriétés d’une bio-encre, on peut se demander comment travailler avec des bio-encres 

liquides, plus ou moins visqueuses et possédant de faibles propriétés mécaniques dans un domaine de 

recherche ayant pour objectif de reconstruire un tissu dur soumis à de fortes contraintes mécaniques ? 

Comment la bio-impression peut-elle trouver un essor dans le domaine de l’ingénierie osseuse ? 

 

4.2.2. L’évolution de la bio-impression en ingénierie osseuse 

 A la fin de la première décennie des années 2000, deux principales approches de bio-

impression ont été développées en parallèle. 

 La première approche proposée par Fedorovich et al en 2008 a consisté à construire un scaffold en 

utilisant une encre cellulaire. Celle-ci était composée d’alginate et des HBMSCs. Cette équipe a montré 

qu’il était possible d’imprimer des cellules par micro extrusion en préservant la viabilité cellulaire et 

que ces cellules se différenciaient en présence d‘un milieu ostéo-inducteur (Fedorovich et al., 2008).  

Une deuxième approche consistait à utiliser la bio-impression en utilisant une encre, acellulaire, 

chargée en facteurs de croissance permettant ainsi le recrutement et/ou la différenciation des cellules 

vers un lignage ostéoblastique. En utilisant la technologie inkjet, Cooper et al ont pu montrer qu’il était 

possible de réaliser des motifs d’encre chargée en BMP2 sur des disques de peau décellularisée et que 

ces motifs induisaient une différenciation osseuse dirigée in vitro et in vivo (Cooper et al., 2010; Smith 

et al., 2012)(Figure 21). 

 

 

Figure 21: Impression d’encre de BMP2 par technologie inkjet. A) Image fluorescente de Cy5-BMP2 imprimée. B) Mise en 
évidence de l’activité de la phosphatase alcaline exprimée par les C2C12 après 48H de culture en présence de BMP2 imprimée 
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et de son inhibiteur Noggin. C) Radiographie à 2 et 4 semaines de la réparation osseuse des disques implantés dans la calvaria 
de souris.(Cooper et al., 2010) 

C’est dans ces années, qu’a débuté au sein de l’Unité INSERM U577 (actuelle U1026 dont je fais partie) 

les premiers travaux utilisant la technologie d’impression assistée par laser qui consistaient dans un 

premier temps à imprimer des microgouttelettes chargées en nanoparticules d’hydroxyapatite puis 

dans un second temps des encres alginate/ EAhy926 et enfin des impressions directement in vivo sur 

des calvarias de souris (Guillemot et al., 2010; Keriquel et al., 2010) 

Au cours des années suivantes, seules les cellules et/ou les facteurs d’induction ou encore l’hydrogel 

servant de vecteur d’impression ont réellement changé mais les principes de bases sont restés les 

mêmes. Quelle que soit la méthode d’impression utilisée, c’est deux approches présentent une 

caractéristique commune qui consiste à mêler encre cellulaire et ‘’scaffold’’ dans une solution 

imprimable unique.  

Si d’un point de vue biologique, ces biomatériaux présentaient des résultats positifs sur la 

différenciation ostéoblastique, il n’en est pas de même pour les caractéristiques mécaniques (Tableau 

2). Il en ressort que l’os résiste à des contraintes mécaniques 1000 fois supérieures à celles que 

peuvent supporter les bioencres. 

 

Tissus ou matériaux Force de Compression Références bibliographiques 

Os trabéculaire mandibulaire 3,9±2,7 MPa (Misch et al., 1999) 

Os cortical fémoral 120-140 MPa (Havaldar et al., 2014) 

Ciments CPC 10-100 MPa (Mellier, 2011; Zhang et al., 2012) 

Gelatine méthacrylée 10% 25 kPa (Wang et al., 2017) 

Gelatine 20% /Alginate7,5% 27-37 kPa (Zhang et al., 2013) 

Chistosan / fibres de soie 4-6 kPa (Zhang et al., 2019) 
Tableau 2: Comparatif des valeurs de forces de compression nécessaire à la destruction d’un tissu ou d’un matériau. 

 

Pour se rapprocher des besoins mécaniques de l’os tout en préservant le microenvironnement 

biologique et mécanique des cellules, il est envisageable de combiner les différentes technologies 

d’impression 3D. Pour cela, des sociétés comme RegenHU, proposent des modèles d’imprimantes 

multi-têtes combinant à la fois les technologies ink jet, extrusion, FDM... (Figure 22). Ainsi, ces 

imprimantes peuvent imprimer simultanément une solution inerte à forte viscosité pour créer un 

scaffold avec les propriétés mécaniques se rapprochant du tissu osseux et des solutions à faibles 

viscosités aux propriétés biologiques adéquates pour les cellules. 
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Figure 22: Imprimante 3D Discovery de RegenHU équipée de 4 têtes d’impression. (Source : 
https://www.aniwaa.fr/produit/imprimantes-3d/regenhu-3ddiscovery/) 

A ce jour, peu d’études dans le domaine de l’ingénierie osseuse exploitent cet axe technologique qui 

pourrait répondre à certaines problématiques observées depuis des années. Les raisons qui expliquent 

ce manque de données sont dues au fait que ces machines sont très onéreuses et que les matériaux 

avec de bonnes propriétés mécaniques permettant une co-impression avec une encre cellulaire sont 

quasi inexistants.  

Afin de pallier au manque de matériaux disponibles, les recherches se sont orientées vers la 

modification des hydrogels déjà existants afin d’augmenter leurs propriétés mécaniques et de les 

utiliser comme scaffold. 

Une de ces stratégies consiste à l’ajout de nanoparticules d’argile à un hydrogel. Elles permettent 

d’augmenter la viscosité des hydrogels et de se solidifier après impression. Elles peuvent être associées 

soit à du polyéthylène glycol diacrylate (PEGDA) (Zhai et al., 2018), soit du GelMA (Cidonio et al., 2019) 

mais aussi à d’autres hydrogels photopolymérisables. 

La méthode la plus évidente est d’ajouter un phosphate de calcium naturellement présent dans l’os à 

un hydrogel. C’est ce que propose Kuss et al dans leur étude où ils ont co-imprimé un scaffold composé 

d’HA/PCL avec une bioencre constituée d’acide hyaluronique et de gélatine méthacrylées mélangée 

avec de la SVF (stromal vascular fraction)(Kuss et al., 2017). 

Une autre stratégie consiste à utiliser l’impression coaxiale pour imprimer un CaP entouré d’une encre 

cellulaire alginate/MC3T3 (Raja and Yun, 2016). Ce système utilise une seule tête d’impression 

connectée à deux réservoirs : un pour la solution de CaP et l’autre contenant la bioencre (Figure 23). 
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Figure 23: Illustration de la méthode d’impression coaxiale par Raja Naren et Yun Hui-Suka 

Une des équipes ayant le plus avancé dans le domaine est celle de Michael Gelinsky en Allemagne qui 

a développé le ciment phosphocalcique CPC commercialisé par la société Innotere™. Grâce à cette 

pâte utilisable en micro-extrusion et à une imprimante multi-têtes, ils ont réussi à co-imprimer 

simultanément un scaffold de CPC et une bio-encre composée d’alginate et de hTERT-MSCs (Ahlfeld et 

al., 2018) (Figure 24A). 

 

 

Figure 24: Schéma de la méthode employée par Ahlfeld et al pour co-imprimer la pâte CPC et l’encre cellulaire Alginate/hTERT-
MSCs. A) Etape 1 : Les deux matériaux sont imprimés simultanément. Etape 2 : Phase de solidification du ciment CPC en 
atmosphère humide. Etape 3 : Réticulation de l’alginate dans du CaCl2. Etape 4 : Maturation de la construction dans du milieu 
de culture. B) Test de viabilité réalisé sur l’encre cellulaire co-imprimée avec le ciment CPC. 

Les résultats de cette étude montrent que la construction d’un biomatériau biphasique était possible. 

Cette construction a un module de compression d’environ 40 MPa et les cellules sont capables de 



 
37 

migrer et de coloniser le matériau scaffold au bout de 21 jours. Cependant, les images du test de 

viabilité dans les jours précoces montrent une toxicité localisée aux intersections entre le CPC et l’encre 

cellulaire (Figure 24B). 

4.3.L’INNOTERE CPC-Paste matériau de référence : intérêt et limites 

Comme mentionné dans la partie 4.2.2, les matériaux commerciaux disponibles pour fabriquer un 

scaffold avec des propriétés mécaniques suffisantes sont peu nombreux. A notre connaissance, seul le 

ciment phosphocalcique Innotere (Plotter-Paste-CPC) est disponible actuellement sur le marché. En 

réalisant une étude bibliographique sur ce produit nous avons pu en déterminer la composition (Lode 

et al., 2014) (Tableau 3). 

Partie minérale : 80% du produit final 

Composants Quantité 

α-Tricalcium phosphate 60% 

Dicalcium phosphate anhydre 26% 

Carbonate de Calcium 10% 

Hydroxyapatite 4% 

Vecteur liquide : 20% du produit final 

Composants Quantité 

Miglyol 812 75% 

Tween 80 15% 

Amphisol A 10% 
Tableau 3: Composition du ciment CPC Innotere d’après Lode et al 2014. 

Ce ciment développé pour l’impression 3D a la caractéristique d’être extrudable et de se solidifier au 

contact d’un milieu aqueux ou d’une atmosphère humide. Cette caractéristique est très intéressante 

car la solidification du matériau peut se faire dans un milieu de culture cellulaire, ce qui laisse entrevoir 

la possibilité de co-impression cellulaire avec ce ciment. L’autre point intéressant de ce produit est la 

composition du vecteur liquide de la pâte. Il permet à la fois de maintenir la viscosité de la pâte avant 

l’extrusion mais évite aussi le contact de l’humidité avec les poudres, empêchant ainsi la réaction de 

prise en masse dans la seringue et permettant donc sa conservation. Néanmoins comme beaucoup de 

ciments aqueux, il présente une acidification localisée au moment de la prise en masse, pouvant être 

toxique pour les cellules et une faible macroporosité.(Yousefi, 2019). De plus, la solidification en 

milieux aqueux de ce ciment engendre des micros fissures ce qui pourraient être dommageables pour 

l’intégrité de la structure en présence de contraintes mécaniques post-implantation. Le dernier 

inconvénient de ce produit est son conditionnement. Ce ciment est vendu stérilisé dans des seringues 

spécifiquement adaptées à l’imprimante de RegenHU.  

Pour envisager un futur déploiement de la bio-impression en chirurgie dentaire et en chirurgie 

orthopédique il est donc nécessaire de développer de nouveaux matériaux imprimables afin de 

proposer des choix de matériaux les plus adaptés aux sites d’implantations mais aussi aux différentes 

imprimantes disponibles.  

 

5.Objectifs scientifiques de l’étude 

 

Les limites dans le domaine de l’ingénierie tissulaire et particulièrement celui du tissu osseux 

concernent le développement de substituts osseux qui soient à la fois ostéo-inducteurs, ostéo-

conducteurs, biocompatibles, cellulairement organisés, vascularisés et ayant des propriétés 
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mécaniques proches de celle du site d’implantation. La plupart des matériaux utilisés ces dernières 

années dans le domaine de l’ingénierie tissulaire osseuse ne répondent que partiellement à ces 

besoins. En effet, qu’ils soient synthétiques ou naturels, ces biomatériaux présentent tous des lacunes 

dans le domaine de l’organisation des cellules au sein du matériau et leur conception qu’elle soit sous 

forme de blocs, de granules ou de pâtes ne favorise pas ou peu le développement d’une néo-

vascularisation. 

Grâce au développement technologique dans le domaine médical, notamment de l’impression 3D, de 

nouveaux concepts d’étude sont apparus. Les techniques de bio-impression et le développement des 

bio-encres, nous permettent d’envisager la fabrication de tissus complexes au niveau de leur forme et 

de l’organisation cellulaire interne. Cependant, l’impression 3D dans le domaine de l’ingénierie osseux 

s’est souvent limitée au développement de substituts osseux acellulaires, privilégiant plutôt le rôle 

mécanique du tissu à celui du biologique.  

Néanmoins, depuis une dizaine d’années, les équipes de recherche utilisant l’impression 3D se sont 

intéressées au développement de biomatériaux permettant un compromis entre les performances 

mécaniques spécifiques au tissu osseux et l’organisation cellulaire qui joue un rôle prépondérant dans 

l’homéostasie tissulaire. Cette double contrainte spécifique au tissu osseux, reste une problématique 

importante dans le domaine de la médecine régénératrice. 

L’impression 3D des cellules nécessite l’utilisation d’encres de faible viscosité permettant de préserver 

la viabilité cellulaire lors de l’impression. Cependant, ces encres bioactives ne sont pas satisfaisantes 

d’un point de vue mécanique. A contrario, les encres de fortes viscosités présentent des 

caractéristiques mécaniques intéressantes mais ne permettent pas, à notre connaissance, d’imprimer 

des cellules vivantes.  

Afin de répondre à cette problématique par les techniques de bio-impression, il est nécessaire de 

d’envisager la co-impression. En effet, l’impression d’une seule solution très visqueuse contenant des 

cellules permettant la construction d’un scaffold cellulairement hiérarchisé semble impossible. Il est 

donc préférable d’envisager l’impression en parallèle d’une part d’un matériau structurant 

échafaudage (scaffold) qui apportera la forme et les propriétés mécaniques au biomatériau, et d’autre 

part l’impression des cellules avec une encre séparée pour apporter le contingent ostéogénique au 

matériau composite.  

Malheureusement, si l’utilisation et le choix des encres cellulaires sont assez bien décrites dans la 

littérature scientifique, les matériaux co-imprimables disponibles pour le scaffold ne sont pas très 

nombreux et quasiment inexistants dans le commerce. 

C’est dans ce cadre-là que nous avons décidé de développer ce sujet d’étude qui a pour objectif 

principal de démontrer la faisabilité de la co-impression d’un scaffold phosphocalcique et d’une encre 

cellulaire pour la création d’un modèle de substitut osseux. Face au manque de matériaux 

phosphocalciques disponibles en impression 3D, notre objectif secondaire a été de développer un 

matériau scaffold utilisable en micro-extrusion. 

Pour la réalisation de ce projet, nous avons bénéficié d’une part des compétences de l’Unité INSERM 

U1026 BIOTIS (Bioingénierie Tissulaire) à laquelle j’appartiens en tant qu’Assistant Ingénieur, et de 

l’Accélérateur de Recherche Technologique (ART BioPrint) crée en 2017 au sein de l’unité Biotis de 

Bordeaux pour la bioimpression 3D. 

Pour le développement et la caractérisation du matériau phosphocalcique, nous nous sommes 

appuyés sur une recherche bibliographique importante et sur les compétences techniques d’un 
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chimiste de l’Unité INSERM U1026. Nous avons aussi sollicité les conseils de l’équipe du CIRIMAT de 

Toulouse et plus particulièrement l’équipe de Christèle Combes dont l’expertise sur les ciments 

phosphocalcique est reconnue et avec qui nous collaborons depuis plus de 10 ans. La première partie 

du rapport concerne le développement et la caractérisation du matériau, la seconde partie est 

consacrée à la mise au point de l’impression du matériau et enfin la troisième partie s’intéresse à la 

co-impression matériaux/cellules.  

5.1.Objectif 1 : Développement et caractérisation du matériau phosphocalcique imprimable. 

Notre objectif initial a été de développer un ciment phosphocalcique semblable à celui produit par 

Innotere car il valide déjà beaucoup de points attendus dans le cahier des charges d’un matériau 

imprimable et les premières implantations en site osseux chez le rat que nous avons réalisé au sein du 

laboratoire sont très encourageantes (Fenelon et al., 2021). Cependant le développement d’un tel 

produit est long, coûteux et nécessite des appareils spécifiques pour la synthèse des différents 

précurseurs. De plus, ce matériau n’est pas parfait car nous avons pu observer que sa conservation 

dans sa seringue de conditionnement avait un temps limité, que le temps nécessaire à sa prise totale 

du ciment en milieu aqueux était de plusieurs jours et qu’il présente des phénomènes toxiques au 

contact direct avec les cellules. Nous avons donc choisi de développer un matériau plus simple et peu 

coûteux sur la base de nos recherches bibliographiques.  

Dans le laboratoire nous avons déjà expérimenté la fabrication d’hydrogels d’alginate chargés en 

particules d’hydroxyapatite. Cependant les expériences d’extrusion menées précédemment n’ont pas 

été concluantes du fait d’un manque d’homogénéité de la solution. En effet, au moment de l’extrusion, 

la phase aqueuse était expulsée dans un premier temps, les grains d’hydroxyapatite s’aggloméraient 

dans la seringue, ce qui empêchait l’obtention d’un extrudât homogène.  

 

Nous avons trouvé un protocole de synthèse d’hydroxyapatite dans de la gélatine méthacrylée pour 

une application en ingénierie osseuse (Zuo et al., 2015). Dans cette étude, les auteurs ont développé 

des blocs de GelMA-HA cellularisables et empilables afin d’obtenir un modèle d’ostéon (Figure 25).  

 

Figure 25: Schéma explicatif du principe de synthèse de l’hydroxyapatite dans la gélatine méthacrylée employée par Zuo et 
al. 
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Cette méthode de synthèse a servi de base dans notre projet car ce biomatériau présente plusieurs 

avantages : 

1) La solution contient des phosphates de calcium répartis de façon homogène dans la 

solution, ce qui évite l’obstruction de la seringue d’extrusion 

2) Il est possible de solidifier ce matériau par photopolymérisation, ce qui est très intéressant 

car notre imprimante 3D est équipée d’une lampe UV adaptée 

3) Tous les éléments pour synthétiser cette GelMA-HA sont peu coûteux, ils ne nécessitent 

pas d’équipement spécifique pour la synthèse et ils sont disponibles dans notre 

laboratoire. La principale limite de ce matériau pour l’impression 3D est la propriété 

thermosensible de la GelMA avant sa photopolymérisation. Afin d’obtenir une viscosité 

adaptée à l’impression, il fallait avoir une température comprise entre 25 et 30°C. En 

dessous de 25°C la gélatine reste solide et au-dessus de 30°C la solution est trop liquide et 

ne permet pas une impression régulière. 

 

Cependant, l’impression n’a pas pu être réalisée avec cette solution car la viscosité était trop faible.  

Nous avons donc comparé plusieurs concentrations de GelMA-d’HA afin d’adapter ce matériau à 

l’impression mais là encore les résultats ont été insatisfaisants. A faible concentration le matériau 

n’était pas assez visqueux et il s’étalait sur le support avant de pouvoir être polymérisé. A forte 

concentration, la solution polymérisait trop rapidement, rendant l’impression impossible. 

Par la suite, les travaux de Schuurman et al nous ont permis d’améliorer l’imprimabilité de notre 

matériau grâce notamment à l’adjonction d’acide hyaluronique. Dans leur étude, Schuurman et son 

équipe se sont intéressés au développement d’une matrice composite GelMA/acide hyaluronique pour 

imprimer un scaffold utilisable en ingénierie du tissu cartilagineux.(Schuurman et al., 2013) 

Nous avons donc testé plusieurs concentrations de GelMA-HA/ Ac Hyaluronique afin d’optimiser 

l’imprimabilité du matériau. La composition GelMA-10% HA-4% Ac hyaluronique-1,25% était la plus 

adaptée en termes de viscosité au moment de l’impression et de stabilité avant la polymérisation. 

Nous avons donc pu mener les études de caractérisation physico-chimiques, biologiques de ce 

matériau ainsi que des tests d’imprimabilité.  

5.2. Objectif 2 : Caractériser l’imprimabilité du matériau 

L’évaluation de l’imprimabilité d’un matériau est un critère très important dans le domaine de 

l’impression 3D et de la bio-impression car elle permet de déterminer les conditions idéales 

d’impression liées à la machine pour un matériau donné. Cependant, la grande variabilité des 

imprimantes, ainsi que des techniques d’impression et de l’application finale de l’élément construit ne 

permettent pas actuellement d’avoir un référentiel normé pour caractériser l’imprimabilité d’un 

matériau ou d’une encre. Afin d’évaluer la pertinence des mises au point réalisées sur nos conditions 

d’impression et avoir un regard objectif sur la qualité nos éléments imprimés, nous nous sommes 

référés aux travaux de O’Connell et al sur la caractérisation des bio-encres utilisées en bio-impression 

par extrusion et ceux de Gao et al réalisés sur l’impression de scaffold GelMA/nano-Argile. Dans leurs 

travaux, les auteurs ont fait une synthèse sur les caractérisations nécessaires à considérer pour une 

bonne impression. Ces caractérisations sont réalisées à l’aide de techniques d’imagerie et d’analyses 

en rhéométrie.(Gao et al., 2019; O’Connell et al., 2020)  

 

Dans le cas de notre étude, nous avons travaillé en parallèle sur la formulation du matériau et sur 

l’optimisation des conditions d’impression de la GelMA10% + A.Hya1,25% + HA4%. En effet, le choix 
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final des concentrations de GelMA à 10% et d’A. hyaluronique à 1.25% a été orienté par les recherches 

bibliographiques mais aussi par les tests d’impression réalisés en parallèle. 

Comme la plupart des études ayant recours à l’impression 3D, nous nous sommes focalisés sur la 

recherche des conditions expérimentales les plus favorables à l’impression d’un motif ayant une bonne 

résolution, dans un temps réduit.  

5.3.Objectif 3 : Evaluation biologique de la co-impression 

Lors de l’écriture de ce projet en 2018, la co-impression d’un matériau phosphocalcique et d’une encre 

cellulaire à l’aide d’un système avec deux 2 têtes d’impression sur la même machine n’était pas 

développée à notre connaissance. En effet, la possibilité de construire couche par couche une structure 

qui soit à fois rigide et cellulairement organisée est une véritable avancée dans le domaine de la 

bioingénierie du tissu osseux qui utilise habituellement des matériaux préformés qui sont ensuite 

cellularisés. Un mois après le dépôt du projet à l’EPHE, Ahlfeld et al publiaient dans le journal 

Biofabrication un article avec ce même concept en utilisant la pâte CPC d’Innotere et une encre 

d’Alginate contenant des MSCs immortalisées. La publication de cet article nous a conforté dans l’idée 

que le développement de la co-impression pour une application osseuse était envisageable et 

optimisable. En effet, dans cet article, les auteurs ont réussi à co-imprimer le matériau 

phosphocalcique et l’encre cellulaire mais les résultats de l’étude biologique étaient limités à un test 

de viabilité et à une image de colonisation cellulaire du matériau à 21 jours, ne permettant pas de 

conclure sur un potentiel effet ostéo-inducteur du CPC sur les cellules in vitro. 

 

Ainsi les objectifs que nous nous sommes fixés étaient de pouvoir réaliser une co-impression 

simultanée d’une encre cellulaire avec le matériau que nous avons développé. Nous voulions évaluer 

la viabilité cellulaire post-impression avec un test Live Dead et déterminer un potentiel effet ostéo-

inducteur de notre matériau avec une mise en évidence de la phosphatase alcaline produite par les 

cellules lors du processus de différenciation. 

Pour ce faire, nous avons choisi de co-imprimer notre matériau phosphocalcique avec une encre 

d’alginate/acide hyaluronique associée à des cellules MG63. Nous avons choisi ce type cellulaire pour 

plusieurs raisons : 

- Les MG63 sont des cellules immortalisées issues d’ostéosarcome humain et sont donc proches 

du modèle osseux. 

- Leur amplification est rapide et ne nécessite pas de milieux de culture spécifique. C’est 

important car l’impression d’encres cellulaires requiert plusieurs millions de cellules par mL 

d’encre. 

- Les conditions d’impression nécessitant beaucoup de mises au point, il serait très couteux de 

les réaliser avec des cultures primaires utilisant des hBMSCs par exemple. 

Le choix du vecteur alginate/acide hyaluronique a été guidé par une étude bibliographique et le 

matériel à disposition dans le laboratoire. Les encres composées d’alginate sont développées depuis 

les débuts de la bioimpression et sont bien décrites dans la littérature. Cela nous a permis de nous 

concentrer sur le développement de matériau phosphocalcique et sa caractérisation. De plus, notre 

matériau phosphocalcique étant sensible aux variations de températures, nous voulions une encre 

cellulaire facile à imprimer et physiquement stable pour faciliter le contrôle des paramètres des deux 

solutions durant la co-impression. 
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II-Matériels et Méthodes 
 

6.Techniques de caractérisation physico-chimiques 

La caractérisation physico-chimique d’un matériau composite nécessite l’utilisation de plusieurs 

méthodes en fonction de la nature même des éléments qui le compose. Dans notre cas, le matériau 

était composé d’une phase organique (GelMA et acide hyaluronique) et d’une phase minérale 

(hydroxyapatite). 

Les différents matériaux comparés dans notre étude avaient la composition suivante : 

- Matériau Test : GelMA 10% + Acide Hyaluronique 1,25% + Hydroxyapatite 4% + LAP 0,5% 

(GelMA+A.Hya+HA)  

-  Matériau témoin : GelMA 10% + Acide Hyaluronique 1,25% + LAP 0,5% (GelMA+A.Hya) 

Le LAP (Lithium Phenyl(2,4,6-trimethylbenzoyl)phosphinate) est un photo initiateur qui initie la 

réaction de polymérisation en présence de lumière UV. 

Dans un 1er temps, nous avons caractérisé, le degré de méthacrylation de la GelMA synthétisée par 

dosage TNBS. 

Le protocole de synthèse de la gélatine métacrylée est détaillé en annexe (Annexe 1).  

Dans un 2nd temps des tests de rhéologie, de swelling ratio, des observations MEB ainsi que des tests 

de dégradation hydrolytique ont été menés sur le matériau test et sur le matériau témoin afin de 

caractériser la partie organique du matériau. La partie minérale a été caractérisée par analyse 

thermogravimétrique, par diffraction des rayons X et par MEB. 

Enfin, des études de cytocompatibilité du matériau ont été réalisées avec des cellules MG63. Nous 

avons étudié leur effet sur la viabilité cellulaire en utilisant le test du Live/Dead et l’évaluation de la 

cytotoxicité de ces matériaux a été réalisée par les tests MTT et RN.  

6.1.Détermination du taux de méthacrylation de la gélatine : TNBS Assay 

Principe : 

 Le TNBS (Trinitrobenzene Sulfonic Acid) est un réactif utilisé pour le dosage des groupements amines 

libres des protéines (Habeeb, 1966). Les amines primaires réagissent avec le TNBS pour former un 

composé dosable par spectrométrie à 355nm (Figure 26). Ce dosage permet de déterminer de façon 

indirecte le taux de méthacrylation. 

 

Figure 26: Schéma de la réaction entre une amine primaire libre et le TNBS pour former un dérivé coloré mesurable par 
spectrophotométrie. Source : TNBSA Products instructions. Ref : TS28997 Thermo Scientific. 
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Protocole :  

- Préparer une solution tampon de bicarbonate de soude (Na2HCO3, Sigma-Aldrich) à 0,1M et à 

pH=8,5. 

- Dissoudre à 60°C pendant 1h et sous agitation la gélatine méthacrylée lyophilisée à 1 mg/mL 

dans la solution de bicarbonate de soude à 0.1M. Répéter la même opération avec la gélatine 

lyophilisée ayant servie à la synthèse de la GelMA. 

- Diluer le TNBS 5% dans le tampon bicarbonate de soude au 1/500. 

 

- Préparation des échantillons : 500µL d’échantillon +250µl de TNBS dilué au 1/500.  

- Préparation des blancs de lecture : 500µL de bicarbonate de soude à 0,1M + 250µl de TNBS 

dilué au 1/500. 

- Laisser incuber 2h à 37°C en agitant régulièrement 

- Ajouter 250µL de SDS 10% par échantillon et dans les blancs.  

- Ajouter 125µL de HCL 1M par échantillon et dans les blancs.  

- Agiter les échantillons et les blancs. 

- Lire l’absorbance des solutions à 335 nm. 

 

La détermination de la quantité d’amines libres et le degré de méthacrylation sont donnés par les 

formules suivantes : 

 Pourcentage d’amines libres = 
𝐴𝑏𝑠𝑜𝑟𝑏𝑎𝑛𝑐𝑒 𝑑𝑒 𝐺𝑒𝑙𝑀𝐴−𝐴𝑏𝑠𝑜𝑟𝑏𝑎𝑛𝑐𝑒 𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑏𝑙𝑎𝑛𝑐𝑠

𝐴𝑏𝑠𝑜𝑟𝑏𝑎𝑛𝑐𝑒 𝑑𝑒 𝐺𝑒𝑙𝑎𝑡𝑖𝑛𝑒−𝐴𝑏𝑠𝑜𝑟𝑏𝑎𝑛𝑐𝑒 𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑏𝑙𝑎𝑛𝑐𝑠
 x 100 en % 

 Degré de méthacrylation = 100%- %d’amine libres en % 

6.2.Fabrication du matériau composite imprimable : GelMA10%/A.Hya1,25%/HA4%  

Principe :  

Comme présenté dans la partie 5-2, la conception de ce matériau repose sur le principe de synthèse 

développé par Zuo et al 2015 et les travaux de Schuurman et al 2013. Brièvement, les parties aqueuses 

des solutions de calcium et de phosphate sont remplacées par de la gélatine afin d’obtenir une solution 

finale avec une concentration en gélatine méthacrylée de 10% et une concentration d’hydroxyapatite 

de 4% avec un rapport Ca/P= de 1,67. Une fois la GelMA-HA synthétisée, l’acide hyaluronique et le LAP 

sont ajoutés pour améliorer les propriétés de viscosité et conférer la propriété de photo-

polymérisation.  

Protocole :  

Pour 10mL de GelMA 10%/A.Hya 1,25%/HA 4% : 

- Préparation de la solution GelMA-Calcium : Dissoudre 0,5g de GelMA dans 5 mL de CaCl2 à 88,3 

g/mL sous agitation à 50°C jusqu’à dissolution complète. (CaCl2 anhydre, Sigma-Aldrich) 

- Préparation de la solution GelMA-Phosphate : Dissoudre 0,5g de GelMA dans 5mL de Na2HPO4 

à 67,8 mg/mL sous agitation à 50°C jusqu’à dissolution complète. (Na2HPO4 anhydre, Acros 

Organics) 

- Verser goutte à goutte la GelMA-P dans la GelMA-C sous agitation à 37°C et ajuster le pH de la 

solution à 8. Laisser 24H sous agitation à 37°C.  

- Dissoudre 125mg d’acide hyaluronique dans la solution de GelMA-HA 3H à 37°C sous agitation. 

- Ajouter 250µL de LAP à 200 mg/mL. Agitation au vortex 

- Garder la solution dans l’obscurité jusqu’à utilisation. 
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6.3.Evaluation des propriétés viscoélastiques du matériau par rhéologie. 

Principe : 

La rhéologie est une méthode permettant d’évaluer les rapports entre la viscosité, la plasticité et 

l'élasticité de la matière, ainsi que le comportement de celle-ci sous l'influence des pressions. Pour 

cela, un échantillon circulaire de diamètre identique au stator est placé dans le rhéomètre. Un rotor 

vient se fixer au contact du matériau et exerce une rotation sur le matériau (contraintes de 

cisaillement) (Figure 27). Le module viscoélastique G’(en Pa) du matériau est enregistré en temps réel 

et est exprimé en fonction de la fréquence d’oscillation appliquée. 

 

Figure 27: Schéma du principe de fonctionnement d’un rhéomètre à plateaux parallèles. Adapté d’après : « De meilleurs 
résultats rhéologiques : créer des SOP qui génèrent des mesures rhéologiques efficaces » Küchenmeister et al. 
Thermoscientific. 

Protocole :  

- Dans un moule en PMMA de 1,8 cm de diamètre, couler 500µL de GelMA+A.Hya+HA avec 
0.5% de LAP (Phenyl(2,4,6-trimethylbenzoyl)phosphinate. TCI Europe) chauffée à 50°C. 
Répéter la même opération avec le matériau témoin GelMA+A.Hya. 

- Polymériser sous une lampe UV à 365nm durant 60 secondes. 

- Démouler les échantillons et les conserver dans du PBS 1X 

- Placer l’échantillon dans le rhéomètre (Kinexus Pro, Malvern Instruments) 

- Effectuer un balayage de fréquences à une déformation de 0.15% dans une gamme de 

fréquences angulaires de 0,1-100 rad/s. 

 

6.4.Test de gonflement du matériau : Swelling test 

Principe :  

Le test de gonflement ou swelling test est une méthode de caractérisation permettant de déterminer 

le taux de gonflement d’un hydrogel plongé dans un milieu aqueux. Généralement, le matériau est 

totalement déshydraté, pesé puis il est plongé dans de l’eau ou du PBS à 37°C. A différents temps, 

l’hydrogel est pesé afin de déterminer le taux de gonflement : swelling ratio dont la formule est la 

suivante. 

https://www.futura-sciences.com/sciences/definitions/physique-viscosite-2018/
https://www.futura-sciences.com/sciences/definitions/physique-plasticite-2092/
https://www.futura-sciences.com/sciences/definitions/physique-elasticite-2077/
https://www.futura-sciences.com/sciences/definitions/matiere-matiere-15841/
https://www.futura-sciences.com/sciences/definitions/physique-pression-17466/
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  Swelling Ratio = 
𝑊𝑡−𝑊𝑑

𝑊𝑑
 𝑥 100 % 

Où Wt et Wd sont respectivement le poids du matériau réhydraté au temps t et le poids du matériau 

déshydraté au temps t0. Cette formule est applicable pour les hydrogels qui se réhydratent 

spontanément à 37°C après une déshydratation.  

Dans le cas de notre matériau, nous avons adapté ce protocole car la gélatine méthacrylée 

photopolymérisée puis lyophilisée se réhydratait très mal à 37°C. De plus, l’information qui nous 

intéresse n’est pas le gonflement maximum que peut subir le matériau déshydraté un fois plongé dans 

une solution aqueuse, mais son gonflement possible post-impression. 

Afin d’adapter au mieux ce test à notre type de matériau, nous avons donc déterminé le gonflement 

post polymérisation en appliquant la formule suivante. 

Swelling Ratio = 
𝑊𝑡−𝑊0

𝑊0
 𝑥 100 % 

Où Wt et W0 sont respectivement le poids du matériau au temps t et le poids du matériau au temps t0 

post-polymérisation. 

Ces données seront importantes pour nous car le gonflement du matériau va directement influencer 

l’architecture finale de la construction imprimée et notamment la porosité. 

Protocole :  

- Couler dans des moules en PDMS de 1.8 cm de diamètre 700µL de matériau (matériaux tests 

et matériaux contrôles). N=3 matériaux par conditions. 

- Réticuler sous la lampe UV 1min à 365nm. 

- Peser les matériaux.  

- Placer les matériaux dans du PBS 1X à 37°C 

- A chaque time point : Sortir les matériaux du PBS. Disposer les sur du papier filtre dans des 

colonnes de filtration. Faire le vide pendant 10 sec pour éliminer l’excédent de liquide. 

-  Peser les matériaux. 

- Remettre les matériaux dans le PBS 1X à 37°C jusqu’au prochain time point. 

 

6.5.Test de dégradation hydrolytique  

Principe :  

Les bio-polymères comme la gélatine et l’acide hyaluronique sont soumis à des phénomènes de 

vieillissement qui peuvent être liés à des phénomènes physiques comme des rayonnements ionisants, 

ou bien chimiques comme une dégradation oxydative ou une dégradation hydrolytique. 

Le principe ici est d’évaluer si le milieu aqueux dégrade spontanément notre matériau au cours du 

temps ce qui pourrait compromettre la solidité de notre construction post impression. Pour cela, nous 

avons suivi et adapté le protocole du test de dégradation hydrolytique in vitro pour des résines 

polymères utilisées pour les implants chirurgicaux (norme ASTM F1635-11). 

Protocole : 

- Couler dans des moules en PDMS de 1,8 cm de diamètre 400µL de matériau. N=3 matériaux 

par conditions et par time point. 

- Polymériser aux UV 1min à 365 nm. 
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- Mettre les matériaux dans du PBS 1X azide 0,1% à 37°C. 

- A chaque temps, sortir les matériaux du PBS et placer les à l’étuve 24h à 37°C  

- Peser les matériaux. 

 

La moyenne des poids des matériaux a été reportée sur un graphique en fonction du temps. 

 

6.6.Caractérisation par microscopie électronique à balayage (MEB) 

Principe : 

La microscopie électronique à balayage est une technique d’imagerie haute résolution permettant 

d’observer la surface d’un échantillon préalablement métallisé. 

Protocole : 

- Couler 400µL du matériau test dans un moule et photopolymériser aux UV 1min à 365nm 

- Répéter l’opération avec le matériau contrôle. 

- Lyophiliser les échantillons pendant 24H/48H 

- Placer les échantillons dans le métalliseur  

- Une fois métallisés, mettre les échantillons dans le MEB et réaliser les acquisitions. 

 

6.7.Détermination de la quantité de phase minérale par analyse thermogravimétrique (ATG) 

Principe : 

L’Analyse thermogravimétrique est une technique d'analyse thermique qui permet de mesurer la 

variation de masse d'un échantillon en fonction du temps, pour une température ou un profil de 

température donné (Figure 28). 

 

Figure 28: Schéma du principe de fonctionnement d’un ATG. Lors de la montée en température du four, l’échantillon va se 
calciner et perdre de la masse. La variation de poids en fonction de la température est monitorée dans le module de pesée. 
Source : Thèse Rolland R 2012. 
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Durant le processus d’augmentation de la température, l’eau est éliminée vers 100/110°C, puis les 

éléments organiques sont détruits jusqu’à 600°C environ. Après 600°C, seul les éléments minéraux 

persistent dans le porte échantillon. 

 

Protocole : 

- Couler 400µL du matériau test dans un moule et photopolymériser aux UV 1 min à 365 nm 

- Répéter l’opération avec le matériau contrôle. 

- Lyophiliser les échantillons pendant 24H/48H. 

- Broyer les échantillons 

- Disposer environ 20mg d’échantillon dans le creuset de l’appareil 

- La cinétique de montée en température est la suivante : 10°C/min 

La variation du poids de l’échantillon est exprimée en pourcentage de perte de masse en fonction de 

la température. 

 

6.8.Caractérisation de la phase minérale par diffraction des rayons X (DRX) 

Principe : 

La DRX est une technique de caractérisation des matériaux cristallisés, principalement appliquée aux 

matériaux inorganiques. Les faisceaux de rayons X produits par le tube sont envoyés sur l’échantillon 

dans lequel ils sont déviés par les atomes. Ces faisceaux diffractés interfèrent entre eux, conduisant à 

la production d’un signal intense dans certaines zones précises de l’espace. C’est ce signal qui est 

collecté par le détecteur, et tracé sous forme d’une courbe (diffractogramme) qui présente des pics à 

des angles bien spécifiques de diffraction. Ces diffractogrammes sont spécifiques à un composé 

chimique cristallin. Ainsi grâce à un catalogue de diffractogrammes de référence, il est possible de 

caractériser les divers composants d’un matériau cristallin. 

Protocole : 

- Préparer 1 mL de matériau test et de matériau contrôle et les photo-polymériser aux UV 1 min 

à 365 nm. 

- Lyophiliser les échantillons pendant 24H/48H. 

- Broyer les échantillons 

- Disposer la poudre sur la surface du porte échantillon de l’appareil. 

- L’acquisition est réalisée dans un balayage de 5 à 80° 2-theta avec un incrément de 0.02° 

 

7.Caractérisation de l’imprimabilité du matériau phosphocalcique 

Pour réaliser l’impression de notre matériau, nous avons utilisé l’imprimante 3D Discovery de RegenHU 

(Figure 22) avec une tête d’extrusion pneumatique et une tête équipée d’une lampe UV à 365 nm. Le 

matériau était placé dans une cartouche de 5 mL équipée d’un cône d’extrusion avec un diamètre 

interne de 250 µm. Les seuls paramètres contrôlés dans cette configuration étaient la distance entre 

le cône et la surface réceptrice, la vitesse de déplacement de la tête d’impression et la pression d’air 

permettant l’extrusion. Les conditions ambiantes comme la température et l’hygrométrie étaient 

moins bien contrôlées et pouvaient être fluctuantes selon la saison car l’imprimante n’est pas placée 

dans un environnement contrôlé. 
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Les motifs d’impression ont été réalisés à l’aide du logiciel de CAO BioCAD®.  

7.1.Impression de lignes : 

Principe :  

La pression et la vitesse de déplacement ont un effet antagoniste sur l’épaisseur de l’extrudât : une 

forte pression associée à une faible vitesse engendre une impression grossière (Figure 29 A) alors 

qu’une faible pression associée à une vitesse rapide produit un extrudât discontinu (Figure 29 B). 

L’impression de simples lignes permet de déterminer les conditions idéales de pression et de vitesse 

de déplacement de la tête d’impression, de façon à obtenir un extrudât le plus fin et le plus régulier 

possible (Figure 29 C). L’évaluation de résolution de l’impression de la ligne a été réalisée par la mesure 

de la largeur de l’extrudât.  

 

Figure 29: Schéma explicatif du résultat d’impression en fonction de la variation du ratio pression/vitesse de déplacement de 
la tête d’impression. 

Protocole : 

- Réaliser le pattern d’impression avec le logiciel Biocad (5 lignes d’impression avec des vitesses 

de déplacement croissantes pour chaque ligne : 125, 150, 175, 200 et 250 mm/s) 

- Disposer le matériau pré chauffé à 37°C dans la cartouche d’impression. Laisser refroidir 5/10 

min. 

- Imprimer sur une lame de verre avec une pression fixe de 0,02MPa, puis de 0,03MPa et enfin 

de 0,04MPa 

- Faire les photos des lignes imprimées à la loupe (Leica MZ10F) 

- Traitement d’images et mesure de la largeur des extrudâts sur Image J. 

 

7.2.Impression de grilles : 

Principe : 

L’impression de motifs sous forme de grilles est une étape indispensable dans l’évaluation de 

l’imprimabilité d’un matériau car elle permet d’évaluer la résolution d’impression et la régularité de 

l’impression.  

La résolution d’impression θ peut-être définie comme le rapport de la surface théorique d’un pore sur 

la surface réelle du pore post-impression. Contrairement à la conception réalisée par informatique, les 

conditions d’impression (vitesse/pression) et la nature même du matériau imprimé (viscosité) vont 

modifier le résultat final de la construction. Ainsi, en fonction du choix du diamètre du cône d’extrusion 
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et de l’étalement de l’hydrogel lors de l’impression sur le substrat receveur, la surface des pores sera 

modifiée par rapport à la planification. Nous avons donc caractérisé la fidélité du motif imprimé par 

rapport au motif conçu sur le logiciel de CAO (Figure 30).  

 

Figure 30: Schéma explicatif de l’évaluation de la résolution d’impression. Adapté de Gao and al 2019 

La régularité d’impression P est aussi un paramètre important car il permet d’évaluer la qualité de 

l’encre en terme d’impression (O’Connell et al., 2020). P est défini par la formule suivante : 

𝑃 =
𝐿²

16𝐴
 

Où : P est la régularité d’impression, L le périmètre interne du pore et A l’aire du pore. 

Selon la valeur de P, on pourra définir 3 qualités d’impression : 

- Si P<1 : le matériau a une viscosité trop faible et il s’étale sur le support. Les pores adoptent 

alors des contours arrondis (Figure 31 A)  

- Si P= 0 : Les pores imprimés restent carrés et témoignent d’une bonne imprimabilité du 

matériau (Figure 31 B). 

- Si P>1 : Les pores ont des tailles variables et des bords irréguliers. Cela met en évidence 

l’impression d’un matériau dont le processus de gélification avait débuté avant l’impression 

(Figure 31 C). 

 

Figure 31: Schéma explicatif de l’imprimabilité d’un hydrogel. A) Résultat obtenu avec un hydrogel faiblement visqueux. B) 
Résultat obtenu avec un hydrogel avec la bonne viscosité. C) Résultat obtenu avec un hydrogel qui a déjà commencé à se 
gélifier avant l’impression. Source : O’Connell et al 2020 
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Protocole : 

- Réaliser le motif d’impression suivant avec le logiciel Biocad : Une grille carrée de 2 cm de côté 

avec 2 couches d’impression (1ere couche : les lignes horizontales, 2ème couche : les lignes 

verticales).  

 

Espacement entre les lignes 2 mm 

Taille des pores  4 mm² 

Diamètre du cône d’extrusion  250 µm 

Vitesse d’impression  125, 175 et 250 mm/sec 

 

- Disposer le matériau pré chauffé à 37°C dans la cartouche d’impression. Laisser refroidir 5/10 

min. 

- Imprimer sur une lame de verre avec une pression comprise entre 0,04MPa et 0,09MPa 

- Faire les photos des grilles imprimées à la loupe (Leica MZ10F) 

- Traitement d’images et mesure de l’aire et du périmètre interne des pores sur Image J. 

 

8.Caractérisation biologique des matériaux 

8.1.Préparation de l’encre Alg/AHya-MG63 

Principe : 

Pour la préparation de l’encre cellulaire et le choix du ratio alginate / acide hyaluronique, nous nous 

sommes inspirés des travaux de (Antich et al., 2020). Dans leur étude, les auteurs réalisaient une 

impression par extrusion de cellules encapsulées dans une solution d’alginate et d’acide hyaluronique 

pour le développement d’un modèle de réparation du cartilage. Après avoir testé plusieurs ratios 

alginate/ hyaluronique, la concentration de 2% alginate/ 1% acide hyaluronique (w/v) a été retenue 

pour ses qualités d’impression. 

 

Protocole de culture des MG63. : 

Les MG63 ont été amplifiées à raison de 6000 cellules/cm² dans des flasques de culture de 175cm² 

avec du milieu IMDM (Gibco) supplémenté de 10 % de sérum de veau fœtal (SVF). Le jour de 

l’impression, elles ont été détachées du support avec de la trypsine EDTA 0,05% (Gibco). Après 

inactivation de la trypsine, dénombrement et centrifugation, le culot cellulaire a été resuspendu avec 

l’encre Alg2%/Ahya1% à une densité de 107 cellules/mL d’encre. 

Protocole de préparation de l’encre : 

La base Alg/AHya de l’encre a été préparée 24h avant l’impression afin d’obtenir une solution 

homogène. Pour la préparation de 10 mL d’encre : 

1) Peser 0,2 g d’alginate et 0,1 g d’acide hyaluronique et placer les poudres dans un tube Falcon de 50 

mL. 

2) Mélanger les poudres au vortex. 

3) Ajouter 10 mL d’eau MilliQ.  

4) Laisser agiter 24h à 37°C avec un barreau magnétique. 
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Au moment de la préparation de l’encre cellulaire. 

5) Centrifuger la solution d’Alg/AHya 30 sec à 2500 tr/min pour éliminer les bulles. 

6) Avec une pipette à gel, déposer la quantité d’Alg/AHya sur le culot de MG63 pour obtenir une 

densité de 107 cellules/mL. 

7) Homogénéiser délicatement l’encre cellulaire à l’aide d’une Micropipette P1000 avec le cône coupé. 

Il est nécessaire d’agrandir le diamètre du cône afin de limiter les forces de shear stress produites par 

le pipetage qui pourraient être délétère pour la survie cellulaire. 

8) Centrifuger l’encre cellulaire 10 sec à 2500 tr/min pour éliminer les bulles. 

9) A l’aide d’une Micropipette P1000 avec le cône coupé, charger délicatement la seringue d’extrusion. 

 

8.2.Paramètres et modèle de co-impression 

Principe : 

Pour réaliser la co-impression simultanée du matériau phosphocalcique et de l’encre cellulaire nous 

avons choisi d’utiliser les deux têtes d’extrusion de l’imprimante RegeHU et la lampe à UV. Les 

différents paramètres d’impression du matériau phosphocalcique sont ceux décrits dans la partie 6.2 : 

impression des grilles. La mise au point des paramètres d’impression de l’encre cellulaire a été réalisée 

avant la co-impression mais ne sera pas décrite. Seul les paramètres d’impression choisis de l’encre 

cellulaires seront décrits dans la section protocole ci-dessous. 

Protocole : 

- Réaliser le motif d’impression suivant avec le logiciel Biocad : Une grille carrée de 1,6 cm de 

côté avec 2 couches d’impression : 

➢ 1ère couche : les lignes horizontales de matériau scaffold, les lignes horizontales 

d’encre cellulaire, une réticulation aux UVs 

➢ 2ème couche : les lignes verticales de matériau scaffold, les lignes verticales d’encre 

cellulaire, une réticulation aux UVs. 

- Les paramètres d’impression sont les suivants : 

 

 Matériau phosphocalcique Encre cellulaire 

Pression d’extrusion 0,040 MPa 0,008 MPa 

Vitesse d’impression 160 mm/sec 200 mm/sec 

Diamètre interne du cône 
d’extrusion 

250 µm 410 µm 

Espace entre le cône et la 
surface receveuse 

Détection automatique  
+50 µm 

Détection automatique 
+100 µm 

Température d’impression 
de la pièce 

25°C 

Espacement entre les lignes  2 mm 

Taille des pores 4 mm² 

Concentration cellulaire 

X 

Test de prolifération : 
2,5.106 cellules/mL 

Test Live dead, ALP et RA : 
10,106 cellules/mL 

Schémas des impressions en Annexe 3 
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- Disposer les matériaux pré chauffés à 37°C dans la cartouche d’impression. Laisser refroidir 

5/10 min. 

- Placer zone d’impression une plaque 6 puits avec des lamelles de verre dans chaque puits. 

- Imprimer avec les paramètres ci-dessus. 

- Une fois la grille imprimée, ajouter 1 mL de CaCl2 100 mM pour réticuler l’alginate et laisser 

incuber 10 min à 37°C. 

- Décanter le CaCl2 et remplacer par du milieu de culture IMDM 10% SVF 1% 

pénicilline/streptomycine. 

- Faire les photos des grilles imprimées à la loupe (Leica MZ10F) et la caractérisation biologique 

des structures imprimées 

 

8.3.Test de cytotoxicité indirect 

Principe : 

L’évaluation in vitro de la cytotoxicité des matériaux a été réalisée par un test MTT/RN à partir 

d’extraits des matériaux en accord avec la méthodologie de la norme ISO 10993-5. Brièvement, une 

surface de matériau comprise entre 0,5 et 6cm² est mise en contact avec 1 mL de véhicule d’extraction 

durant 24h. L’extrait a été récupéré puis remplacé par une nouvelle solution de véhicule « fraîche ». 

Ce processus a été répété 3 fois toutes les 24h pour identifier un éventuel relargage tardif de produits 

toxiques. Les extraits ont ensuite été mis en contact avec les cellules MG63 pendant 24H. Après ce 

temps de culture, une coloration MTT a permis d’évaluer l’activité métabolique des cellules. Les sels 

de tétrazolium du MTT ont été réduits par l’activité mitochondriale des cellules vivantes en cristaux de 

formazan qui donne une coloration violette dosable par spectrophotométrie. 

Parallèlement, une coloration au Rouge Neutre (RN) a été réalisée afin de déterminer le taux de 

viabilité cellulaire. Les cellules viables sont capables par transport actif de capter le rouge neutre et de 

le stocker dans leurs lysosomes. Après un lavage et une lyse acide, il était possible de récupérer le 

colorant et de le doser par spectrophotométrie. 

Protocole : 

- Préparer deux disques de matériaux polymérisés de 1,8 cm de diamètre. Surface total de 

matériel = πr²x 4 faces = πx0.9²x 4 = 10.2cm² 

- Mettre dans un flacon stérile les deux disques avec 3 mL de milieu IMDM + 1% antibiotiques. 

Rapport surface matériau / véhicule d’extraction = 3,4cm²/ mL. 

- Après 24h à 37°C, récupérer le véhicule d’extraction. C’est l’extrait 24h (E1) 

- Ajouter 3 mL de milieu IMDM + 1% antibiotiques sur les matériaux. 

- Après 24h à 37°C, récupérer le véhicule d’extraction. C’est l’extrait 24h (E2) 

- Ajouter 3 mL de milieu IMDM + 1% antibiotiques sur les matériaux. 

- Après 24h à 37°C, récupérer le véhicule d’extraction. C’est l’extrait 24h (E3) 

 

- Ensemencer des plaques de culture 96 puits avec des cellules MG63 en P38 à une densité de 

10000 cellules/cm².  

- Une fois arrivé à 80%/90% de confluence cellulaire, retirer le milieu de culture et remplacer le 

par 200 µL d’extrait de matériau complété avec 10% de sérum de veau fœtal (SVF). 

- Incuber 24h à 37°C. Retirer le milieu et réaliser les tests MTT/ RN 
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- Pour le test MTT : Ajouter 150µL de solution de MTT à 0,5 mg/mL dans du milieu IMDM sans 

rouge de phénol. Incuber 3H à 37°C. Enlever le milieu réactionnel et solubiliser les cristaux de 

formazan avec 100 µL de DMSO. Lire l’absorbance à 550nm au spectrophotomètre (Victor X3 

Perkin Elmer). 

 

- Pour le test RN : Ajouter 150 µL de solution de RN à 40 µg/mL dans du milieu IMDM + 10%SVF. 

Incuber 3H à 37°C. Enlever le milieu réactionnel et lyser les cellules avec 100µL d’éthanol 50%/ 

acide acétique 1%. Lire l’absorbance à 550nm au spectrophotomètre (Victor X3 Perkin Elmer). 

 

8.4.Test de viabilité Live/Dead (L/D) 

Principe : 

Le test de viabilité Live/Dead repose sur l’utilisation de deux composés : la calcéine AM et l’Ethidium 

homodimère (EthD-1). La calcéine AM est un composé perméable à la membrane non fluorescent. 

L’activité de l’estérase dans le cytoplasme de cellules viables convertit la calcéine AM en calcéine 

composée imperméable à la membrane de couleur vert fluorescent, qui est retenue dans les cellules 

viables à membranes plasmiques intactes. L'homodimère d'éthidium est un colorant fluorescent rouge 

imperméable à la membrane qui se lie à l'ADN. Ainsi celui-ci ne pénètrera que les cellules mortes dont 

l’intégrité membranaire aura été compromise. 

Evaluation cellulaire avant impression 

Le but de cette expérimentation était d’appréhender la viabilité et la mortalité cellulaire dans le cas 

où les matériaux étaient toxiques par simple contact direct avec les cellules. 

- Dans des plaques de culture de 12 puits, déposer à la pipette 50µL de matériau (matériaux test 

et témoin). 

- Photopolymériser aux UV à 365nm durant 1min. 

- Ensemencer 30 000 MG63 en P39 par puit avec 2 mL de milieu IMDM + 10% SVF. 

- Incuber à 37°C / 5 % CO2 

- Au bout de 3, 7 et 14 jours de culture, les plaques seront sacrifiées pour réaliser les tests L/D 

Evaluation cellulaire post impression 

Les paramètres d’impression étaient ceux présentés dans le paragraphe 9-2. Pour chaque temps (J7 et 

J14), des grilles co-imprimées et des grilles d’Alg/AHya-MG63 ont été comparées. 

Protocole :  

 

- Pour le test Live/Dead : 

- Préparer une solution de HBSS 1X avec 4µM d’EthD-1 et 2µM de Calcéine AM. Incuber 15 min 

à 37°C à l’abri de la lumière. 

- Décanter le milieu de culture et rincer la couche cellulaire avec de l’HBSS 1X (Gibco). 

- Déposer 250 µL de solution Calcein AM/EthD-1 par puit et incuber 15min à 37°C / 5% CO2. 

- Décanter la solution et ajouter 200 µL de HBSS 1X 

- Observer au microscope à fluorescence. 

-  
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8.5.Test de prolifération : Alamar blue assay 

Principe : 

Le test Alamar consiste à mesurer l’activité métabolique des cellules au cours du temps. Il est basé sur 
la mesure de la dégradation de la molécule de résazurine, réactif de couleur bleue non fluorescente 
qui se transforme en un réactif rose fluorescent lorsqu’il est réduit. Cette dégradation est le reflet du 
métabolisme cellulaire puisqu’elle est assurée par des réductases mitochondriales et cytoplasmiques. 
L’Alamar n’étant pas toxique pour les cellules, il est possible de répéter ce test sur le même puits à des 
intervalles de plusieurs jours et ainsi suivre leur prolifération. 
 
Protocole : 
 
Les paramètres d’impression étaient ceux présentés dans le paragraphe 9-2. Quatre grilles ont été 

imprimées pour réaliser ce test (= condition co-impression). En parallèle, des cellules MG63 ont été 

ensemencées dans des puits de culture de 1 cm² à une densité de 8 000 cellules/cm² en n = 6 puits (= 

condition Contrôle 2D). Toutes les conditions sont cultivées en milieux IMDM + 10 % SVF + 1 % 

pénicilline/streptomycine pendant la durée de l’expérimentation. 

A chaque temps mesuré : 

- Préparer une solution de résazurine (Sigma) en diluant au 1/10 la solution mère (0,1 mg/mL) 

dans du milieux IMDM + 10 % SVF + 1 % pénicilline/streptomycine. 

- Décanter les milieux de culture des cocultures et des cultures contrôles. 

- Ajouter 3 mL de la solution fille de résazurine dans les puits des co-cultures et 500 µL dans les 

puits des cultures contrôles. 

- Incuber 3H à 37°C, 5% CO2. 

- Transférer 3 x 150 µL de chaque puit (3 réplicas pour chaque N) dans des puits de plaque 96 

puits. 

- Lecture de l’absorbance au spectrophotomètre à 570 nm 

 

8.6.Tests de différenciation ostéoblastique : coloration de la phosphatase alcaline et coloration 

au rouge alizarin des dépôts minéralisés. 

Principe : 

La phosphatase alcaline (ALP) est une glycoprotéine constituée de deux chaînes polypeptidiques qui 
est fortement exprimée au cours du développement osseux. L’activité enzymatique de la phosphatase 
alcaline intracellulaire est un des premiers marqueurs de la différenciation ostéoblastique et peut être 
mise en évidence par une coloration cytochimique. Elle est révélée dans les cellules par l’intéraction 
du produit d’hydrolyse insoluble du substrat naphtol AS-MX-phosphate avec un sel de diazonium ( Fast 
Blue RR : Sigma) pour former un azodérivé insoluble coloré en bleu/violet(Ackerman, 1962).  
 
Lors du processus de différenciation tardif, les cellules osseuses produisent une matrice minéralisée 
détectable par un marquage au rouge Alizarin qui colore les nodules calciques en rouge. 
 
Protocoles : 

Les paramètres d’impression sont ceux présentés dans le paragraphe 9-2. 
 
Pour la mise en évidence de l’ALP à J7 et J14 : 

- Décanter le milieu cellulaire et rincer au PBS 1X 
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- Fixer les cocultures avec de la PFA 4% 20min à 4°C 
- Décanter la PFA et réaliser 2 rinçages au PBS 1X 
- Ajouter par matériau 2mL de solution de détection la PAL (48 mL d’H2O + 2 capsules de fast 

blue RR + 2 mL Naphthol AS-MX Phosphate Alkaline Solution : Sigma 85L-2) 
- Incuber 2h dans l’obscurité à température ambiante. 
- Retirer le substrat et ajouter de l’eau du robinet (l’alcalinité de l’eau du robinet accentue la 

coloration. 

Pour la mise en évidence des dépôts minéralisés à J14 et J21 : 

- Décanter le milieu cellulaire et rincer au PBS 1X 
- Fixer les cocultures avec de la PFA 4% 20min à 4°C 
- Décanter la PFA et réaliser 2 rinçages au PBS 1X 
- Ajouter par matériau 2mL de solution de rouge alizarin (2% de rouge alizarin dans de l’acide 

acétique 0,1M(w/v)). 
- Laisser incuber 10 min. 
- Laver 6 fois avec du PBS 1X 
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III-RESULTATS EXPERIMENTAUX 
 

9.Caractérisation du matériau 

9.1.Détermination du degré de méthacrylation de la gélatine : TNBS Assay 

Le dosage a été mené sur 5 échantillons d’un même lot de production de gélatine méthacrylé. Les 

résultats ont montré que le taux de méthacrylation pour cette production est de 59,3% ±1,65%. Ce 

degré de méthacrylation est en accord les résultats déjà obtenus dans notre laboratoire avec 

l’utilisation de ce protocole de synthèse. 

 

9.2.Fabrication du matériau composite imprimable : GelMA10%/A.Hya1,25%/HA4%  

A l’issue de la synthèse de l’HA dans la gélatine, nous avons obtenu une solution très homogène de 

couleur blanche et faiblement visqueuse à 37°C. Cette solution atteignait une viscosité compatible 

avec l’impression lorsque sa température était comprise entre 25 et 30°C puis elle se solidifiait 

complètement à des températures inférieures à 25°C.  

Disposée dans un moule en PDMS et exposée 1 min aux UVs à 365 nm, la solution se polymérisait pour 

donner un matériau homogène avec un aspect lisse en surface (Figure 32A et B) qui ne retournait pas 

à l’état liquide lorsqu’il était mis dans un environnement aqueux à 37°C. 

A une température adéquate, il est possible d’imprimer cette solution sur plusieurs couches 

successives avec un faible étalement sur le support receveur (Figure 32C). En polymérisant chaque 

couche successivement aux UVs, il est possible d’obtenir des structures tridimensionnelles 

macroscopiques de plusieurs millimètres de hauteur. (Figure 32D).  

 

Figure 32: Visualisation à la loupe du matériau GelMA10%/HA4%/Ahya1,25% après polymérisation aux UVs. A et B) Matériau 
moulé vu de côté et du dessus. C) Photographie de deux traits d’impression perpendiculaires réalisés sur 2 couches distincts 
après polymérisation aux UVs. D) Photographie d’une construction en grille de 6 couches successives de 0,2 mm/couche. 
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9.3.Rhéologie : 

Pour cette expérimentation, le matériau test (GelMA 10% + A.Hya 1,25% + HA 4% + LAP 0,5%) a été 

comparé au matériau témoin (GelMA 10% + A.Hya 1,25% + LAP 0,5%). L’expérience a été réalisée en 

triplicata. 

Rhéologie
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Figure 33: Résultats du test de rhéologie 

Les résultats du test de rhéologie montrent plus grande viscoélasticité pour le matériau contenant l’HA 

(G’moyen = 1510 Pa) par rapport au matériau sans HA (G’moyen = 275 Pa) (Figure 33). Ces résultats 

sont en accord avec les données que l’on peut trouver dans la littérature pour des hydrogels de 

gélatine (Van Den Bulcke et al., 2000). Ces résultats ont montré que la synthèse de l’HA dans la gélatine 

méthacrylée rendait le matériau moins cassant que la gélatine méthacrylée simple. Cette propriété est 

importante car une bonne viscoélasticité limite la dégradation du matériau due aux contraintes 

mécaniques. 

 

9.4.Swelling Test : 
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Figure 34: Résultats du test de Swelling test 
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Les résultats du test de gonflement montrent qu’à partir de 16h dans le milieu aqueux, les deux 

matériaux atteignent un gonflement maximal qui se maintient à 48h. Les valeurs plateau observées à 

48h sont d’environ 73% pour le matériau contenant l’HA et de 104% pour le matériau sans HA (Figure 

34). Cette différence de taux de gonflement entre les deux matériaux pourrait s’expliquer par une 

différence dans les interactions ioniques dues aux particules minérales et notamment à la présence 

d’ions calcium. 

Ce résultat est particulièrement intéressant en impression 3D car il permet de faire des extrapolations 

sur le gonflement du matériau. Cela nous permettra d’adapter le schéma d’impression afin de 

préserver la porosité de la construction. 

9.5.Microscopie Electronique à Balayage : 

 

Figure 35: Imagerie des matériaux par Microscopie électronique à balayage. A et D) GelMA10% + A.Hyaluronique1,25 % + 
HA4%. B et E) GelMA10% + A.Hyaluronique1,25 %. C et F) Particules d’HA synthétisées dans de l’eau. 

Les observations en microscope électronique à balayage montrent une différence d’aspect entre le 

matériau contenant de l’HA et son contrôle sans HA. En effet, nous pouvons observer que notre 

matériau avec HA (Figure 35: A et D) a une surface qui semble plus rugueuse que celle du matériau 

sans HA (Figure 35: B et E). En parallèle, nous avons réalisé une synthèse de particules d’hydroxyapatite 

en suivant le même protocole que celui utilisé pour la synthèse de l’HA dans la gélatine mais en 

remplaçant la gélatine par de l’eau (Annexe 2). L’imagerie de ces particules d’HA montre la formation 

d’agrégats de plaquettes faisant quelques dizaines de micromètres (Figure 35: C et F). Une hypothèse 

possible est que ces plaquettes mélangées à la gélatine soient responsables de cette rugosité dans le 

matériau avec HA. Néanmoins, nous n’avons pas observé de réelles formes des plaquettes cristallines 

sur notre matériau avec HA.  

A B C 

D E F 
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9.6.Dégradation hydrolytique : 

 

Figure 36: Résultats du test de suivi de la dégradation hydrolytique du GelMA10% + A.Hya1,25 % + HA4%. 

L’analyse des résultats du test de dégradation hydrolytique (Figure 36) montre une légère tendance à 

la dégradation du matériau après 40 jours dans le PBS, puis cette dégradation n’apparait plus au-delà 

de 65 jours. Les résultats de cette expérience ne permettent pas de conclure sur la dégradabilité du 

matériau pour plusieurs raisons : tout d’abord, en réalisant les premiers temps du test, nous nous 

sommes aperçus que la méthode employée par la norme n’était pas adaptée. Cette norme permet de 

suivre la dégradation d’un polymère de façon longitudinale. En effet, le polymère sec est pesé au temps 

0, puis hydraté dans le PBS. Au temps x, il est séché, pesé, puis remis dans le milieu aqueux jusqu’au 

prochain temps. Dans le cas de notre hydrogel il a été impossible de suivre le même échantillon au 

cours du temps car la déshydratation au moment de la pesée était destructive pour notre matériau. 

Nous avons donc synthétisé un lot de matériaux à sacrifier à chaque temps de mesure. La nature 

visqueuse du matériau a induit des variations de volume au moment du dépôt des 700µL pré-

polymérisation et donc de poids ce qui a induit des biais importants. 

 

Face à ces variations inter-échantillons observées, il sera nécessaire d’augmenter le nombre 

d’échantillons pour pouvoir conclure sur cette expérience.  

 

9.7.Analyse Thermo Gravimétrique 

 

Figure 37: Résultats de l’analyse thermo gravimétrique de la perte de masse du matériau en fonction de la température. 
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Les résultats de l’ATG montrent un profil de perte de masse en fonction de la température compatibles 

avec la littérature pour la gélatine (Pourjavadi and Soleyman, 2011). De 0 à 110°C, la perte de masse 

est due à l’eau résiduelle qui s’évapore puis de 110°C à environ 600°C, c’est toute la partie organique 

du matériau qui est éliminée. Après 600°C nous pouvons voir que le matériau contrôle sans HA a 

disparu (Figure 37 en orange), alors qu’il reste 20% du poids sec dans notre matériau test avec 

hydroxyapatite (Figure 37 en bleu).  

Etant donné que le poids sec de la GelMA10% + A.Hya1,25% + HA4% représente environ un quart du 

poids du matériau hydraté, la partie minérale représente donc environ 4 à 5% de l’hydrogel hydraté. 

Ces résultats confirment expérimentalement la charge d’hydroxyapatite théorique (4%) fixés lors de la 

synthèse dans la gélatine méthacrylée. 

 

9.8.Diffraction des Rayons X 

 

Figure 38 : Caractérisation de la GelMA10% + A.Hya1,25 % + HA4% par DRX. En bleu le diagramme de du matériau et en rouge 
les pics de référence de l’hydroxyapatite 

Le diagramme de la DRX (Figure 38) montre qu’il y a une correspondance partielle de notre phase 

minérale avec les pics de références de l’hydroxyapatite. Cela signifie que nous avons réussi à 

synthétiser de l’hydroxyapatite dans notre gélatine, mais avec une faible quantité de formation 

cristalline.  
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10.Caractérisation de l’impression 

10.1.Impression de lignes : 

 

Figure 39 : Mesure du diamètre des lignes post-impression. A et B Résultats quantitatifs et qualitatifs de l’impression de lignes 
à pression constante et à vitesse variable. C et D Résultats quantitatifs et qualitatifs de l’impression de lignes à pression 
variable et à vitesse constante. Barre d’échelle = 1mm. Pour chaque ligne imprimée, 40 à 60 mesures de la largeur ont été 
réalisées 

Les résultats du test d’impression de ligne ont montré qu’à pression constante, la variation de la vitesse 

d’impression n’avait que très peu d’effet sur la taille de l’extrudât post impression (Figure 39A). A 

0,02MPa, le diamètre de la ligne passait de 541± 90 µm pour une vitesse d’impression de 125 mm/s à 

441 ± 109 µm pour une vitesse de 250 mm/s soit une variation du diamètre de 18,4%. Pour 0,03 et 

0,04 MPa, cette variation était respectivement de 13,5 et 13%. Ces résultats ont été obtenus sur des 

images de microscopie optique (Figure 39B). 

Par ailleurs, à vitesse constante et à pression variable, nous avons observé une augmentation plus 

importante du diamètre de la ligne imprimée (Figure 39C). A 125 mm/s, le diamètre de la ligne passait 

de 541± 90 µm pour une pression de 0.02 MPa à 1090 ± 139 µm pour une pression de 0.04 soit une 

variation du diamètre de 50,4%. Pour 250 mm/s, cette variation était de 54%. Cette forte variation à 

0,04 MPa par rapport à 0,02 et 0,03 MPa a été observée en microscopie optique (Figure 39D). 

D’après ces résultats nous pouvons conclure qu’une impression à une pression de 0,02/0,03 MPa et à 

une vitesse supérieure à 200 mm/s permet d’obtenir une ligne de 450 µm de diamètre environ mais 

que la taille de l’extrudât déposé restait bien supérieur à la taille du diamètre interne du cône 

d’extrusion (250 µm)  
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10.2.Impression de grilles 

Contrairement à l’impression de lignes, l’impression de grilles nécessite des ajustements de pression 

entre chaque grille imprimée. En effet, l’impression nécessite plus de temps que pour les lignes simples 

ce qui engendre des variations de la température du matériau dans la seringue d’extrusion. La 

température de la GelMA diminue tandis que sa viscosité augmente. Afin de compenser cette 

augmentation de la viscosité du matériau, il est nécessaire d’ajuster la pression. 

Les analyses quantitatives ont été réalisées sur 9 grilles. Pour chaque grille, 20 à 40 pores ont été 

analysés après traitement des images avec Image J pour déterminer leur surface et leur périmètre.  

 

Figure 40: Impression d’une grille et traitement des données. A et B) Modélisation en 2D et en 3D du schéma d’impression de 
la grille de 1,5 cm de côté avec un espacement de 2mm entre chaque ligne. C) Image assemblée d’une grille représentative 
post-impression. D et E) Respectivement la résolution d’impression θ et la régularité d’impression P. 

Les observations des grilles réalisées post-impression ont montré une grande variabilité de la qualité 

d’impression d’une grille à l’autre. De plus, comme nous pouvons l’observer sur la Figure 40C, 

l’impression n’est pas parfaite sur la périphérie de la grille. 

La majorité des grilles présentaient des pores de forme carré avec des bordures irrégulières dont la 

surface totale était en moyenne de 1,17 mm² ± 0,34 mm². Cette surface est environ 3 fois plus petite 

que celle déterminée lors de la conception sur le logiciel de BioCAD (4 mm² : Figure 40A). Cette 

observation a été confirmée par l’évaluation quantitative de la résolution d’impression θ qui montre 

que la surface des pores représente 29,4± 8,56 % de celle initialement prévue (Figure 40D). Le point 

rouge sur la Figure 40D et E représente le résultat obtenu pour la grille n°2 qui fera l’objet d’un 

développement dans la discussion. 

Les résultats de l’évaluation de la régularité d’impression montrent qu’en moyenne sur nos 9 grilles 

imprimées, la valeur de P est supérieure à 1 (Figure 40D). D’après O’Connell et al, cela démontrerait 

que nous imprimons notre matériau alors que celui-ci a déjà débuté son processus de gélification dans 

la seringue.  
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D’après l’ensemble de ces résultats nous pouvons conclure que le modèle imprimé n’atteint pas les 

valeurs attendues lors de sa conception sur le logiciel en termes de taille des pores. Ceci est tout à fait 

normal étant donné que le logiciel est indépendant des paramètres d’impression et ne prend pas en 

compte le diamètre du cône d’extrusion ainsi que l’étalement du matériau sur la surface. L’ensemble 

de ces paramètres a favorisé une augmentation de la taille de l’extrudât au détriment de la surface 

vide présente entre les lignes.  

 

11.Evaluation biologique 

11.1. Evaluation cellulaire sans impression 

11.1.1.Test de cytotoxicité : MTT / RN 

 

Figure 41: Résultats du test de cytotoxicité MTT/RN de la GelMA10% + A.Hya1,25 % + HA4% versus GelMA10% + A.Hya1,25 
%. N=6 échantillons 

Les résultats du test RN montrent que le matériau avec ou sans HA n’induit pas de toxicité vis-à-vis de 

la viabilité des MG63 par rapport au témoin négatif (en absence de matériau). Néanmoins, nous 

pouvons observer avec le MTT que le matériau contenant de l’HA induit une toxicité sur le 

métabolisme des cellules pour les 3 extraits de matériaux. La formulation sans HA ne présente de la 

toxicité que dans l’extrait n°1 correspondant aux premières 24h d’extraction. (Figure 41)  

  



 
64 

11.1.2.Test de Viabilité : Live /Dead 

 

Figure 42: Imagerie à fluorescence du test L/D sans impression réalisé à J3, J7 et J14. En vert, les cellules vivantes, en rouge les 
cellules mortes. La bordure supérieure du matériau est matérialisée par les pointillés blancs. 

Les observations réalisées en microscopie à fluorescence montrent très peu de mort cellulaire chez les 

MG63 au contact du matériau. A J3, nous observons une faible colonisation des MG63 sur le pourtour 

du matériau contenant de l’HA par rapport à celui sans HA. Cette différence s’estompe à J7 et fini par 

disparaitre à J14. Nous n’observons pas de colonisation cellulaire sur le matériau contenant de l’HA. 

Dans la condition matériau sans HA, nous observons dès J7, un début de migration cellulaire du support 

plastique vers la surface du matériau qui se confirme par l’observation réalisée à J14. (Figure 42) 
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11.2.Caractérisation biologique post impression  

11.2.1. test de viabilité Live dead 

 

Le but de ce test était d’évaluer la viabilité cellulaire post impression. En effet, nous avons vu 

précédemment que le matériau n’avait pas d’effet sur la viabilité des MG63 lorsque celles-ci étaient 

ensemencées dans des plaques de culture au contact du matériau. Ici, les cellules n’étaient plus sur un 

support 2D mais encapsulées dans un hydrogel d’alg/Ahya et subissaient différents stress qui 

pouvaient nuire à la viabilité : les étapes de préparation de l’encre cellulaire, les forces physiques 

générées par l’impression, l’exposition aux UV lors de la réticulation, le contact direct entre le scaffold 

et l’encre cellulaire. 

Il est possible de discriminer les différents effets sur la viabilité cellulaire en réalisant plusieurs 

expérimentations séparées mais nous avons choisi de présenter seulement l’effet du matériau scaffold 

sur l’encre cellulaire post-impression. Pour cela, nous avons comparé des live/dead réalisés sur des 

grilles co-imprimées et sur des grilles d’Alg/Hya contenant des-MG63. 

 

Figure 43: Test de viabilité cellulaire live/dead à sur des cellules MG63 post-impression. A et C) Co-impression du scaffold 
GelMA10%/HA4%/AHya1,25% et de l’encre cellulaire Alg2%/Ahya1%/MG63 respectivement à J7 et J14. B et D) impression de 
l’encre cellulaire Alg2%/Ahya1%/MG63 respectivement à J7 et J14. En vert les cellules vivantes et en rouge les cellules mortes. 

Les observations réalisées à la loupe à J7 et J14 montrent que les cellules co-imprimées avec le scaffold 

phosphocalcique restent vivantes mais ne semblent pas coloniser le scaffold. Les zones de jonction 

entre encre cellulaire et scaffold semblent moins cellularisées que les jonctions entre les lignes d’encre 

cellulaire (flèches bleues). Nous avons pu également observer une migration des cellules de l’encre 
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cellulaire vers le fond du puits formant des plages de cellules qui prolifèrent en 2D (flèches roses). Le 

matériau phosphocalcique parait très auto-fluorescent dans le rouge car à ce grossissement, nous 

avons dû saturer l’image dans le rouge pour révéler les cellules mortes (flèches jaunes) (Figure 43 A et 

C). Les grilles témoins uniquement composées d’encre cellulaire présentent une répartition cellulaire 

homogène ainsi qu’une bonne viabilité cellulaire à J7 qui se maintient à J14. Néanmoins, il semblerait 

qu’à J14, le nombre de cellules mortes augmente (Figure 43B et D). 

 

11.2.2.Test de prolifération : Alamar blue assay 
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Figure 44: Test de prolifération cellulaire Alamar blue sur les MG63 co-imprimées avec le scaffold phosphocalcique (n=4 grilles) 
et sur les MG63 ensemencées sur des surfaces de culture plastique (n=6 puits). Test statistique : 2 way ANOVA *P<0.05. 

Les résultats du test de prolifération montrent que les cellules co-imprimées avec le matériau 

phosphocalcique prolifèrent durant la première semaine post-impression puis cette prolifération 

décroît de façon significative durant les 7 jours suivants. Les cellules contrôles ensemencées en 2D 

dans des puits de culture prolifèrent jusqu’à atteindre un plateau à J9 qui se maintient jusqu’à J14 

(Figure 44). 
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11.2.3.Tests de différenciation ostéoblastique : coloration de la phosphatase alcaline et 

coloration au rouge alizarin des dépôts minéralisés. 

 

➢ Coloration de la Phosphatase Alcaline (ALP) 

 

Figure 45: Mise en évidence de l’activité de la phosphatase alcaline des MG63 co-imprimés avec le scaffold phosphocalcique 
à J7 et J14. 

Les observations réalisées après la mise en évidence de l’activité de l’ALP montrent une faible 

proportion de cellules colorées en bleu/violet (Figure 45). A J7, nous avons pu observer la présence de 

cellules positives dans des clusters cellulaires présents dans la bio-encre mais leur quantité était 

minime au regard du nombre de clusters cellulaires. A J14, le nombre de clusters cellulaires positifs 

était plus important et nous avons pu observer un faible nombre de cellules colorées en bleu ayant 

migré sur le scaffold.  

 

➢ Coloration au rouge alizarin des dépôts minéralisés.  

 

Figure 46: Coloration des dépôts minéralisés au rouge alizarin. A et E) Coloration de l’encre cellulaire co-imprimée avec le 
scaffold phosphocalcique à J14 et J21. B et F) Observation des dépôts minéralisés sur les fonds de puits de culture contenant 
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les co-impressions à J14 et J21. C et G) Coloration de l’encre cellulaire témoin imprimée seule à J14 et J21. D et H) Observation 
des dépôts minéralisés sur les fonds de puits de culture contenant les impressions d’encre cellulaire témoin à J14 et J21. 

Les résultats des colorations au rouge alizarin ont montré la présence de dépôts fortement minéralisés 

colorés en rouge dans la bioencre co-imprimée avec le scaffold à J14 et ce signal semble s’accentuer à 

J21 (Figure 46A et E : flèches bleues). Nous avons pu constater également la présence d’une coloration 

rouge au sein de l’encre cellulaire imprimée seule à J14 dont l’intensité s’accentue à J21 (Figure 46C et 

G). Afin de discriminer la part de différenciation due à la conformation 3D des cellules de celle due à 

la présence du scaffold phosphocalcique, nous avons décidé de montrer les résultats des colorations 

réalisées sur les cellules présentes au fond des puits de culture. Ainsi, nous avons pu observer à J14 et 

J21 la présence de forts dépôts minéralisés à la surface de la couche cellulaire sur le fond des puits de 

culture où les co-impressions ont été réalisées (Figure 46B et F). Dans les fonds de puits où l’impression 

de la bio-encre seule a été réalisée, nous avons observé peu de dépôts minéralisés à J14 et J21 (Figure 

46D et H).  
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IV-DISCUSSION 
 

Durant les 3 années du projet nous avons pu appréhender les différentes étapes nécessaires au 

développement d’un matériau, sa caractérisation physico-chimique et biologique et son application 

dans le domaine de la bio-impression. Cette expérience nous a permis d’acquérir une meilleure 

compréhension des éléments à prendre en compte pour le développement d’un matériau mais a aussi 

soulevé un grand nombre de questions à chaque étape. 

 

Tout d’abord il est nécessaire de discuter l’intérêt du matériau que nous avons développé par rapport 

à ce qui est déjà décrit dans la littérature et surtout par rapport aux besoins cliniques dans le domaine 

de la reconstruction osseuse. 

D’un point de vu chimique, nous avons pu démontrer la faisabilité de la synthèse d’hydroxyapatite 

directement dans la gélatine. Cette méthode de synthèse de l’HA développée par Zuo et al est 

particulièrement intéressante pour les applications nécessitant une extrusion de matériau car elle 

permet de répartir de façon homogène l’ensemble de la phase minérale au sein de la phase aqueuse 

du scaffold, évitant ainsi l’apparition d’agrégats qui viennent ensuite obstruer les cônes d’extrusion. 

Cette répartition homogène permet ainsi de pouvoir extruder le matériau avec des cônes de diamètre 

interne inférieur à 400 µm permettant ainsi d’envisager l’impression de structures plus fines. En 

comparaison, les équipes de recherche qui travaillent sur des gélatines à concentration similaire 

(10/15%) dopées avec particules d’HA (0,5% w/v) impriment des structures avec des aiguilles de 

diamètre interne comprise entre 500 et 600 µm.(Cakmak et al., 2020; Comeau and Willett, 2020). 

 

Nous avons pu observer par ATG que la concentration de phase minérale prévue dans le matériau 

composite était bien retrouvée dans le produit final et que cette phase minérale contenait de 

l’hydroxyapatite comme attesté par les analyses en DRX. De plus, l’imagerie réalisée par MEB a permis 

de mettre en évidence la présence de particules à la surface de la GelMA/Ahya/HA qui ne sont pas 

présentes dans la formulation GelMA/Ahya. Les résultats de la DRX montrent également une faible 

cristallinité corroborée par les résultats que nous avons observés au MEB dans notre GelMA avec de 

l’HA. Pris ensemble, ces résultats pourraient confirmer une synthèse minérale caractérisée par la 

présence d’hydroxyapatite. Zuo et al ont confirmé morphologiquement la présence de cristaux 

d’hydroxyapatite par microscopie électronique à transmission : ceci devra être réalisé sur notre 

matériau.  

En effet, il serait pertinent de continuer cette caractérisation pour confirmer d’une part, la présence 

d’hydroxyapatite et sa répartition au sein du matériau et d’autre part, caractériser la présence des 

autres composés apparus sur les spectres de DRX. Afin de confirmer la présence d’HA et sa répartition, 

il serait possible de réaliser d’une part une analyse de la surface du matériau par spectroscopie RAMAN 

avec une cartographie en sélectionnant le pic de la liaison P-O à 960 cm-1 spécifique des cristaux 

d’hydroxyapatite et d’autre part, évaluer la répartition des cristaux dans le matériau par l’imagerie 

MicroCT. (Babilotte et al., 2021; Stammeier et al., 2018). Afin de connaitre la nature des autres 

composés potentiellement présents, il serait éventuellement possible de réaliser une analyse par 

spectrophotométrie de masse à plasma à couplage inductif (ICP-MS) ce qui nous permettrait 

d’identifier et de quantifier les autres éléments chimiques issus de la synthèse incomplète de 

l’hydroxyapatite 
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Pour la phase organique, nous avons réalisé une caractérisation qui semble en concordance avec les 

standards de caractérisation des gélatines méthacrylées à savoir la détermination du taux de 

méthacrylation, la détermination du taux de gonflement, la caractérisation rhéologique et la réponse 

cellulaire (test de viabilité et prolifération cellulaire) (Yue et al., 2015). 

Concernant la comparaison des propriétés mécaniques, il est difficile de se référer aux propriétés 

viscoélastiques des matériaux déjà développés dans la littérature. En effet, la concentration de la 

gélatine, la concentration en acide hyaluronique, la concentration d’hydroxyapatite, le degré de 

méthacrylation de la gélatine, la concentration et la nature photo-initiateur, la puissance et le temps 

d’exposition aux UVs sont autant de paramètres dont les variations influencent la réponse du matériau 

aux contraintes mécaniques. Le G’ de notre matériau (103 Pa) semble correspondre aux valeurs 

adaptées pour l’impression de solution visqueuses. En dessous de cette valeur, les solutions sont trop 

liquides pour garder leur forme post-impression et au-dessus, elles deviennent trop rigides pour être 

imprimées avec un cône de 250 µm. Malheureusement la valeur de notre matériau semble être trop 

faible pour envisager son utilisation seule comme scaffold pour l’ingénierie du tissus osseux : ces 

matériaux ont habituellement un G’ supérieur à plusieurs dizaines de MPa (Ashammakhi et al., 2019). 

Même si les propriétés mécaniques ne semblent pas en adéquation avec les besoins du tissus osseux, 

il pourrait être utilisé pour des études in vitro d’ostéodifférenciation qui ne sont pas soumises aux 

contraintes mécaniques. En effet, il a été démontré que l’impression 3D d’une encre de GelMA 8% 

/MG63 (avec une concentration en photoinitiateur identique à celle que nous avons utilisée) et un G’ 

de 1kPa favorisait la production d’une matrice minéralisée de la part des MG63 (McBeth et al., 2017).  

Le taux de gonflement d’un matériau est une donnée importante en impression 3D car il va avoir un 

effet significatif sur la forme finale de la construction (Sun et al., 2018). Les données sur le gonflement 

dans la littérature sont très variables. Par exemple, dans une étude, une GelMA de 10% avec un degré 

de méthacrylation de 75% a atteint un taux de gonflement de 700% alors que dans une autre étude, 

une hydrogel hybride GelMA10%/AHyaMA1% avec un degré de méthacrylation de 80% ne gonflait que 

de 10% (Camci-Unal et al., 2013; Zhao et al., 2016). Ces différences avec notre matériau 

GelMA10%/HA4%/Ahya1,25% s’expliquent en partie par la méthode de calcul du gonflement. En effet, 

nous avons mesuré le gain du poids post-polymérisation alors que dans les autres études, le gain post 

lyophilisation a été calculé. De plus, le degré de méthacrylation influence de façon significative la 

capacité de gonflement du matériau : Plus, le taux méthacrylation est élevée, moins le matériau gonfle 

(Nichol et al., 2010). Dans le cas de notre matériau, nous savons qu’il possède un taux de gonflement 

de 73%. En se basant sur cette valeur et sur les dimensions connues de notre extrudât post-impression, 

nous pourrons modéliser les dimensions des pores de notre scaffold en CAO pour obtenir une porosité 

finale de 300 µm x 300 µm après impression et hydratation. (Figure 47)  
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Figure 47: Schématisation de l’effet du gonflement du matériau sur la taille des pores avant et post-impression. 

Ainsi, pour compléter l’étude de swelling ratio, il sera intéressant de réaliser une expérimentation de 

mesure de la taille de la porosité post-impression puis 24h après incubation dans un milieu aqueux 

pour évaluer la fiabilité de nos prédictions en fonction du gonflement. 

Du point de vue de la dégradation du matériau, les données de notre étude ne nous permettent pas 

de conclure sur le devenir de notre matériau à moyen et long terme in vitro. La réponse à cette 

question est essentielle car on doit s’assurer de l’intégrité de la structure imprimée tout au long de 

l’étude. Pour une application in vivo, les scaffolds sont généralement conçus pour se dégrader à une 

vitesse similaire à la vitesse de néo-formation du tissu cicatriciel. Ainsi au cours du temps, le matériau 

laisse place au tissu de remplacement. Cette dégradation physiologique peut-être mimée in vitro par 

l’ajout d’enzymes naturellement présentes dans l’organisme telles que la collagénase ou la 

hyaluronidase (Camci-Unal et al., 2013). Après une analyse de nos résultats, nous avons conclu que le 

choix du test de dégradation dans l’eau n’était pas le plus adapté à notre matériau car la variation du 

poids de l’hydrogel était difficilement détectable. Ainsi, il est plus judicieux d’envisager un test de 

dégradation dans le milieu de culture avec ou sans enzymes pour se rapprocher des conditions d’étude 

de la co-impression. De plus, il sera intéressant d’évaluer à la fois la vitesse de dégradation du matériau 

sous forme de pastille moulée (la condition standard) et celle sur les matériaux imprimés. Cela 

permettra de voir si l’architecture du scaffold a un rôle sur la dégradation du matériau. 

Les résultats de la caractérisation cellulaire que nous avons obtenus montrent que notre matériau 

relargue dans des temps courts des composés qui ont un effet cytotoxique sur le métabolisme des 

MG63 (Figure 37). Ces phénomènes toxiques pour le métabolisme cellulaire sont probablement dus à 

la présence d’HA et à certains éléments chimiques utilisés pour la synthèse minérale. Cependant cet 

effet cytotoxique ne semble pas perdurer au cours du temps, après plusieurs changements de milieux 

de culture comme en témoigne le test de viabilité (Figure 38). Ces résultats sont similaires à ceux de 

Zuo et al. qui ont développé la méthode de synthèse de l’HA dans la gélatine méthacrylée (Zuo et al., 

2015).  
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La caractérisation de l’imprimabilité de notre matériau demeure la partie la plus subjective de nos 

travaux car il n’existe pas de référentiel normé pour évaluer l’adaptabilité d’un matériau à l’impression 

3D ou si la construction remplie un certain nombre de critères permettant de conclure sur sa qualité 

de finition. L’ensemble des critères d’évaluation : vitesse d’impression, la régularité de l’impression, la 

méthode et le temps de réticulation, les résolutions d’impression… sont autant d’outils qui doivent 

permettre de qualifier la construction mais l’évaluation de la qualité finale de la construction dépendra 

essentiellement de l’exigence de l’opérateur et des besoins du tissu à substituer. Les variations entre 

une impression de bonne ou de mauvaise qualité seront dépendantes de deux facteurs essentiels : 1) 

Les propriétés physico-chimiques liées au matériau (propriétés rhéologiques du matériau et système 

de gélification), 2) les paramètres d’impression liés à l’imprimante (pression, vitesse d’impression, 

cône d’extrusion…) 

Dans le cadre de ce projet, nous nous sommes fixés comme but d’imprimer un matériau 

phosphocalcique avec la meilleure résolution possible. Nous avons fait le choix d’utiliser la technique 

d’extrusion de l’imprimante « 3D Discovery » de RegenHU. Sans référentiel normé, l’évaluation des 

conditions d’impression optimales pour notre matériau ainsi que la qualité d’impression ont été 

réalisées en adéquation avec les données disponibles dans la littérature.  

Pour atteindre la meilleure résolution possible, nous avons adapté la consistance de notre matériau 

pour qu’il puisse être imprimé avec un cône de diamètre interne de 250 µm sans négliger la 

concentration de 4% de la phase minérale. Pour réussir cela, nous avons fait varier les concentrations 

de GelMA et d’AHya afin d’obtenir un hydrogel ayant la viscosité nécessaire pour l’impression et un 

maintien suffisant de la structure avant la polymérisation. Les résultats que nous avons obtenus (Figure 

30) sont satisfaisants mais plusieurs points peuvent être discutés. D’un côté, nous avons réussi à 

imprimer à 250 µm, ce qui est très satisfaisant par rapport aux données de la littérature concernant 

l’impression de matériaux composites hydrogel/particules minérales A notre connaissance, les 

impressions de matériaux phosphocalciques se font habituellement avec des cônes de diamètre 

internes allant de 400 µm à 1,2mm (Ahlfeld et al., 2018; Bendtsen et al., 2017; Demirtaş et al., 2017). 

L’utilisation de cônes d’un diamètre plus fin permet d’envisager une microstructure des scaffolds plus 

fine que celles décrites par les différents auteurs. Malheureusement, malgré les optimisations des 

conditions d’impression liées à la machine (vitesse d’impression et pression), nous n’avons pas réussi 

à imprimer de lignes dont le diamètre était inférieur à 441 ± 109 µm. Les raisons à cela sont multiples 

et peuvent être dus : 

- A la température de la gélatine dans la seringue d’extrusion : Sans système de régulation de la 

température de la seringue, il est difficile de maintenir le matériau à une température 

constante durant toute l’impression ce qui engendre une variation de la viscosité du matériau 

et un manque d’homogénéité de matériau (Wang et al., 2017).  

- Au temps entre l’extrusion du matériau et sa polymérisation. Dans notre imprimante, la lampe 

UV est dissociée de la tête d’impression ce qui implique un temps de latence entre l’impression 

du matériau et sa polymérisation. Durant ce laps de temps, le matériau est soumis aux forces 

gravitationnelles que sa viscosité ne peut compenser. 

 

Afin d’améliorer la résolution de nos impressions, plusieurs axes de développement sont possibles. La 

solution la plus simple mais aussi la plus coûteuse est d’améliorer l’imprimante avec l’ajout d’un corps 

de chauffe sur la seringue et un plateau d’impression réfrigéré. Le chauffe seringue thermostaté 

permettrait ainsi de garder le matériau à la bonne température avant l’impression et le plateau 

réfrigéré permettrait d’accélérer la gélification avant la réticulation définitive aux UVs. L’utilisation de 

ces deux modules permettrait donc d’améliorer la qualité d’impression sans avoir à modifier le 

matériau mis au point, malheureusement l’utilisation d’un plateau réfrigéré rendrait la co-impression 
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plus difficile car le froid généré pourrait léser la viabilité cellulaire de l’encre. Une solution envisageable 

est de remplacer la gélatine porcine lors de la synthèse de la GelMA par une gélatine « froide » soit 

d’origine alimentaire soit issue de poisson. C’est en voulant faire face aux mêmes problèmes de 

versatilité de la température de le GelMA qu’en 2017, Wang et al ont réalisé des méthacrylations sur 

trois sources de gélatine différentes (de porc, de poisson d’eau froide et de la gélatine froide 

alimentaire : Cold gelatin Instagel™) et ont comparé leurs propriétés physico-chimiques et biologiques. 

Alors que la gélatine de porc nécessite une dissolution à température de 50°C et se solidifie entre 20 

et 25°C, les deux autres sources se dissolvent dans des solutions aqueuses à 20°C et restent liquides à 

température ambiante. Il en résulte ainsi une meilleure stabilité thermique de la solution à 

température ambiante et donc un meilleur contrôle de la viscosité. Les résultats de cette étude 

montrent que la « cold gelatin Instagel » méthacrylée possède le meilleur compromis entre propriétés 

mécaniques, biologiques et d’imprimabilité par rapport aux deux autres sources. (Wang et al., 2017). 

Pour résoudre les problèmes de temps de latence entre déposition et polymérisation, nous n’avons 

pas pour l’instant, de solutions pour notre imprimante car le module UV est séparé de la tête 

d’impression. Certains modèles d’imprimantes 3D sont équipés de tête d’extrusion avec un module 

UV ce qui permet de réticuler les hydrogels photosensibles dès leur sortie du cône d’extrusion, ce qui 

supprime le temps de latence entre impression et polymérisation. (Figure 48)(Kretzschmar et al., 

2019). 

 

Figure 48: Photographie de la tête d’extrusion équipé d’une source UV et la schématisation de son principe de fonctionnement. 
(Kretzschmar et al., 2019). 

Un autre point important de notre travail a été l’évaluation de la régularité de l’impression P qui a 

montré qu’en moyenne nous avons imprimé un matériau dont le processus de gélification avait débuté 

avant même l’impression (Figure 40 E). Lorsque le matériau imprimé est trop liquide, il forme des grilles 

avec des pores aux contours circulaires avec une valeur P<1. A la bonne viscosité, les pores sont carrés 

avec des contours réguliers (P=1) et lorsque le matériau est gélifié avant l’impression, les contours des 

pores ont des formes anarchiques (P>1) (Figure 31). Cependant, nous avons pu observer que sur une 

grille imprimée avec un matériau trop liquide, nous obtenions une valeur de P=1 en appliquant la 

formule mathématique décrite par O’Connell et al (Annexe 4). Les résultats du traitement des données 

de cette grille n°2 était étonnant car expérimentalement, le matériau imprimé semblait trop liquide 

pour maintenir une forme correcte avant la réticulation. Malgré la mauvaise qualité de cette 

impression, nous avons traité les images de façon identique aux autres grilles et obtenu une valeur de 
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P très proche de 1. Ainsi nous sommes posés la question de la pertinence et de la reproductibilité de 

la méthode de calcul décrite par O’Connell et al pour évaluer la régularité d’impression. 

Concernant la co-impression, nous avons pu démontrer la faisabilité d’imprimer simultanément notre 

matériau phosphocalcique et une encre cellulaire contenus dans deux têtes d’impressions séparées. 

Les résultats ont montré une viabilité cellulaire satisfaisante sur 14 jours malgré une baisse notable de 

la prolifération cellulaire. Cette baisse de la prolifération n’est pas corrélée à une apparente 

augmentation de mortalité des cellules au sein de l’encre. En outre, nous avons pu observer tout au 

long de l’étude, un nombre croissant de cellules au fond des puits de culture qui contenaient les 

constructions imprimées. Une des hypothèses probables pour expliquer ce phénomène pourrait être 

la capacité des MG63 à surexprimer la hyaluronidase lorsqu’elles sont dans un processus de 

minéralisation (Adams et al., 2006). En effet, lors de la minéralisation, les MG63 pourraient sécréter 

plus de hyaluronidase ce qui entrainerait une dégradation plus rapide de l’encre cellulaire libérant ainsi 

les cellules qui finiraient par adhérer et proliférer au fond du puit.  

Nous avons pu aussi mettre en évidence la présence de quelques cellules ALP positives et révéler la 

présence d’une minéralisation de la matrice grâce à la coloration au rouge Alizarine. Ces résultats 

préliminaires sont encourageants pour la poursuite de cette étude. En effet le potentiel ostéo-

inducteur de notre matériau nécessitera donc une étude plus approfondie et éventuellement un 

changement de notre modèle cellulaire. En effet, comme le montre la Figure 49, le profil d’expression 

des gènes exprimés pas les ostéoblastes (OB) est partiellement différent de celui des MG63. Ainsi nous 

pouvons observer qu’en milieu de culture basal, les MG63 expriment très peu l’ALP ce qui pourrait 

expliquer en partie les résultats obtenus. 

 

 

 

Figure 49: Comparatif des profils d’expression des gènes ostéoblastiques exprimés par des lignées cellulaires issues 
d’ostéosarcomes (U2OS, MG63 et SaoS2) et une culture primaire d’ostéoblastes (OB).(Burmester et al., 2014) 

Il sera donc nécessaire de poursuivre ces études de différenciation cellulaire par une répétition des 

expérimentations déjà engagées puis réaliser une analyse plus fine du phénotype cellulaire par RTqPCR 

afin de déterminer le niveau d’expression des gènes impliqués dans le processus de différenciation 

ostéoblastique.  
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V-CONCLUSION  
 

Dans la première partie de l’étude dédiée au développement et à la caractérisation du matériau nous 

avons pu démontrer la faisabilité de produire un matériau phosphocalcique en synthétisant la phase 

minérale directement dans la phase organique (gélatine méthacrylée).  

Les résultats de la caractérisation de la phase minérale par ATG, DRX et MEB tendent à confirmer la 

présence d’hydroxyapatite partiellement cristalline à une concentration avoisinant les 4%.  

Les résultats de caractérisation de la phase organique nous ont permis de mieux comprendre le 

comportement de notre matériau en présence de contraintes mécaniques et son devenir en milieu 

aqueux. En effet, nous avons pu montrer par la rhéologie et le swelling test que la synthèse d’HA dans 

la gélatine augmentait les propriétés viscoélastiques de la gélatine méthacrylée mais que cette 

synthèse limitait le gonflement du matériau. Les résultats du test de dégradation hydrolytique ne nous 

permettent pas de conclure de façon fiable et précise sur la cinétique de dégradation du matériau en 

milieu aqueux mais nous donnent seulement des indications sur la faible dégradation du matériau aux 

cours des premières semaines. 

 

Dans la seconde partie de l’étude dédiée à l’optimisation et à la caractérisation de l’impression du 

matériau phosphocalcique, nous avons pu mettre en œuvre une étude standardisée pour évaluer la 

qualité de nos produits imprimés. 

Ainsi, les expérimentations menées pour optimiser les conditions d’impression du matériau 

phosphocalcique nous ont permis de déterminer qu’il était possible d’imprimer des lignes régulières 

de notre matériau et que la pression exercée pour extruder le matériau avait un effet plus important 

sur le diamètre de l’extrudât que la vitesse d’impression. Nous avons pu également observer lors de 

l’impression des grilles, que nous imprimions un matériau pré-gélifié dans la seringue ce qui avait pour 

conséquence une mauvaise régularité de la forme des pores au sein de la grille. Nous avons déterminé 

que ces pores étaient en moyenne trois fois plus petits que la taille désirée. Ceci n’est pas délétère 

pour la suite du développement du produit mais sera à prendre en considération dans une 

construction de forme plus complexe afin de préserver la porosité.  

Durant ces expérimentations, nous avons aussi identifié la principale lacune de ce matériau qui est sa 

thermo versatilité. En effet, si ce paramètre n’avait pas eu d’importance lors de la caractérisation du 

matériau, il est devenu problématique lors de l’impression engendrant à minima des variations de la 

viscosité qui influencent la forme du scaffold et dans les pires cas une gélification dans la seringue 

d’extrusion rendant l’impression impossible.  

 

La dernière partie de l’étude concernait la faisabilité de co-impression du matériau phosphocalcique 

développé avec une encre cellulaire composée de MG63 et l’évaluation de potentiel ostéoinducteur 

du matériau phosphocalcique. Cette dernière partie de l’étude a subi de nombreux retards dus au 

temps nécessaire au développement du matériau phosphocalcique et à la situation sanitaire 

exceptionnelle que nous avons vécu sur la dernière année du projet. 

Néanmoins les premiers résultats ont montré que le co-impression d’une encre composée d’alginate, 

d’acide hyaluronique et des MG63 était possible avec notre matériau phosphocalcique bien que la 
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régularité de l’impression de cette encre reste à optimiser. Nous avons pu également montrer que les 

cellules imprimées proliféraient durant la première semaine de culture avant de décliner. Le test Live 

/dead a révélé que les cellules restaient viables après deux semaines de culture mais que celles-ci 

présentaient une forte mortalité aux jonctions encre/scaffold. Une raison probable à cette toxicité de 

contact réside peut-être dans la taille des particules de HA. En effet, il a été démontré qu’en fonction 

de leur taille, les particules d’hydroxyapatite pouvaient avoir un effet pro-apoptotique sur les MG63. 

Dans leur étude, les auteurs ont montré que les particules d’HA dont la taille était supérieure à 80 nm 

avait un effet délétère sur la morphologie des cellules et ils ont pu observer par cytométrie en flux une 

augmentation de l’apoptose des cellules au contact d’HAp > à 80 nm par rapport à des cellules 

exposées à de l’HAp = 20 nm(Shi et al., 2009). Associés au précédent test de cytotoxicité, ces résultats 

pourraient confirmer que le matériau phosphocalcique nuit à court terme au développement et à la 

viabilité cellulaire lorsque les cellules sont en contact direct avec le matériau. 

La caractérisation du pouvoir ostéoinductif de notre matériau a montré qu’une faible quantité des 

cellules co-imprimées exprimaient la phosphatase alcaline durant les premières semaines de culture 

et que des nodules de minéralisation apparaissaient au sein de la bio-encre co-imprimée dès J14. Les 

colorations au rouge alizarine réalisées sur les fonds de puits tendent à montrer un effet du matériau 

scaffold sur le développement d’une matrice minéralisée. L’ensemble de ces résultats est 

encourageant sur le potentiel ostéoinductif du GelMA/Ahya/HA mais nécessite une répétition des 

expérimentations ainsi qu’une investigation plus poussée sur le phénotype des cellules. 
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VI-PERSPECTIVES 
L’objectif principal de cette étude a été de démontrer la faisabilité de la co-impression d’un 

biomatériau « scaffold » phosphocalcique et d’une encre cellulaire pour la création d’un modèle de 

substitut osseux par impression 3D. Nous avons pu démontrer dans ce projet que l’utilisation d’une 

imprimante 3D avec plusieurs têtes d’impression permettait d’imprimer simultanément un scaffold 

phosphocalcique et une encre cellulaire viable de façon hiérarchisée. 

Cette approche « Bottom-up » utilisant le bioprinting pour créer une structure tridimensionnelle 

organisée où le scaffold est imprimé simultanément avec les cellules pourrait permettre de lever 

certains verrous technologiques communément observés avec l’approche classique dite « Top-

down » : Mauvaise diffusion des nutriments et de l’oxygène au sein du biomatériaux, manque de néo-

vascularisation et répartition cellulaire non-organisée.  

 

L’objectif secondaire de cette étude était de développer un matériau phosphocalcique co-imprimable 

et biocompatible afin de proposer une alternative aux matériaux commerciaux. Ce matériau devait 

être utilisable par extrusion, apporter toutes les propriétés mécaniques nécessaires à un substitut 

osseux, être biocompatible et ostéo-inducteur. Pour cela, nous avons développé une gélatine 

méthacrylée avec une synthèse d’hydroxyapatite in situ permettant d’obtenir un matériau dont la 

phase minérale est répartie de façon homogène dans l’ensemble de la phase organique. Les principaux 

avantages de ce matériau sont : 1) La répartition homogène de la phase minérale qui limite 

l’obstruction de la tête d’extrusion de l’imprimante. 2) Sa biocompatibilité et 3) Son faible coût de 

production et une facilité de synthèse. 

Cependant, le point faible de ce matériau est de ne pas posséder les caractéristiques mécaniques 

nécessaires à son utilisation comme substitut osseux in vivo et présente une instabilité de sa viscosité 

en pré-impression qui peut être préjudiciable sur la qualité de la construction. Afin d’améliorer ses 

qualités mécaniques, nous envisageons d’augmenter le pourcentage d’hydroxyapatite. 

A cause de ses faibles capacités mécaniques, son usage en site implantatoire ne semble pas être 

possible pour le moment. Néanmoins, nous allons continuer les investigations sur ce matériau afin de 

développer un modèle osseux organisé in vitro. Ce nouveau modèle pourrait être utilisé en contact 

direct avec d’autres biomatériaux (ex : implants en titane) afin d’évaluer in vitro les phénomènes 

physico-chimiques et biologiques qui ont lieu à l’interface d’un biomatériau et du tissu osseux. 

 

D’un point de vue personnel, ces trois années ont été très enrichissantes car elles m’ont permis 

d’appréhender tout le processus de caractérisation nécessaire au développement d’un biomatériau, 

d’acquérir des connaissances sur les caractérisations physico-chimiques et sur la bio-impression. J’ai 

pu aussi découvrir la difficulté de mettre en place des collaborations autour de ce projet, pour élaborer 

un matériau phosphocalcique imprimable respectant le cahier des charges d’un biomatériau utilisable 

en régénération osseuse. Au regard du peu de produits disponibles sur le marché et de l’évolution de 

l’impression 3D dans le domaine du biomédical, il y aura probablement des débouchés commerciaux 

intéressants dans ce domaine.  
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Pour terminer, je suis très heureux d’avoir eu l’opportunité de mener à bien ce projet en toute 

autonomie et avec la confiance de ma hiérarchie malgré les difficultés liées à la crise sanitaire au cours 

de cette de la dernière année. 
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ANNEXES 
 

Annexe 1 : Protocole de synthèse de la gélatine méthacrylée 

 

Matériel : 

• Gélatine de peau de porc (ref Sigma/Merck : G2500-500G) 

• Methacrylic anhydre (ref Sigma/Merck : 276685-100mL)  

• Tube de dialyse en membrane de cellulose (ref Sigma/Merck : D9527-100FT) 

• PBS 1X 

• Acétone 

• Eau MilliQ 

• Eau Osmosée  

• 2 Bechers de 5000mL opaques 

• Un agitateur chauffant 

• Une balance  

• 2 flacons de 2,5L 

• 1 flacon de 2L 

• 4 clampes en plastique9 

Protocole : 

Pour chaque synthèse de gélatine méthacrylée nous préparons un batch de 400mL  

 

Jour 1 : 

 
1-Préparer une solution de gélatine à une concentration de 100mg/mL dans du PBS dans flacon de 2,5L  

Pour 400mL, peser 40g de gélatine et mélanger à 400mL de PBS 1X et laisser dissoudre 1H à 60°C. 

2-Laisser la gélatine refroidir à 50°C et laisser équilibrer à cette température durant 10min. 

3-Mettre 1,5L d’Acétone à refroidir à -20°C 

4-Mettre la membrane de dialyse à incuber dans de l’eau MilliQ (1,2 mètre de membrane pour 200mL 

de gélatine) dans un bécher de 5000mL 

5-Ajouter sous agitation et goutte à goutte 140µL de Méthacrylate Anhydre par gramme de gélatine. 

 Pour 40g de gélatine ajouter 5,76mL de méthacrylate anhydre. 

6-Laisser Agiter 4H à 50°C dans l’obscurité. 

7-Diluer la gélatine méthacrylée à 50mg/mL avec du PBS 1X : Ajouter 400mL de PBS 

8-Mélanger avec un agitateur magnétique et laisser refroidir à 40°C  

9-Ajouter l’acétone glaciale doucement et de façon régulière afin de remplir le flacon de 2,5L. Il se 

forme alors deux phases (une claire en bas et une opaque en haut). 

10- Exécuter un mélange par rotation en faisant des à-coups énergiques une dizaine de fois. 

 

A cette étape du protocole, il se forme un dépôt blanchâtre sur la paroi du flacon à l’interface des deux 

phases dont l’aspect et la texture rappellent de la mozzarella.  
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11-Décoller à l’aide d’une spatule les dépôts collés à la paroi. 

12-Décanter le liquide dans une bouteille intermédiaire afin de ne pas perdre du dépôt, puis éliminer 

le liquide dans le bidon des déchets solvants. 

13-Mettre le flacon contenant la « mozzarella » dans une cloche à vide 2 fois 5 min pour éliminer 

l’excédent de solvant de l’aggloméra. Eliminer ce liquide. 

14-Solubiliser la « mozzarella » à 100mg/mL dans du PBS1X. 

Dans le cadre de notre batch, ajouter 400mL de PBS 1x. 

15-Laisser dissoudre 1H à 60°C en mélangeant régulièrement. 

16-Vider le bécher de 5000mL contenant les membranes et l’eau MilliQ. 

17-Replier un bout de la membrane sur lui-même et clamper. Transvaser 200mL de gélatine encore 

chaude dans la membrane à l’aide d’un entonnoir. Faire descendre la gélatine jusqu’au bout de la 

membrane. Replier l’autre extrémité et clamper la. 

18-Remplir d’eau osmosée. 

19-Couvrir d’aluminium et mettre à 4°C à la chambre froide. 

 

Jour 2 à Jour 5 : 

 

20-Changer l’eau matin et soir avec de l’eau osmosée  

21-A jour 2, couper le boudin de gélatine en pressant avec les doigts pour faire des sections rentrant 

dans des falcons de 50mL. 

22-A jour 5, transvaser la gélatine dans des falcons 50mL (une vingtaine environ) 

23-Congeler les tubes de gélatine 1h à -80°C 

24-Lyophiliser les tubes de gélatine pendant 5 jours environ. 
 

 

Annexe 2 : Protocole de synthèse des particules d’hydroxyapatite 

 

Pour produire 10 g d’HAp (quantité théorique) : Rapport Ca/P = 1,67 

1- Préparer les solutions suivantes : 

Solution de CaCl2 Solution Na2HPO4 

 
0.1 mol de CaCl2 

35 mL d’eau MilliQ 

 
0.06 mol de Na2HPO4 

150mL d’eau MilliQ 

 

2- Verser goutte à goutte la solution de Na2HPO4 dans celle de CaCl2 à une vitesse de 20 mL/min sous 

agitation à 37°C. 

3- Corriger le pH à 8  

4- Laisser sous agitation pendant 24H à 37°C. 

5- Laisser décanter la solution et éliminer le surnageant. 

6- Laver la pâte phosphocalcique avec de l’eau MilliQ. 

7- Laisser décanter la solution et éliminer le surnageant. 

8- Reprendre la pâte avec un peu d’eau et répartir la pâte dans des falcons 50.  
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9- Centrifuger 5min à 4000 tr/min. Décanter le surnageant. 

10- Sécher à l’étuve 4 jours.  

Annexe 3 : Schémas du modèle de co-impression et de d’impression 

de la bio-encre. 

 

 

 

Annexe 4 : Résultat du calcule la régularité d’impression pour la grille 

N°2. 
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ÉCOLE PRATIQUE DES HAUTES ÉTUDES SCIENCES DE LA VIE ET DE LA TERRE 
 
 

« Fabrication par impression 3D d’un matériau composite associant un phosphate de 

calcium et des cellules humaines pour des applications en ingénierie tissulaire osseuse. » 

 

Robin Siadous 

Date de soutenance : Mercredi 7 Juillet 2021 

 

Résumé 

L’approche classique de l’ingénierie du tissu osseux vise à concevoir un substitut tissulaire associant 

des cellules ostéoprogénitrices à une matrice tridimensionnelle phosphocalcique capable de 

promouvoir la reconstruction osseuse. Le développement de l’impression 3D dans le domaine de la 

recherche en biomédical et plus particulièrement dans le domaine de la reconstruction osseuse a 

permis ces vingt dernières années, d’envisager de nouvelles solutions technologiques visant à 

améliorer les lacunes bien identifiées de l’approche classique : absence de hiérarchisation cellulaire, 

néovascularisation limitée, faible diffusion des nutriments et de l’oxygène. 

Malheureusement, les matériaux commerciaux disponibles pour l’impression 3D du tissu osseux sont 

peu développés et ne présentent pas à la fois une bonne biocompatibilité cellulaire et à la fois des 

propriétés mécaniques proches de celle du tissu osseux.  

L’objectif principal de ce travail a consisté à évaluer in vitro la faisabilité d’une co-impression d’un 

matériau phosphocalcique constituant l’ossature de la construction (scaffold) et d’une encre 

biologique. L’objectif secondaire de ce travail était le développement d’un matériau phosphocalcique 

imprimable et biocompatible. 

Pour répondre à ces problématiques, nous proposons de développer un matériau phosphocalcique à 

base de gélatine méthacrylée avec une synthèse d’hydroxyapatite directement dans la gélatine. Cette 

approche permet d’obtenir un matériau photopolymérisable post impression ayant une phase 

minérale répartie de façon homogène dans le matériau évitant ainsi l’obstruction de la seringue 

d’impression. L’encre cellulaire est composée de cellules MG63 issues d’un ostéosarcome humain 

associé à un hydrogel vecteur composé d’alginate et d’acide hyaluronique. Ce modèle cellulaire simple 

et bien décrit in vitro permet de répondre aux demandes de l’impression 3D qui nécessite un volume 

cellulaire important. 

 

Nos résultats montrent qu’il est possible d’imprimer sur la même imprimante, par extrusion, ce 

matériau avec une encre cellulaire composée de cellules MG63. Cette co-impression permet d’obtenir 

de façon organisée, une construction composée d’une part d’un matériau phosphocalcique recréant 

le micro-environnement mécanique et chimique de l’os, et d’autre part d’une encre cellulaire 

préservant la viabilité cellulaire lors de l’impression. De plus, les résultats des tests 

d’ostéodifférenciation semblent suggérer un potentiel ostéo-inducteur du matériau scaffold qui serait 

pertinent de confirmer avec un modèle cellulaire plus proche de la cellule ostéoblastique primaire. 

Mots clés : Ingénierie tissulaire, Impression 3D, Biomatériaux, tissus osseux, gélatine méthacrylée, 

hydroxyapatite,  


