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Résumé : 

Les phosphates de calcium et en particulier le β-TCP sont utilisés depuis des décennies comme 

substitut osseux synthétique du fait de leurs propriétés physico-chimiques qui les rapprochent des 

apatites biologiques présentes dans l’os natif. La principale limite à leur utilisation dans des 

reconstructions de larges pertes de substance, comme pour les greffes osseuses, est leur absence de 

vascularisation propre. Afin d’outrepasser cette limite, une des stratégies adoptées est de mimer un 

lambeau libre osseux et en particulier sa vascularisation interne qui en fait la technique de référence 

dans les reconstructions de grands volumes tissulaires.  

 De plus, les propriétés des matrices phosphocalciques sont très variables en fonction de leur 

composition, mais également de leur micro et macroarchitectures. C’est pourquoi nous avons souhaité 

développer et tester un processus de production qui s’étend de la synthèse des poudres à leur mise 

en forme finale par impression tridimensionnelle.  

Nous avons également souhaité étudier l’impact d’un dépôt protéique sur nos matrices afin d’améliorer 

la survie et la prolifération des cellules endothéliales en culture in vitro. Enfin, afin, de pouvoir étudier 

dans le futur la culture de cellules endothéliales en flux, au sein de matrices présentant des réseaux 

micro fluidique, nous avons développé un réacteur de culture répondant à nos besoins et contraintes.  

 

Mots clés : os, vascularisation, phosphate tricalcique, ingénierie tissulaire, impression 3D, digital light processing 

 

Abstract: 

Due to their physico-chemical properties, which make them similar to the biological apatites present in 

native bone, calcium phosphates, and in particular β-TCP, have been used for decades as synthetic 

bone substitutes. The main limitation in their use in reconstructing large bone defects, as with bone 

grafts, is their lack of proper vascularisation. To overcome this limitation, one of the strategies adopted 

is to mimic a free bone flap, and particularly its internal vascularisation, which makes it the gold standard 

for reconstructing large volumes of tissue. 

Furthermore, the properties of phosphocalcic matrices are highly variable, depending not only on their 

composition but also on their micro and macro architectures. This is why we decided to develop and 

test a production process that extends from the synthesis of powders to their final shaping by three-

dimensional printing. 

We also wanted to study the impact of protein deposition on our matrices to improve the survival and 

proliferation of endothelial cells in in-vitro culture. Finally, to study in the future the flow culture of 

endothelial cells within matrices including micro-fluidic networks, we developed a culture reactor that 

meets our needs and constraints. 

Key words: bone, vascularization, tricalcium phosphate, tissular engineering, 3D printing, digital light processing  
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Introduction  

 

Notre première vision de l’os est classiquement celle d’une matrice minérale amorphe. Toutefois, la 

réalité est toute autre et l’os est un tissu vivant qui joue différents rôles essentiels au sein de 

l’organisme. De plus, l’organisation des tissus osseux est variable au sein d’un même organisme, ainsi, 

on peut distinguer au niveau structurel l’os cortical et spongieux, mais également au niveau 

microstructurel, différentes organisations en systèmes haversiens, trabécules ou ostéons. 

 

Les fonctions les plus évidentes du squelette, formé de l’ensemble des os du corps, sont de protéger 

les organes internes et de permettre la mobilité de l’organisme. Toutefois les os contribuent également 

à la régulation de l’équilibre phosphocalcique, en effet, 99% du calcium et 90% du phosphore de notre 

organisme y sont retrouvés et ils jouent un rôle prépondérant dans notre vie cellulaire. De plus, l’os 

joue un rôle de détoxification de l’organisme en captant les métaux lourds. Enfin, les os et plus 

particulièrement la moelle osseuse située dans les os spongieux sont le siège de l’hématopoïèse qui 

est le processus de production des cellules sanguines. Ainsi, l’os et composé d’environ à 60% d’une 

matrice phosphocalcique, à 35% d’une matrice protéique et à 5%de cellules. 

 

 Ces différentes fonctions impliquent une capacité de remodelage en continu de ce tissu. 

Deux types cellulaires sont primordiaux dans cette alternance de phases de destruction du tissu osseux 

(ostéoclasie) assurée par les ostéoclastes et de croissance (ostéogenèse) ou entrent en jeu les 

ostéoblastes.  

 

L’alternance des phases d’ostéogenèse et ostéoclasie vont ainsi permettre de capter ou libérer des 

minéraux en fonction des besoins de l’organisme, mais également de moduler l’anatomie des travées 

minérales des os afin de répondre aux contraintes mécaniques qui y sont appliquées, c’est le concept 

de mécanostat de Frost (1,2). 

 

Enfin, les nombreux échanges de minéraux et de cellules nécessitent un métabolisme important et la 

vascularisation osseuse est de ce fait essentielle au maintien de l’homéostasie de cet organe. La 

vascularisation osseuse est assurée d’une part, par des vaisseaux présents au sein de la matrice et on 

parle alors de vascularisation endostée. D’autre part, le périoste qui est une membrane de tissu 

entourant les os, compte également une vascularisation périostée qui vient compléter la vascularisation 

endostée.     
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La plupart des processus de cicatrisation vont aboutir à un tissu fibreux, mais ce n’est pas le cas du 

tissu osseux qui possède une capacité de régénération qui vise à restaurer l’architecture osseuse 

préexistante ou l’adapter à de nouvelles contraintes mécaniques. Comme nous allons le voir, ces 

phénomènes de cicatrisation cellulaire impliquent alors une interaction poussée des phénomènes 

d’ostéogenèse et d’angiogenèse (3,4).  

 

Une fracture est ainsi définie comme une perte de continuité osseuse. Elle va déclencher différents 

phénomènes qui peuvent être divisés en trois phases essentielles. 

 

Une première phase dite inflammatoire qui se caractérise en premier lieu par la constitution d’un 

hématome au niveau du site de fracture. Celui-ci s’organise rapidement à partir des néo vaisseaux 

présents dans les tissus sains environnants.  Il est ensuite envahi par des cellules du système 

immunitaire (polynucléaires et macrophages) chargées de la détersion (nettoyage) du site. On parle 

alors d’une organisation de l’hématome qui va progressivement être remplacé par un tissu conjonctif 

fibroblastique très vascularisé. Durant cette phase, de nombreuses molécules sont libérées afin de 

stimuler l’angiogenèse et le recrutement de cellules ostéoprogénitrices. On parle alors des 

phénomènes d’ostéoinduction. 

 

On aboutit ainsi à la seconde phase du processus cicatriciel durant laquelle va se constituer un tissu 

ostéoïde. Ce tissu jeune, non minéralisé va assurer une stabilité à la fracture qui est essentielle au 

développement d’une néo vascularisation et aux phénomènes de minéralisation qui vont suivre. On va 

alors assister dans un premier temps à la transformation des tissus conjonctifs du cal en un tissu 

cartilagineux. C’est la stabilité du cal et le développement de la vascularisation permettant la bonne 

nutrition est oxygénation des tissus, qui va conduire à la transformation progressive des chondrocytes 

en ostéocytes. 

Lors de la troisième phase de cicatrisation, le tissu ostéoïde être progressivement être envahi par les 

cellules ostéoblastiques qui vont s’appuyer sur la trame du tissu préexistant afin de guider la 

minéralisation progressive de la trame osseuse et ainsi jouer un rôle d’ostéoconduction. Ces 

phénomènes vont aboutir à la récupération d’une continuité osseuse après un remodelage visant à 

complètement éliminer le cal fibreux primaire et s’adapter à l’environnement biomécanique. Ces étapes 

sont résumées dans la figure 1. 
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Figure 1. étapes de la cicatrisation osseuse  

Carano RAD, 2003 

 

Toutefois, dans certaines conditions, la cicatrisation osseuse ne peut être spontanément réalisée et 

des techniques doivent être mises en place afin de pallier cet état de fait. 

 Dans ce cadre, les greffes osseuses représentent plus de 2,2 millions d’actes par an et l’os est le 

second tissu le plus greffé après le sang. Le coût total de ces actes est évalué à plus de 2,5 milliards 

de dollars par an pour 500.000 actes durant les années 2010 aux États-Unis et des projections 

prévoient un doublement durant la décennie suivante (6). L’autogreffe osseuse est à ce jour le mètre 

étalon dans le cadre de ces procédures. Toutefois, en France, un rapport de la Haute Autorité de Santé 

(HAS) recense dans ce cadre la mise en place d’environ 43000 substituts osseux par an, dont la plupart 

(60%) sont d’origine synthétique (7). 

Différentes techniques et approches cohabitent donc dans la prise en charge des pertes de substance 

osseuse. 

 

- Greffes osseuses autologues non vascularisées 

- Allogreffes et xénogreffes 

- Distraction ostéogénique 

- Reconstruction par lambeau libre micro anastomosé 

- Biomatériaux et substituts osseux synthétiques. 

 

La greffe autologue ou autogreffe consiste à prélever et transplanter les tissus sur un même sujet. La 

greffe osseuse autologue est à ce jour la technique de référence dans la reconstruction de petites 

pertes de substance osseuse. Cette technique présente l’avantage de ne pas induire de rejet 

(histocompatible), d’être ostéoinductrice et ostéoconductrice. En effet, elle transfère les différents 

composants de l’os, à savoir ses matrices organiques et inorganiques ainsi que son contingent 

cellulaire, permettant de très bons résultats cliniques pour des volumes reconstruits limités (8–12). 

Toutefois, elle présente également des contraintes. Premièrement, prélever des tissus nécessite la 
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réalisation de cicatrices et peut endommager les tissus environnants (nerfs, vaisseaux, muscle,), on 

parle alors de morbidité du site donneur (13,14). La quantité de tissu est par ailleurs limitée, en effet, 

un patient ne possède qu’un nombre limité de sites donneurs et chaque site présente des avantages 

et inconvénients propres en termes de morbidité, de composition et de qualité osseuse. D’un point de 

vue pragmatique, cette procédure nécessite durant la même intervention la réalisation du prélèvement 

et la greffe en elle-même ce qui impose une contrainte de temps. 

Enfin, la principale limite de la greffe osseuse est l’absence de vascularisation propre du greffon. De 

ce fait, la réussite du geste est tributaire de la vascularisation des tissus adjacents et la greffe osseuse 

est sensible aux infections qui peuvent conduire à la perte du greffon (15). 

 

La première alternative à l’autogreffe est l’allogreffe (16,17) . Dans ce cas, donneur et receveur sont 

deux individus distincts appartenant à la même espèce. Ces tissus proviennent alors d’une banque 

d’os qui regroupe des greffons prélevés chez des donneurs vivants ou décédés. Ces greffons sont par 

la suite traités afin d’être décellularisés et stérilisés pour réduire les phénomènes de rejet du greffon.  

La xénogreffe est une seconde alternative et elle consiste à greffer des tissus issus d’une autre espèce 

que celle du receveur (18,19). Comme pour les allogreffes, les greffons subissent un traitement visant 

à réduire leur potentiel immunogène et les stériliser. 

Les avantages de ces types de greffes sont multiples. Elles ne nécessitent pas d’augmentation de 

temps opératoire, elles éliminent la morbidité du site donneur, le volume disponible n’est pas limité et 

elles amènent une trame inorganique et organique qui possède des capacités d’ostéoconduction et 

d’ostéoinduction. Toutefois, malgré les traitements réalisés, le risque de transmission de pathologies 

infectieuses ne peut être complètement écarté. De plus, les risques d’échec de la procédure sont plus 

importants, du fait de réactions immunitaires de rejet et leurs propriétés biologiques, en particulier 

d’ostéoinduction sont inférieures à celles des autogreffes. C’est pourquoi, à ce jour, les allogreffes et 

xénogreffes ne sont qu’une alternative à la technique de référence, à savoir l’autogreffe. 

En alternative aux techniques de greffes osseuses, on peut évoquer la distraction ostéogénique. Son 

principe est d’utiliser le processus de cicatrisation tissulaire afin de générer de nouveaux tissus. Pour 

cela, on va réaliser une fracture contrôlée puis appliquer progressivement une traction sur la zone de 

cicatrisation. Ceci va aboutir à une néoformation osseuse, mais également des tissus environnants 

(vaisseaux, nerfs, muqueuses). De larges pertes de substances peuvent ainsi être comblées, mais 

comme pour la greffe osseuse, elle nécessite une très bonne trophicité de l’os et des tissus 

environnants, ce qui limite ses applications. De plus, cette technique est très contraignante pour les 

patients, car elle nécessite le plus souvent du matériel encombrant afin de permettre une bonne stabilité 

du cal osseux et présente un temps de mise en œuvre assez long avec une vitesse d’activation 

d’environ 1mm par jour(20–22). Pour ces différentes raisons, elle ne s’est pas imposée comme la 

technique de référence pour la prise en charge des pertes osseuses étendues.  
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Nous l’avons vu, une des limites des greffes tissulaires est la nécessité de posséder un environnement 

sain et bien vascularisé. Toutefois, même dans ces conditions, les volumes osseux reconstructibles 

sont limités. Ceci est lié à la problématique de la vascularisation du greffon. En effet, l’apport en 

nutriment et oxygène n’est initialement réalisé que par imbibition à partir de la vascularisation contenue 

dans les tissus environnants. Bien entendu, l’hypoxie produite par cet état de fait déclenche la libération 

de molécules pro-angiogéniques qui vont induire un envahissement progressif des tissus greffés par 

une néo-vascularisation. 

Toutefois, pour être correctement oxygénées et nourries, des cellules doivent généralement se trouver 

à moins de 100 µm d’un vaisseau et de ce fait ; le centre du tissu greffé peut aisément se retrouver 

dévascularisé pendant de nombreux jours et nécroser.  

C’est pourquoi dans le cadre des vastes pertes de substance osseuses, on a recours à la technique 

des lambeaux libres. Celle-ci consiste à transplanter des tissus accompagnés des vaisseaux assurant 

leur vascularisation. Les vaisseaux sont anastomosés à des vaisseaux présents sur le site à 

reconstruire, ce qui assure la vascularisation complète des tissus transplantés. 

Cette technique a principalement été développée au cours des années 80 et dans le champ Maxillo-

Facial, c’est le lambeau libre de fibula qui est considéré comme la référence en matière de 

reconstructions de pertes de substances étendues (23,24). Ses avantages sont multiples. D’une part, 

il possède une vascularisation propre qui assure de très bonnes capacités de cicatrisation, mais 

également de résistance aux infections, ce qui n’est pas le cas de greffes osseuses non vascularisées. 

Par ailleurs, ce lambeau permet de transplanter de l’os, mais également des muscles et de la peau, 

permettant de prendre en charge des pertes de substance pluritissulaires. De plus, biomécaniquement, 

la fibula est assez proche de la mandibule et permet la mise en place de réhabilitations implantaires 

complexes. Enfin, le lambeau libre autologue étant une autogreffe pluritissulaire, il n’existe pas de 

risque de rejet lié à une réaction immunitaire. 

 Toutefois, comme toute technique la reconstruction par lambeau libre présente des limites et 

contraintes. Premièrement, comme pour les autogreffes non vascularisées, elle nécessite des 

interventions longues et présente un risque de morbidité des sites donneurs. Par exemple pour le 

lambeau de fibula, il existe une rançon cicatricielle potentiellement associée avec des douleurs qui 

peuvent être chroniques et une instabilité des articulations du genou et de la cheville(25–27). Par 

ailleurs, comme pour les autogreffes, la quantité de tissus prélevable est limitée. 

 

C’est du fait des limites de ces techniques que ce développe depuis plus de 30 ans l’ingénierie tissulaire 

osseuse dont l’objectif et de rétablir ou améliorer les propriétés biologiques et mécaniques de l’os 

natif(28). Comme pour toute technique d’ingénierie tissulaire trois approches « classiques » sont 

considérées. La plus populaire est l’utilisation de matrices biologiques ou synthétiques, mais il existe 

également des approches cellulaires ou moléculaires qui peuvent être développées de manière 

indépendante ou combinée. 
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Une technique « idéale » d’ingénierie tissulaire osseuse présenterait les caractéristiques suivantes : 

propriétés biologiques d’ostéoconduction et ostéoinduction élevées, absence de rejet, absence 

d’infection, d’effet secondaire et de morbidité de site donneur, pas de limite de volume à reconstruire, 

faible coût et facilité de production. 

De plus, nous l’avons, vu, l’os est en perpétuel renouvellement et il est le siège de différents processus 

physiologiques. De ce fait, les techniques d’ingénierie tissulaire doivent prendre en compte ces 

éléments et à ce jour les différentes voies explorées pour répondre à ces contraintes ne permettent 

que des réponses partielles. 

 

 

Le but de notre travail était : 

 

- Contribuer au développement d’une alternative aux reconstructions de vastes pertes de 

substance osseuse par lambeau libre. 

- Dans ce cadre, nous avons souhaité nous concentrer leur vascularisation propre qui est un 

élément fondamental expliquant la supériorité des lambeaux libres dans ces reconstructions 

complexes. 

- Nous avons donc développé une technique de prototypage rapide de matrices 

phosphocalciques permettant une conformation sur mesure à macroarchitecture contrôlée. 

- Nous avons travaillé à l’amélioration de la culture des cellules endothéliales sur ces matrices.  

Notre objectif final était d’observer l’organisation de cellules endothéliales cultivées en flux dans 

une matrice phosphocalcique conformée en un réseau fluidique simple. C’est pourquoi nous 

avons développé des matrices permettant cette culture et l’observation des cellules. Enfin, nous 

avons travaillé au développement d’un réacteur de culture en flux permettant une variation 

précise et calibrée des paramètres de culture et l’enregistrement de ceux-ci afin de faciliter 

l’interprétation des résultats de culture.  
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Chapitre 1 : Étude bibliographique et contextualisation : 

 

1 Organisation structurale, architecturale, composition et 

biologie osseuse : 

 

Nous l’avons vu, l’os est un tissu biologique vivant aux nombreuses fonctions biologiques. De ce fait, 

c’est un tissu très dynamique qui présente des caractéristiques macroscopiques variables. En effet, 

notre squelette se compose de plus 206 os qui remplissent des fonctions très différentes. Nous allons 

ainsi décrire des os longs (tibia, …), courts (phalanges, …), ou plats (sternum, …). D’un point de vue 

biologique, il s’agit d’un tissu conjonctif fortement minéralisé. Sa matrice organique est majoritairement 

composée (~ 90%) de glycoprotéines de collagène et plus particulièrement de collagène de type I. Du 

fait de leurs propriétés physico-chimiques, ces glycoprotéines vont s’organiser de manière 

tridimensionnelle, elles vont être associées à d’autres molécules sécrétées par les ostéoblastes et ainsi 

constituer un tissu ostéoïde qui servira de support au dépôt de la matrice minérale. Le reste de la 

matrice organique osseuse va se composer d’une part de protéines spécifiques telles que 

l’ostéocalcine, d’autre part, de facteurs de croissance qui vont contribuer à l’homéostasie du tissu et 

enfin de protéines plasmatiques non spécifiques. 

 

 

1.1 Structure 

L’os va présenter des structures de morphologie différente en fonction de son degré de maturation et 

des contraintes qui lui sont appliquées. 

Du fait de leur organisation spatiale différente, on va distinguer l’os lamellaire et fibrillaire.  

 

 

1.1.1 Os fibrillaire 

L’os fibrillaire est un os immature (primaire) caractéristique de l’os fœtal. Il présente une trame 

collagénique désordonnée dont la synthèse est rapide et qui présente une importante concentration 

d’ostéocytes, mais une faible minéralisation.  C’est le seul os dont la synthèse peut être réalisée sans 

matrice préalable. On le retrouve également lors de processus pathologiques tels que les 

pseudarthroses, tumeurs ostéogéniques, … 

Lors de sa maturation, cet os sera progressivement remplacé par un lamellaire mature. 
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1.1.2 Os lamellaire 

L’os lamellaire ou mature nécessite du temps pour sa mise en place. Il présente une organisation 

régulière constituée de lamelles parallèles de 3 à 7 microns d’épaisseur qui renferment des ostéocytes. 

Il va constituer à la fois l’os cortical et spongieux. 

 

1.2 Architecture  

 

Les tissus osseux vont principalement présenter 2 formes macroscopiques principales qui sont d’une 

part, un os cortical et d’autre part un os spongieux. 

 

1.2.1 Os cortical : 

Constitué d’ostéons faits de lamelles osseuses cylindriques disposées de manière concentrique autour 

d’un canal de Havers. Ces derniers vont contenir des vaisseaux sanguins, vaisseaux lymphatiques et 

filets nerveux entourés de tissu conjonctif. Ces canaux de Havers sont orientés dans le grand axe de 

l’os cortical, mais sont reliés entre eux, avec la surface de l’os et la cavité médullaire par les canaux de 

Volkmann à l’orientation perpendiculaire ou oblique des canaux Haversiens. Entre les lamelles 

osseuses des ostéons, on va retrouver des logettes ou ostéoplastes qui contiennent des ostéocytes. 

Ces Ostéoplastes sont reliées entre elles par des canalicules qui permettent une communication entre 

ostéocytes. 

L’os cortical présente ainsi une haute résistance mécanique du fait d’une densité élevée et une faible 

porosité comprise entre 5 et 30% et de pores de 100 à 300 µm de diamètre. La figure 2 présente un 

schéma de l’organisation et de la vascularisation de l’os cortical 

 

1.2.2 Os spongieux :  

Il est principalement retrouvé dans les os plats, courts et dans les épiphyses des os longs. 

Il s‘agit également d’un os lamellaire, mais à l’organisation architecturale différente de l’os cortical. 

Dans ce cas, on décrit des trabécules de tissu lamellaire ramifiées qui constituent un labyrinthe de 

cavités interconnectées occupées par la moelle osseuse et la vascularisation endostée. 

Cela se traduit par une porosité élevée de l’ordre de 30 à 90% avec des diamètres de pores de l’ordre 

de 200 à 600 µm de diamètre.  
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Figure 2. Organisation de l’os cortical  

Kumar V, 2021 

1.3 Composition  

 

1.3.1 Cellules : 

 

1.3.1.1 Ostéoblastes : 

Le terme d’ostéoblastes regroupe des cellules issues d’une même lignée de cellules 

mésenchymateuses, mais exerçant des fonctions variées (30).  Les cellules souches 

mésenchymateuses sont présentes dans la moelle osseuse de même que les cellules souches 

hématopoïétiques et sont à l’origine en plus de la lignée ostéoblastique, de la lignée chondroblastique, 

mais également des lignées fibroblastiques, adipocytaires et endothéliales. 

 

On distingue ainsi un premier type d’ostéoblaste qui est l’ostéoblaste mature. Il est de forme cubique 

et son cytoplasme comporte de nombreux organites tels que des mitochondries, appareil de Golgi ou 

réticulum endoplasmique. Ces derniers contribuent à la principale activité de l’ostéoblaste mature qui 

est la synthèse de la matrice extracellulaire puis sa minéralisation.  Au sein de cette matrice on observe 

principalement du collagène de type I, mais également des phosphoprotéines, glycoprotéines, ou 

protéines non collagéniques. 
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Les ostéocytes constituent le second groupe cellulaire. Il s’agit d’ostéoblastes matures qui se sont 

laissé emmurer dans la matrice minéralisée. Une fois emmurés, ils vont progressivement s’effiler et 

devenir fusiformes avec un noyau central condensé. L’ostéocyte est contenu au sein d’une logette 

appelée ostéoplaste. Ces différentes logettes sont reliées entre elles par des canalicules qui permettent 

des échanges entre ostéocytes et avec les tissus environnants. Ces cellules jouent un rôle central dans 

l’homéostasie phosphocalcique de l’organisme et jouent le rôle de mécano transducteurs qui vont 

réguler le remodelage osseux en réponse à des contraintes mécaniques. 

 

Enfin les cellules bordantes représentent un dernier type cellulaire. Il s’agit d’ostéoblastes qui entrent 

en phase quiescente et modifient leur architecture. Ils s’aplatissent progressivement et forment une 

couche de revêtement sur les surfaces osseuses provisoirement non soumises à des remaniements. 

Ces cellules communiquent avec les ostéocytes par le biais des canalicules. En cas de stimuli, ces 

cellules bordantes pourraient être réactivées en ostéoblastes actifs. Ces cellules guideraient l’activité 

de remodelage osseux ostéoclastique en libérant des substances reconnues par les précurseurs 

ostéoclastiques. 

1.3.1.2 Ostéoclastes : 

Contrairement à la lignée ostéoblastique, la lignée ostéoclastique dérive de la lignée hématopoïétique.  

Ces précurseurs sont libérés dans le flux sanguin où ils forment des précurseurs circulants apparentés 

à la lignée monocytaire. Par la suite, en réintégrant la moelle osseuse et au contact de cellules 

stromales pré-ostéoblastiques, ces cellules pré-ostéoclastiques vont se différencier. Durant ce 

processus, les pré-ostéoblastes vont confluer et fusionner afin de former des cellules ostéoclastiques 

matures multinucléées et polarisées. Ces cellules vont ainsi être caractérisées par leur aspect 

multinucléé, mais également du fait de leur taille très importante avec un diamètre moyen de 100 µm. 

La polarisation de ces cellules est importante, car à leur pôle basal, on décrit la bordure en brosse qui 

est une structure au contact de laquelle va s’effectuer la résorption de la matrice osseuse. Enfin le 

cytoplasme de ces ostéoclastes matures se caractérise par des lysosomes contenant de multiples 

enzymes telles que phosphatase acide, cathepsine, collagénases et métalloprotéinases, qui vont 

contribuer à son rôle de résorption de la matrice osseuse.  

1.3.1.3 Matrice osseuse : 

La matrice extracellulaire osseuse est constituée principalement d’une matrice inorganique 

minéralisée, mais contient également une fraction organique dont le collagène de type I est la protéine 

la plus représentée.  C’est l’ostéoblaste qui joue un rôle central dans la synthèse et la minéralisation 

de cette matrice. 
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1.3.1.4 Matrice inorganique minéralisée : 

La fraction minérale de la matrice osseuse représente environ 70% de cette dernière. Elle est, elle-

même très majoritairement composée de cristaux d’hydroxyapatite de calcium. 

Sa formation va nécessiter une concentration minérale adéquate et la présence de sites de nucléations 

situés sur les fibres de collagène de type I, où se forment les cristaux d’hydroxyapatite (HA) 

[Ca5(PO4)3OH]. Ces apatites biologiques présentent une importante capacité de substitutions 

chimiques qui vont avoir un impact sur leurs propriétés physico-chimiques de déformabilité, résistance 

ou solubilité. Ainsi, ces apatites peuvent contenir différents minéraux tels que groupement carbonate 

(CO32-), magnésium (Mg), sodium (Na), potassium (K,) silicium (Si), chlore (Cl) ou fluor (F) qui vont 

conférer à la matrice des propriétés variables. 

De même cette matrice est en perpétuel renouvellement et sa composition peut varier, car un de ses 

rôles est la capacité de captation de métaux lourds nocifs pour l’organisme. 

1.3.1.5 Matrice organique : 

La matrice organique peut également être divisée en protéines collagéniques, qui sont largement 

majoritaires (90%) et en protéines non collagéniques.  

 

1.3.1.5.1 Protéines collagéniques 

La matrice organique osseuse est principalement constituée de collagène de type I, mais d’autres sous-

types sont représentés tels que les collagènes II, IV et V. Le collagène de type I est essentiel à la 

minéralisation de la matrice, car il contient les sites de nucléations où vont se développer les cristaux 

d’hydroxyapatite. Le collagène de type I est une glycoprotéine fibrillaire assemblée sous forme de triple 

hélice. Au sein de l’os, ces fibrilles de collagène présentent une organisation tridimensionnelle en 

couches de fibrilles parallèles en elles et perpendiculaires aux fibrilles des couches sus et sous-

jacentes. 

 

1.3.1.5.2 Protéines non collagéniques : 

 

Elles sont très minoritaires dans la matrice osseuse. Les plus fréquentes sont spécifiques de la matrice 

osseuse, telle que l’ostéocalcine qui est sécrétée par les ostéoblastes et dont le dosage dans le sang 

circulant permet de mettre en évidence la formation osseuse.  

On met également en évidence au sein de la matrice des facteurs de croissance tels des Insulin-like 

Growth-Factors (IGFs) ou Transforming Growth-Factor beta (TGFß) qui vont participer à l’homéostasie 

du tissu osseux. Enfin, on retrouve des protéines plasmatiques non spécifiques synthétisées par 

d’autres organes et qui peuvent s’accumuler dans la matrice organique osseuse.  
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1.4 Processus d’ossification 

 

1.4.1 Ossification primaire : 

 

C’est la première phase de l’ossification. Elle va consister en la mise en place des ébauches osseuses 

lors de la vie embryonnaire et fœtale. Elle nécessite des contraintes mécaniques faibles. Le tissu 

osseux formé est provisoire et sera remplacé lors de l’ossification secondaire. 

On distingue deux types d’ossification primaire en fonction des origines embryologiques des tissus. 

1.4.1.1 Ossification enchondrale : 

Cette ossification concerne la majorité du squelette en formation et en particulier les os longs ou la 

base du crâne. L’ossification enchondrale comme son nom l’indique se caractérise par le 

développement d’un tissu osseux sur la base d’une matrice cartilagineuse préexistante.  

Du fait de stimulations moléculaires, des cellules mésenchymateuses vont tout d’abord migrer et se 

condenser avant de se différencier en cellules de la lignée chondrocytaire. Les chondrocytes vont 

progressivement s’hypertrophier et sécréter une matrice riche en collagène qui va faiblement se 

calcifier et formera l’ébauche des futures structures osseuses.  

Une seconde phase d’ossification enchondrale proprement dite va alors se dérouler. L’ébauche 

cartilagineuse va être envahie par une néo-vascularisation. Ceci va aboutir à l’apoptose des 

chondrocytes présents dans la matrice. En parallèle, la vascularisation va amener des chondroblastes 

qui vont résorber la matrice et des cellules mésenchymateuses qui vont se différencier en ostéoblastes. 

Ces phénomènes aboutissent à un remplacement progressif de la matrice cartilagineuse par une 

matrice osseuse, en particulier au niveau de la diaphyse (partie centrale de l’os). Au niveau des 

épiphyses (extrémités), une ossification va également se produire avec une couche cartilagineuse qui 

va persister et former le cartilage articulaire. Enfin, les chondrocytes ne sont pas tous remplacés et 

forment des cartilages de conjugaison à proximité des épiphyses qui vont être des centres de 

croissance osseuse permettant l’allongement progressif de l’os jusqu'à la fin de l’adolescence (figure 

3). 
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Figure 3. Etapes de l’ossification enchondrale  

Filipowska J,2017 

1.4.1.2 Ossification membraneuse : 

Cette ossification concerne en particulier les os plats, dont ceux de la voûte crânienne et la majorité 

des os de la face. Elle se caractérise par la métaplasie directe d’un tissu conjonctif en tissu osseux. 

Ainsi, du fait de stimulations moléculaires, comme lors de l’ossification enchondrale, des cellules 

mésenchymateuses vont migrer et se condenser. Elles vont par la suite se différencier en ostéoblastes 

dans le cadre de l’ossification membraneuse. Ces ostéoblastes vont sécréter une matrice 

extracellulaire riche en fibres collagènes et non minéralisée qui est appelée matrice ostéoïde. Par la 

suite, cette matrice se minéralise progressivement pour devenir une matrice osseuse (figure 4).  

 

 

Figure 4. Etapes de l’ossification membraneuse  

Filipowska J,2017 
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1.4.2 Ossification secondaire : 

 

Lors de ce processus, l’os fibrillaire faiblement organisé va être résorbé et remplacé par un os lamellaire 

mature. Ces phénomènes vont aboutir progressivement à la formation des os spongieux et corticaux 

typiques de l’anatomie des os matures.  

 

1.4.3 Ossification tertiaire : 

 

L’ossification tertiaire correspond au remodelage permanent de l’os et lui confère sa capacité 

d’adaptation. Les Os corticaux et spongieux sont tous les deux concernés par ce processus de 

remaniement constant. Bien entendu, comme tout phénomène physiologique, le renouvellement 

osseux va connaître de degrés d’activité variables au cours la vie et sera régulé par de nombreux 

facteurs locaux ou systémiques. 

Les phases de résorption et formation osseuse ne peuvent être séparées et sont interdépendantes. 

Elles sont basées sur les interactions étroites entre ostéoblastes et ostéoclastes au sein d’unités 

fonctionnelles de remodelage. Ces unités morphologiques sont indépendantes entre elles et sont 

caractérisées par la succession dans le temps et I ‘espace d'une activité de résorption et de formation. 

Dans des conditions physiologiques, l’alternance des phases de stabilité de la matrice, de résorption 

et de formation reste constante, assurant l’homéostasie du tissu. C’est la coordination spatiale et 

temporelle au sein de chaque unité entre ostéoblastes et ostéoclastes qui garantit le déroulement 

physiologique du processus. Du fait de la plus grande surface de contact de l’os spongieux avec la 

moelle osseuse en comparaison avec l’os cortical, on estime qu’environ 25% de celui-ci est renouvelé 

chaque année pour environ 5% de l’os cortical. Le renouvellement osseux va donc se caractériser par 

la succession de différentes phases et un cycle complet prend en moyenne 3 à 4 mois (32).  Ces étapes 

sont résumées dans le schéma de la figure 5. 
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Figure 5. Etapes du remodelage osseux  

Siddiqui JA,2016 

 

1.4.4 Remodelage osseux : 

 

1.4.4.1 Activation : 

Elle succède à une phase de quiescence et se caractérise par la conversion d’une surface osseuse 

inactive en surface active. 

L’activation est initiée par le recrutement d’ostéoclastes qui vont être attirés sur les surfaces à résorber 

par des phénomènes de chimiotactisme provoqués par des facteurs ostéorésorbants tels que 

l’hormone parathyroïdienne (PTH), la vitamine D3 ou encore la prostaglandine Pg E2. Afin de permettre 

l’accès et la fixation à la surface osseuse aux ostéoclastes, les cellules bordantes allongées en phase 

quiescente vont quant’ à elles se décoller de la matrice minérale et contribuer à délimiter le 

compartiment de remodelage osseux qu’elles isolent des néovaisseaux développés lors de la phase 

d’activation et de résorption. Ce compartiment de remodelage est un site dont l’environnement contrôlé 

va permettre le bon déroulement du remodelage osseux. Il sert d’interface entre le processus de 

remodelage et la microvascularisation osseuse essentielle au déroulement du processus en permettant 

l’apport de facteurs régulant le processus tels que la PTH, les œstrogènes ou la vitamine D. Par ailleurs, 

en isolant ostéoblastes et ostéoclastes du reste de l’environnement, il optimise leurs interactions. De 

plus, les cellules constituant sa barrière présentent un phénotype proche des ostéoblastes qui leur 
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permettrait de « recruter » des ostéoclastes circulant au sein de la microvascularisation osseuse au 

contact du compartiment de remodelage. C’est pourquoi, en cas d’altération de sa barrière cellulaire, 

on observe l’apparition d’altération du tissu osseux régénéré.  

L’afflux des ostéoclastes est favorisé par la stimulation de leurs précurseurs par des molécules telles 

que le Macrophage Stimulating Colony Factor (M-CSF) sécrété par les ostéoblastes en réponse à leur 

stimulation par la vitamine D3 ou encore la PTH. De même, la différentiation de ces précurseurs en 

cellules matures dépendra de l’interaction de molécules telles que l’Osteoclast Differentiating Factor 

(ODF), l’Ostéoprotégérine (OPG) le Receptor Activator of Nuclear factor Kappa B (RANK). Ainsi, l’OPG 

peut soit se lier à ODF qui est situé sur la membrane cellulaire des ostéoblastes et inhiber la 

différentiation ostéoclastique ou l’ODF peut se fixer à RANK qui est situé sur la membrane des 

précurseurs ostéoclastiques et activer leur différenciation. 

1.4.4.2 Résorption : 

Durant cette phase qui dure une dizaine de jours, les ostéoclastes sont fixés sur la matrice à résorber 

par leur pôle inférieur. On va alors décrire au niveau des ostéoclastes la formation d’un anneau 

périphérique de scellage qui va permettre la constitution d’une chambre de résorption étanche entre le 

pôle basal de l’ostéoclaste et la matrice osseuse minéralisée. Une fois une zone de matrice résorbée, 

l’ostéoclaste va se déplacer et recommencer son activité sur un site adjacent jusqu’à la phase 

d’inversion. 

Deux étapes de résorptions successives vont se réaliser au niveau de cette zone de résorption. 

 

1.4.4.2.1 Dissolution des minéraux de la matrice : 

 

La bordure en brosse située à l’apex de la chambre de résorption (et au pôle basal de l’ostéoclaste) va 

sécréter à l’aide d’une pompe à proton des ions H+ qui vont contribuer à l’acidification de la chambre 

et dissoudre la phase minérale de la matrice osseuse exposée au niveau de la chambre de résorption. 

 

1.4.4.2.2 Dégradation de la matrice organique : 

 

C’est également au niveau de la bordure en brosse que vont s’ouvrir les lysosomes contenus dans le 

cytoplasme des ostéoclastes. Ceux-ci vont libérer dans la chambre de résorption des enzymes telles 

que des phosphatases acide, cathepsine, collagénases et métalloprotéinases qui vont permettre la 

digestion de la matrice osseuse organique. Ces processus entrainent l’apparition d’une lacune 

osseuse. 
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1.4.4.3 Inversion : 

Cette phase correspond à la fin de la formation d’une lacune osseuse par une unité fonctionnelle de 

remodelage. On observe alors l’entrée en apoptose des ostéoclastes qui vont être remplacés par des 

macrophages qui vont éliminer les résidus de la résorption matricielle et participer à la création d’une 

ligne cémentante qui va distinguer la matrice préexistante et celle qui va être nouvellement formée. 

Lors de cette phase, les cellules délimitant le compartiment de remodelage du compartiment 

interagiraient avec les ostéocytes contenus dans la matrice osseuse sous-jacente. Sous l’action de ces 

dernières à travers des « gaps jonctions », les cellules du compartiment de remodelage relâcheraient 

des molécules telles l’insulin growth factor (IGF) ou des prostaglandines qui contribueraient à la 

maturation des ostéoblastes et la synthèse d’une nouvelle matrice. 

1.4.4.4 Formation : 

C’est la phase la plus longue du renouvellement osseux et qui s’étend sur environ 3 mois. Elle va elle-

même comporter deux phases distinctes qui vont être dans un premier temps la synthèse d’une matrice 

organique par les ostéoblastes avant la minéralisation de celle-ci.  

 

1.4.4.4.1 Synthèse de la matrice organique  

 

Une fois la phase d’inversion achevée, des ostéoblastes de différentes origines, peuvent être 

« recrutés ». D’une part, les cellules bordantes situées au niveau de la ligne cémentante vont se 

multiplier et se transformer en ostéoblastes matures, en parallèle des ostéoblastes circulant sont 

déposés à l’aide de la vascularisation capillaire développée au contact du compartiment de remodelage 

osseux et enfin des péricytes originaires de la paroi des capillaires peuvent se différencier en 

ostéoblastes matures. Ces ostéoblastes matures vont synthétiser une nouvelle matrice extracellulaire 

non minéralisée qui va aboutir au comblement de la lacune osseuse par un tissu ostéoïde. 

 

1.4.4.4.2 Minéralisation  

 

La matrice organique va par la suite connaître une minéralisation progressive sur les sites de nucléation 

des fibres de collagène. Durant cette phase de minéralisation, les ostéoblastes contrôlent les niveaux 

de calcium et de phosphate dans la matrice extracellulaire en régulant les canaux ioniques, les pompes 

et les échanges membranaires. Ils sécrètent également des enzymes comme la phosphatase alcaline, 

qui hydrolyse les esters de phosphate, augmentant ainsi la concentration locale de phosphate 

inorganique. Une fois que les niveaux de calcium et de phosphate sont suffisants, la nucléation des 

cristaux d'hydroxyapatite (Ca₁₀(PO₄)₆(OH)₂) commence. Ce processus est favorisé par les protéines 

de liaison du calcium et du phosphate sécrétées par les ostéoblastes, qui fournissent des sites de 
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nucléation pour les cristaux. Enfin, les cristaux d'hydroxyapatite croissent progressivement pour former 

des structures bien organisées. Les ostéoblastes continuent à réguler l'équilibre entre la formation et 

la résorption des cristaux en sécrétant diverses enzymes et facteurs de croissance.  
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2 Physiologie vasculaire et vascularisation osseuse 

2.1 Structure  

 

Le réseau vasculaire est l’organe de la circulation sanguine et permet ainsi l’oxygénation et la nutrition 

des différents organes. Il est tributaire de l’organe cardiaque avec lequel il fonctionne en équilibre. On 

estime la longueur totale de ce réseau à plus de 50 kilomètres, dont la plupart (90%), est dévolu à la 

microvascularisation. Différentes organisations vont être rencontrées successivement au sein des 

arborisations vasculaires et ainsi, on va distinguer artères, artérioles, capillaires, veinules et veines. 

Ces différents vaisseaux vont toutefois comporter une organisation commune en trois tuniques : 

 

• La tunique interne ou Intima se compose de cellules endothéliales jointives qui tapissent la paroi 

interne des vaisseaux. 

• La tunique intermédiaire ou Media est quant à elle composée de fibres élastiques et musculaires 

• La tunique externe ou Adventice est enfin composée d’une matrice fibreuse riche en collagène 

 

2.2 Morphologie 

 

2.2.1 Artères et artérioles : 

 

À l’exception des artères pulmonaires et placentaires, dont le rôle est de transporter un sang oxygéné 

et des nutriments aux tissus. Le système artériel est décrit comme à haute pression en lien avec 

l’éjection sanguine ventriculaire.  On distingue différents types d’artères en fonction de leurs 

architectures.  

2.2.1.1 Artères élastiques : 

 Leur media est riche en tissu fibroélastique. Elles se situent principalement à proximité du cœur et sont 

de gros calibres (Aorte, …). 

2.2.1.2 Artères musculaires : 

Elles sont plus fines (0,5 à 2mm) et périphériques. Elles sont pauvres en fibres élastiques qui forment 

des limitantes interne et externe qui séparent la media de l’intima et de l’adventice. Leur media se 

caractérise par une forte densité de fibres musculaires lisses réparties en 3 à 10 couches et permet 

aux artères musculaires de répondre à des stimuli et adapter leurs calibres. 
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2.2.1.3 Artérioles : 

Elles jouent un rôle de transition entre artères musculaires et réseau vasculaire. Elles se caractérisent 

par une disparition progressive des limitantes et de la couche adventitielle. 

2.2.1.4 Capillaires : 

Les capillaires sont des vaisseaux fins (5 à 15 µm). Ils sont organisés en structures arborescentes au 

sein des tissus qui vont relier artérioles et veinules et ainsi boucler le réseau vasculaire. Ils représentent 

la majorité du réseau vasculaire (90%). C’est à leur niveau que vont se réaliser les échanges gazeux, 

des nutriments et déchets, mais également la diapédèse qui est le passage de leucocyte du système 

vasculaire aux tissus environnants. L’architecture des capillaires se caractérise par la présence de 

cellules endothéliales aplaties et présente une lame basale ou se situent des péricytes. Elle se 

caractérise également par l’absence de couche médiale et adventitielle. 

Cette architecture est toutefois variable et amène à décrire trois types de capillaires. 

 

2.2.1.4.1 Capillaires continus 

 

Comme leur nom le signifie, ils sont constitués d’un endothélium continu dans lequel les cellules 

endothéliales sont organisées de manière jointive. Ce type de capillaires se retrouve par exemple au 

niveau des tissus pulmonaires et musculaires. 

 

2.2.1.4.2 Capillaires fenestrés  

 

Ils se caractérisent par la présence de micropores (100nm) permettant les échanges liquidiens. Ils sont 

présents dans les tissus nécessitant des échanges moléculaires intensifs tels que les intestins, les 

glandes endocrines ou les reins 

 

2.2.1.4.3 Capillaires sinusoïdes 

 Ils se rapprochent des capillaires fenestrés, mais présentent un calibre et une porosité bien plus 

importante. On décrit dans ces capillaires des pores (jusqu’à 3 µm) qui facilitent les échanges 

macromoléculaires. Ils sont retrouvés en particulier dans les os et la moelle osseuse, la rate ou le foie. 

 

2.2.2 Veines et veinules : 

 

Les veines et veinules à l’exception des veines pulmonaires et placentaires vont permettre d’évacuer 

des tissus le sang pauvre en oxygène et les déchets métaboliques qui sont ramenés vers le cœur. 
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Contrairement au système artériel, il s‘agit d’un compartiment à basse pression qui correspond environ 

à deux tiers de la volémie sanguine totale de l’organisme. Ce système veineux joue de ce fait un rôle 

essentiel dans la régulation de la volémie et ceci grâce à la capacité de distensibilité et contractibilité 

des veines.  

Comme pour les artères, les veines présentent une organisation de leurs parois en trois feuillets 

d’intima, media et adventice. Toutefois, les veines présentent des calibres supérieurs aux artères et 

des parois bien plus avec une media présentant des composantes musculaires et élastiques peu 

présentes et une adventice plus développée. Différentes organisations architecturales sont également 

décrites 

 

2.2.2.1 Veinules : 

Elles font suite au réseau capillaire. Leur paroi est constituée de cellules endothéliales empilées sur un 

minimum de trois couches et reposant sur des tissus conjonctifs. Des veinules d’un calibre de plus de 

45 µm peuvent présenter quelques cellules musculaires lisses au sein de leur média, mais sans 

présenter d’organisation fonctionnelle concentrique telle qu’on la décrit dans les artérioles. 

 

2.2.2.2 Veines propulsives/ musculaires : 

Anatomiquement, ces veines sont présentes dans les tissus situés sous le plan cardiaque et doivent 

donc assurer un retour sanguin contre la pesanteur. La propulsion de la masse sanguine va 

principalement être assurée par les contractions des masses musculaires entourant les veines, et un 

système de valvules est présent au sein des veines afin d’éviter les reflux sanguins entre deux phases 

de contractions musculaires. On va donc décrire dans ces veines la présence de valvules qui sont des 

replis de l’intima. La media présente quant à elle des fibres musculaires lisses distantes et noyées au 

sein d’un tissu conjonctif. L’adventice est quant à elle très développée, mais son tissu conjonctif est 

mal défini et fusionne avec celui des tissus environnants. 

 

2.2.2.3 Veines réceptrices : 

Il s’agit des veines situées au-dessus du plan cardiaque et le retour du sang veineux est alors 

principalement assuré par la pesanteur. La media et l’adventice de ces veines sont particulièrement 

fines et peu pourvues en fibres musculaires. 
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2.3 Composition  

 

2.3.1 Cellule endothéliale et endothélium : 

 

Les cellules endothéliales sont des cellules hautement spécialisées qui forment la paroi interne des 

vaisseaux et la surface totale qu’elles recouvrent au sein de l’organisme est évaluée à environ 6500 

mètres carrés. 

 Elles sont issues principalement de progéniteurs endothéliaux circulants (PEC) qui eux même, dérivent 

d’hémangioblastes situés dans la moelle et qui sont également à l’origine des cellules de la lignée 

hématopoïétique. Toutefois, d’autres cellules progénitrices des PEC ont été mises en évidence et en 

particulier des multipotent adult progenitor cells (MAPC), qui peuvent se différencier en cellules 

endothéliales et musculaires lisses et qui sont également localisées au niveau médullaire. 

Anatomiquement, les cellules endothéliales adultes se présentent sous la forme de cellules aplaties et 

allongées et leur grand axe est orienté de manière parallèle au sens d’écoulement du flux sanguin. 

Elles sont également polarisées, leur pôle supérieur étant en contact avec la lumière du vaisseau et 

leur pôle basal en contact avec une lame basale de matrice extracellulaire riche en collagène. Dans la 

majorité des cas, elles se présentent sous la forme de cellules losangiques allongées. Toutefois, au 

plus le cisaillement auquel elles sont soumises est important, au plus elles présentent un caractère 

allongé. Il est également à noter que dans les capillaires les plus fins elles peuvent prendre une forme 

tubulaire.  

L’endothélium qu’elles forment joue de nombreux rôles, le plus évident étant de permettre l’écoulement 

du flux sanguin et le contrôle des échanges moléculaires entre le sang et les tissus. De ce fait, il joue 

un rôle important dans la régulation de l’inflammation tissulaire et l’immunosurveillance en permettant 

la circulation des cellules et molécules entre flux sanguins et tissus. Il va également pouvoir jouer un 

rôle sur la vasomotricité en relarguant sous l’effet de stimuli du monoxyde d’azote (NO) qui va entraîner 

la relaxation des cellules musculaires de la media et ainsi une vasodilatation. L’endothélium joue 

également un rôle de régulateur de la coagulation. En effet, le maintien de son intégrité permet d’éviter 

l’exposition de la lame basale qui elle présente des facteurs favorisant l’agrégation de thrombocytes et 

ainsi la formation de thrombus vasculaires. 

 

2.3.2 Péricytes : 

 

Les péricytes sont des cellules peu différenciées décrites au niveau de la membrane basale des 

capillaires. Ces cellules sont capables de contribuer à l’ostéogenèse. En effet, elles présentent la 

capacité de se différencier en adipocytes et fibroblastes, mais plus particulièrement en chondroblastes 

et ostéoblastes. On les distingue aisément des cellules endothéliales du fait de leurs noyaux plus 
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volumineux et de leurs extensions cytoplasmiques qui s’enroulent autour des capillaires. Ils possèdent 

également des extensions qui leur permettent d’entrer en contact et de communiquer avec les cellules 

endothéliales qu’ils entourent. Leurs origines embryologiques sont multiples et ils dérivent soit de 

mésoderme, soit de l’ectoderme. Leurs rôles au niveau des capillaires seraient complémentaires de 

ceux des cellules endothéliales. En premier lieu, ils seraient capables d’une activité contractile qui leur 

permettrait de réguler le calibre des capillaires et ainsi modifier la pression et le débit du flux sanguin à 

ce niveau. Ils joueraient également un rôle dans la régulation des échanges entre le flux sanguin et les 

tissus environnants, en particulier ils seraient primordiaux au bon fonctionnement de la barrière 

hématoencéphalique. De même lors des phénomènes d’angiogenèse, les péricytes vont migrer et 

entraîner une invagination des cellules endothéliales et une prolifération des celles-ci, ce qui va aboutir 

à la création d’un nouveau capillaire. Enfin, lors des phénomènes de cicatrisation tissulaires, les 

péricytes vont être capables de se séparer des capillaires et de se différencier. En particulier dans les 

phénomènes de cicatrisation osseuse, ils vont contribuer à la synthèse de matrice extracellulaire et à 

la formation du tissu ostéoïde. 

 

2.4 Biologie  

 

2.4.1 Angiogenèse : 

 

L’angiogenèse est le processus de création de nouveaux vaisseaux depuis un réseau préexistant et 

qui a pour but d’apporter oxygène et nutriments aux tissus (figure 6). Celle-ci est principalement 

observée durant la vie embryonnaire, mais également lors de phénomènes physiologiques (formation 

du placenta, croissance de l’organisme, cycles menstruels ou phénomène de cicatrisation) ou 

pathologiques (développement tumoral) chez l’adulte. Elle doit être distinguée de la vasculogenèse qui 

consiste dans le développement de vaisseaux « de novo » à partir de précurseurs cellulaires. Un des 

principaux stimuli à l’initiation de l’angiogenèse est l’hypoxie tissulaire qui va entraîner la production de 

facteur pro-angiogéniques dans les tissus concernés.  

Lors de ce processus, les cellules endothéliales, qui sont dans leur écrasante majorité quiescente, 

peuvent être réactivées et acquérir un phénotype angiogénique. En effet, un équilibre entre facteurs 

pro- et anti-angiogéniques va être rompu et orienter les cellules endothéliales vers un phénotype 

angiogénique. De nombreuses molécules sont impliquées dans cet équilibre et les principaux facteurs 

pro-angiogéniques sont la famille des vascular epithelial growth factor (VEGF), qui vont jouer un rôle 

essentiel dans l’activation cellulaire en s’appuyant sur d’autres molécules telles que l’angiopoïétine 2 

(ANG-2). En parallèle, d’autres molécules vont contribuer à la stabilité de l’architecture endothéliale et 

parmi celles-ci on citera le platelet derived growth factor (PDGF), le transforming growth factor beta 

(TGF-), la bone morphogenetic protein 9 (BMP-9), le fibroblast growth factor 2 (FGF-2) et 

l’angiopoïétine 1 (ANG-1).  
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Ces différentes molécules vont se succéder lors de l’angiogenèse afin de permettre le déroulement 

physiologique du processus. 

2.4.1.1 Sélection et activation : 

Durant cette première phase, on va tout d’abord noter un décollement des péricytes et une 

désorganisation de la membrane basale de l’endothélium. En parallèle les molécules pro-

angiogéniques vont conduire à une activation des cellules endothéliales. Deux typologies cellulaires 

vont alors apparaître. D’une part des cellules dites « de front » qui vont guider la croissance du 

néovaisseau et d’autre part des cellules « de soutien » qui vont permettre son allongement progressif. 

Durant cette phase, c’est le VEGF et ses différents récepteurs qui semblent jouer un rôle fondamental 

en association avec l’ANG-2 dans l’activation cellulaire et la dissociation des jonctions entre cellules 

endothéliales. 

2.4.1.2 Migration et prolifération : 

 Une fois la membrane basale rendue plus perméable, les cellules de front vont proliférer et présenter 

une modification morphologique importante qui est l’apparition d’extensions cytoplasmiques appelées 

filopodes. Les cellules de soutien quant à elles vont principalement proliférer et permettre ainsi la 

croissance du bourgeon vasculaire. 

2.4.1.3 Fusion et formation de la lumière : 

Lorsque les cellules de front de deux néovaisseaux vont rentrer en contact, on va assister à une fusion 

de ceux-ci et la formation d’un vaisseau. Après cette fusion, on va assister à la création d’une lumière 

au sein du néovaisseau qui est le phénomène de tubulogenèse.  

2.4.1.4 Maturation et retour à la quiescence : 

Le vaisseau n’est toutefois pas encore fonctionnel. Pour cela, les cellules endothéliales vont devoir se 

réorganiser et recréer des jonctions entre elles. En parallèle, une membrane basale va être synthétisée 

et des péricytes ainsi que des cellules musculaires lisses, être recrutés afin de donner une stabilité 

architecturale fonctionnelle au vaisseau, permettant l’écoulement d’un flux sanguin et le rétablissement 

d’une barrière endothéliale. Lors de cette phase de maturation, vont principalement être impliqués les 

facteurs de croissance proangiogéniques : PDGF, TGF-, ANG1 et BMP-9. 
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Figure 6. Etapes de l’angiogénèse  

Stegen S,2015 

 

2.5 Vascularisation Osseuse 

 

La vascularisation osseuse joue un rôle essentiel dans les fonctions assurées par l’os au sein de 

l’organisme. Par exemple, elle est indispensable aux échanges de minéraux et à la circulation des 

cellules d’origine hématopoïétiques. De même, la vascularisation joue un rôle essentiel lors des phases 

de remodelage osseux et d’ostéogenèse.  

On va distinguer différents types de vascularisations osseuses, d’une part, une vascularisation dite 

endostée dont les vaisseaux sont présents au sein de la matrice et d’autre part une vascularisation 

périostée qui est développée dans un tissu recouvrant la surface externe des os. Enfin, ces deux 

vascularisations sont reliées par les canaux Haversiens et de Volkmann qui réalisent un réseau 

intracortical (figures 7 et 8). 
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Figure 7. Vascularisation périostée et endostée  

Augustin G, 2007 

 

 

2.5.1 Vascularisation endostée : 

 

Les vascularisations corticales et ostéomédullaires présentent la particularité qu’elles sont 

développées au sein d’une enveloppe non extensible et qu’elles doivent maintenir une pression 

constante. La vascularisation corticale va être assurée au travers de canaux de Havers de Volkmann 

et sera évolutive en fonction des phénomènes de résorption et formation osseuses.  

 La vascularisation ostéomédullaire permet comme la vascularisation corticale d’assurer les échanges 

de minéraux et de métaux lourds avec le corps, mais également la circulation des cellules 

hématopoïétiques. C’est pourquoi, l’arborisation vasculaire et particulièrement développée dans le 

secteur ostéomédullaire. Au niveau des os longs, on va décrire des artères étagées le long de 

métaphyses, épiphyses et diaphyses et qui vont passer la corticale puis se ramifier en artérioles et 

capillaires. Ces ramifications présentent une anatomie proche de celle décrite dans les autres tissus à 
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l’exception d’une tendance à la calcification de l’adventice des artérioles. D’autre part, de très 

nombreuses anastomoses entre ces différents réseaux vasculaires sont présentent afin de garantir un 

maillage très dense de la médullaire osseuse. Surtout, cette circulation présente également la 

particularité de devoir maintenir une pression constante afin de ne pas entraîner de variation de la 

pression intraosseuse. En effet, des variations de cette dernière entraînent l’apparition de phénomènes 

pathologiques. Ainsi, l’ostéonécrose aseptique de hanche est liée à une hyperpression intraosseuse 

qui peut être traitée en urgence par un forage cortical de décompression. Des évaluations du débit 

osseux montrent que celui-ci se situe physiologiquement entre 5 et 20 ml/min par 100g d’os. 

Deux moyens de contrôle de la pression intraosseuse ont par ailleurs été mis en évidence, d’une part, 

une variation du débit vasculaire qui va être régulé à l’aide de la vasodilatation ou vasoconstriction des 

capillaires et artérioles et d’autre part une variation de la prolifération des néo-capillaires qui va régulée 

par les mêmes mécanismes que dans le reste de l’organisme.  

L’interaction entre la vascularisation osseuse et les fonctions de ce tissu ont par ailleurs pu être mises 

en évidence. De longue date, il a ainsi été démontré lors de l’ostéoporose sénile une réduction des 

capillaires ostéomédullaires en parallèle d’une involution graisseuse de la moelle hématopoïétique 

alors qu’à l’inverse l’hyperparathyroïdie se traduit par une augmentation de la vascularisation 

intraosseuse associée à une augmentation du remodelage et de la production de la moelle osseuse. 

 

 

2.5.2 Vascularisation périostée : 

 

Le périoste est une enveloppe principalement fibroélastique qui entoure les os longs et plats de manière 

quasi continue à l’exception de leurs portions articulaires et des zones d’insertion tendineuses. Il assure 

un rôle de protection, de nutrition, de croissance et de régénération de l’os cortical sous-jacent. Il se 

compose d’un assemblage de trois couches, la plus profonde contient des ostéoblastes alors que les 

couches intermédiaires s’appauvrissent progressivement en fibres élastiques pour ne plus être que 

fibreuses en périphérie.  

Lors de la croissance, le périoste participe à l’ossification membraneuse des tissus sous-jacents et 

ainsi assurer la croissance en épaisseur des os. Par la suite, le périoste joue un rôle majeur dans le 

processus de cicatrisation des fractures par l’apport de cellules ostéoprogénitrices, la libération de 

facteurs de croissance et sa vascularisation à partir de laquelle se développe la néo angiogenèse qui 

va envahir le cal cartilagineux cicatriciel. Cette dernière est essentielle à la mise en place de conditions 

favorables à l’ostéogenèse. En effet, en cas de mauvaise vascularisation lors de l’ossification 

enchondrale durant le processus de cicatrisation, les cellules progénitrices vont s’orienter vers une 

chondrogenèse et non une ostéogenèse qui va aboutir à un phénomène pathologique de 

pseudarthrose.  
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Cette vascularisation périostée est issue d’une part de collatérales des artères et veines nourricières 

de la médullaire osseuse et d’autre part par des collatérales des vaisseaux présents dans les tissus 

environnants. Bien que moins dense que la vascularisation endostée, elle s’étend longitudinalement et 

circulairement autour de l’os cortical et de nombreuses anastomoses entre ces différents réseaux 

garantissent une importante vascularisation au périoste. Le potentiel de cicatrisation osseuse du 

périoste est étudié de longue date et Ilizarov en particulier a mis en évidence l’intérêt de sa préservation 

lors de procédure de distraction ostéogénique qui consiste à réaliser une « fracture contrôlée de l’os » 

ou ostéoclasie avant d’étirer progressivement le cal cicatriciel et d’accroître la masse osseuse. Les 

capacités de cicatrisation osseuse du périoste ont également amené plus récemment au 

développement de lambeaux libres périostés seuls ou en association avec des greffes non 

vascularisées afin de traiter des zones d’ostéonécrose ou de perte de substance osseuse(35).  

 

 
 

Figure 8. Exemple d’interactions entre vascularisation endostée et périostée des os longs  

Filipowska J,2017 
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2.6 Importance de la vascularisation dans l’homéostasie osseuse 

 

L’os est un tissu vivant capable d’adapter sa masse et sa microarchitecture en réponse à des 

contraintes mécaniques ou biochimiques grâce à ses capacités de remodelage.  

Il participe d’une part à la locomotion et à la protection des organes internes du fait de ses propriétés 

mécaniques. Il est également essentiel à la régulation du métabolisme phosphocalcique et la captation 

des métaux lourds au sein de l’organisme. Enfin, il est central dans l’hématopoïèse.  

Toutes ces fonctions essentielles à l’homéostasie de l’organisme ne seraient pas possibles sans une 

vascularisation et une interaction poussée entre celle-ci et le tissu osseux dans lequel elle évolue. Ainsi, 

l’angiogenèse joue un rôle important lors du remodelage osseux et le processus de cicatrisation après 

fracture. Il existe donc des relations étroites entre cellules osseuses et vasculaires. Un des éléments 

témoignant de ces relations est la mise en évidence de précurseurs ostéoblastiques dans le flux de la 

circulation sanguine ainsi qu’au niveau de la paroi des capillaires intraosseux où ils pourraient être 

issus de la différentiation de péricytes.  

 

Cette coordination poussée entre tissus osseux et vasculaires n’est possible que par la présence 

d’interactions poussées au niveau moléculaire, les cellules osseuses produisant de facteurs 

angiogéniques et les cellules endothéliales des facteurs ostéogéniques. De plus en plus de recherches 

se centrent sur la compréhension de ces interactions, mais à ce jour, notre compréhension en reste 

partielle. Les péricytes par exemple présentent la capacité de se différencier en ostéoblastes. Leur 

régulation est assurée par les cellules endothéliales à travers un mécanisme paracrine, lié au platelet 

derived growth factor (PDGF), mais également à l’Heparin binding epithelial growth factor like (HB- 

EGF) qui sont à la fois sécrétés par les cellules endothéliales et les cellules osseuses. Les cellules 

osseuses joueraient ainsi un rôle de régulation des péricytes au niveau de la vascularisation osseuse. 

Les interactions fines entre vascularisation et remodelage osseux ne sont, à ce jour, pas encore 

parfaitement décrites, mais de nombreuses pathologies telles que la Maladie de Paget, l’ostéoporose, 

l’ostéoarthrite et bien d’autres témoignent de ce lien étroit. 

 

Lors du remodelage osseux, la vascularisation osseuse est primordiale à la coordination temporo-

spatiale des unités fonctionnelles de remodelage et permet le transfert rapide de précurseur 

ostéoblastique et ostéoclastique, ainsi que de molécules sur les sites de remodelage osseux.  

Dans un premier temps, lors des phases d’activation et de résorptions, on note le développement d’une 

néovascularisation, au contact du compartiment de remodelage osseux.  Cette interaction est 

essentielle au couplage entre résorption et formation osseuse, ce qui a pu être démontré par des études 

portant sur la maladie de Cushing et le myélome.  
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Par ailleurs, les cellules osseuses joueraient elles-mêmes un rôle dans l’angiogenèse osseuse au cours 

du remodelage. Les ostéocytes, en particulier, contribueraient à l’initiation du processus de remodelage 

en synthétisant des facteurs angiogéniques tels que le VEGF, bone morphogeneic protein-7 (BMP-7) 

et receptor activator of nuclear factor kappa-B ligand (RANKL). 

Le VEGF est un facteur de régulation bien connu des cellules endothéliales et de la vascularisation 

tissulaire en général. Au cours du processus d’ossification enchondrale et de cicatrisation osseuse, les 

chondrocytes vont synthétiser du VEGF afin de stimuler la néoangiogenèse essentielle au processus 

d’ossification. Il va également être synthétisé par les ostéoblastes durant leur différenciation et en 

parallèle des récepteurs au VEGF sont retrouvés sur des ostéoblastes en cours de différenciation. 

Cette molécule est également connue pour jouer un rôle de chimiotactisme auprès des ostéoblastes et 

ostéoclastes. Les ostéoclastes sont d’ailleurs également capables de synthétiser du VEGF et en 

particulier en réponse à l’hypoxie. Dans le cas des ostéocytes, c’est la stimulation par des contraintes 

mécaniques importantes qui va entraîner leur sécrétion de VEGF. Ainsi, de même que pour les 

ostéoblastes, des récepteurs au VEGF sont retrouvés sur les ostéoclastes et contribuent dans ce cas 

à la stimulation de la résorption osseuse et la survie des ostéoclastes.  

Le système RANK/RANKL/Ostéoprotégérine contribue quant’ à lui à l’homéostasie osseuse, mais 

également vasculaire. En effet, le RANKL va stimuler la différenciation et l’activation des ostéoclastes 

et sa fixation sur ses récepteurs RANK présents sur les cellules endothéliales va contribuer à leur 

survie. Par ailleurs, RANKL présente des propriétés pro-angiogéniques démontrées in vitro et in vivo. 

L’Ostéoprotégérine, un récepteur soluble, va contribuer à réguler l’action de RANKL en l’empêchant de 

se lier à ses récepteurs. Le RANKL et l’Ostéoprotégérine sont sécrétés par de nombreuses cellules 

incluant les ostéoblastes et cellules endothéliales. Le RANKL en particulier est sécrété par les 

ostéocytes et jouerait un rôle majeur dans le remodelage osseux postnatal. 

La famille des BMPs, quant’ à elle joue un rôle majeur dans la formation osseuse lors de toutes les 

étapes de la vie, mais également va contrôler la prolifération et la migration des cellules endothéliales 

lors de l’angiogenèse. Ainsi, la BMP-7 contribuerait à la survie des cellules endothéliales et la 

stimulation de l’angiogenèse en augmentant la sécrétion de VEGF. Les ostéocytes, ostéoclastes et 

ostéoblastes sont tous capables de la sécréter et comme pour le VEGF, sa sécrétion au niveau des 

ostéocytes semble stimulée par des contraintes mécaniques importantes appliquées à la cellule.  

Bien d’autres molécules concourent à l’interaction et la régulation des processus de régénération 

osseuse et néoangiogenèse. Ces processus et les molécules qui les régulent nécessitent encore de 

nombreuses explorations, mais nos connaissances actuelles éclairent de plus en plus les interactions 

qui se produisent entre cellules endothéliales et osseuses lors du processus de remodelage.  
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3 BIOMATERIAUX 

 

3.1 Les substituts osseux  

 

Dans l’idéal, un substitut osseux devrait présenter des caractéristiques physico-chimiques 

superposables à l’os natif. Il devrait ainsi être biocompatible, bioactif, ostéoconducteur, ostéoinducteur, 

résorbable et présenter des propriétés mécaniques identiques à l’os natif. Par ailleurs, afin d’être utilisé 

en pratique clinique courante, il devrait présenter un coût de production contenu, sans limites de 

quantité et facilement mis en œuvre. Leur intérêt est également de s’affranchir des risques de 

transmission infectieuse liés à la réalisation d’allogreffes ou xénogreffes.  

De nos jours, les substituts osseux commencent à voir leur utilisation clinique et expérimentale se 

répandre, mais pour cela doivent répondre à certains critères qui sont (figure 9) : 

- Biocompatibilité répondant à la norme NF EN ISO 10993  

- Ostéoconduction et ostéointégration avec présence d’une néoformation osseuse et absence de 

coque fibreuse au pourtour du greffon dans les 3 mois post implantation. 

- Résorption (si applicable) dans les 2 ans post implantation 

- Identification du biomatériau pendant au minimum 3 mois post implantation par présence d’un 

agent opacifiant  

- Propriété mécanique avec une résistance à la compression comprise entre 5 et 550 MPa. 

- Stérilisation afin de garantir un risque de non-stérilité inférieur à 10-6 

- Agrément réglementaire répondant aux contraintes de la Haute Autorité de Santé pour la 

France 
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Figure 9. Schéma des propriétés des matrices pour l’ingénierie osseuse  

Roseti L,2017 

 

 

3.1.1 Apatites biologiques : 

 

Les apatites biologiques sont présentes dans la phase minérale de l’os, la dentine ou encore l’émail. 

L’hydroxyapatite représente ainsi environ 70 % de l’os, le collagène de type I 20% et l’eau environ 10%. 

Classiquement, la matrice minérale inorganique est décrite comme proche de l’hydroxyapatite 

phosphocalcique Ca5(PO4)3OH ou Ca10(PO4)6(OH)2. Chez les mammifères, l’apatite biologique 

correspond à une forme déficiente en hydroxyle et riche en carbonate, présentant un ratio Ca/P inférieur 

à 1,67. Les apatites présentent une grande flexibilité chimique et acceptent de ce fait des substitutions 

qui vont amener à de multiples variations de leurs compositions et structures. Ainsi, elles peuvent 

contenir différents minéraux tels que groupement carbonate (CO32-), magnésium (Mg), sodium (Na), 

potassium (K), silicium (Si), chlore (Cl) ou fluor (F) qui vont entraîner une grande variabilité des 

propriétés de ces minéraux tel que leurs solubilités, résistances mécaniques, stabilités thermiques ou 

propriétés optiques.  
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3.1.2 Apatites synthétiques : 

 

Présentant des propriétés physico-chimiques proches des apatites biologiques, les apatites de 

synthèses peuvent s’intégrer au remodelage minéral de la matrice osseuse et en ont fait certains des 

matériaux de substitution osseuse les plus populaires (37). Elles possèdent ainsi des propriétés 

d’ostéoconduction en permettant l’adhésion et la prolifération de cellules ostéoblastiques et ainsi guider 

la néoformation osseuse. Mais elles possèdent également des propriétés d’ostéoinduction en 

permettant la néoformation osseuse en l’absence de facteurs ostéogéniques (38). Bien entendu, les 

différents types d’apatites synthétiques vont présenter des propriétés propres et ainsi si la plupart sont 

ostéonconductives, la capacité d’ostéoinduction est bien moins systématique. Ces différences sont 

liées à leur composition et leur architecture qui vont dépendre de paramètres lors de la phase de 

synthèse, tels que les réactifs utilisés et la présence d’impuretés, la taille des cristaux obtenus et leur 

morphologie, les concentrations des réactifs, le rapport Ca/P, ainsi que le pH et la température. De 

même, les propriétés physico-chimiques des matériaux dépendent des traitements thermiques 

appliqués durant les phases de séchage et de frittage. En effet, contrairement aux apatites biologiques 

qui sont synthétisées in vivo à la température du corps, ces apatites synthétiques telles que 

l’hydroxyapatite (HA) et de béta tri calcium phosphate (β-TCP) nécessitent un traitement à haute 

température. 

Ces matériaux peuvent être produits par différentes techniques dites voie aqueuse ou voie sèche, mais 

c’est la voie aqueuse qui est privilégiée du fait de sa meilleure rentabilité en termes de quantité et de 

coût (39,40).  

3.1.2.1 L’hydroxyapatite : 

L’hydroxyapatite, ou HA de formule Ca10(PO4)6(OH)2 est avec la brushite l’une deux formes stables de 

céramique phosphocalcique lorsqu’elle est mise en milieu aqueux tel que le liquide physiologique. Son 

rapport Ca/P est de 1,67 ou 10/6, ce qui est proche des ratios observés dans les apatites biologiques 

contenues dans l’os 1,65, la dentine 1,67 et l’émail 1,59. 

3.1.2.2 Le béta tri calcium phosphate : 

Le béta tri calcium phosphate ou β-TCP de formule Ca3(PO4)2 nécessite quant à lui un excès de calcium 

avec un rapport CA/P de 1,5. En cas d’excès de calcium, on favorisera l’apparition d’HA et en cas de 

déficit, c’est du pyrophosphate de calcium Ca2P2O7 qui pourra apparaître dans la synthèse. Il est l’une 

des trois formes de phosphate tricalcique dont l’organisation cristalline et la stabilité dépendent de la 

température de frittage. Ainsi, en dessous de 700°C, le phosphate tricalcique apatitique (A-TCP) est 

amorphe. Entre 700 et 1125°C, on obtient une phase stable qui est le β-TCP et enfin, au-delà de 
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1125°C, on observe une augmentation de la maille cristalline et de la réactivité de la phase apatitique 

que l’on nomme alpha tri calcium phosphate (α-TCP). 

3.1.2.3 Le calcium phosphate biphasique (BCP) : 

Le BCP est un assemblage d’HA et de β-TCP qui peut être obtenu en mélangeant des poudres 

contenant ses deux composants synthétisés de manière séparée, ou en réalisant directement une 

synthèse mêlant particules d’HA et β-TCP. Bien entendu, les propriétés physico-chimiques de ce 

matériau vont être modulés par le ratio HA/ β-TCP en son sein, mais également par les modalités de 

synthèse et de frittage de chacun de ces composants.  

Le mélange de deux poudres distinctes va ainsi permettre un contrôle fin des températures de frittage 

de l’HA et du β-TCP, mais ne permettra pas une parfaite homogénéité du BCP obtenu alors qu’une 

synthèse conjointe de ses composants, garanties l’homogénéité de leur répartition au niveau 

moléculaire, mais nécessitera un compromis quant à la température de frittage appliquée à la matrice 

phosphocalcique. 

 

3.2 Synthèse  

Deux voies de synthèse sont donc possibles pour la réalisation de poudres d’apatites synthétiques. La 

voie dite sèche nécessite des traitements à haute température qui s’avèrent couteux, énergivores et 

présentent un faible rendement. C’est pourquoi la synthèse par voie humide est largement privilégiée.  

 

3.2.1 Synthèse par voie humide : 

Comme son nom l’indique, elle se déroule en milieu aqueux et va consister en la double décomposition 

de sels de calcium et phosphate qui va aboutir à un phosphate de calcium amorphe. Lors de cette 

synthèse, de nombreux paramètres vont influencer le matériau produit. Ainsi, les réactifs utilisés, leur 

mélange progressif, le rapport Ca/P, le pH, la température, le temps de maturation ou encore l’ajout de 

composés organiques, vont influer sur le produit final.  Le rapport Ca/P étant un élément essentiel, 

ainsi, un rapport inférieur à 1,5 va aboutir à l’obtention de pyrophosphate de calcium, et un rapport 

supérieur à 1,67 à la production de chaux.  

La maîtrise de ces différents paramètres va permettre de produire des formes plus ou moins pures des 

différentes apatites de synthèse.  

Le processus démarre par la réalisation d’une solution nitrate de calcium Ca(NO3) dans laquelle sera 

progressivement introduite une solution d‘hydrogénophosphate de diammonium (NH4)2HPO4. Ce 

mélange bénéficie d’une agitation constante, d’un contrôle de sa température et d’un contrôle de son 

pH qui est maintenu légèrement acide par l’injection régulée d’ammoniaque. Vont alors se succéder 

différentes réactions durant la phase de maturation qui va aboutir à la formation de phosphate 

apatitique tricalcique. 
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Dans un premier temps va se former un phosphate tricalcique amorphe : 

9 Ca2+ + 6 PO4
3- → Ca9(PO4)6, nH2O 

  

Par la suite se produit une hydrolyse : 

PO43- + H2O → HPO4
2- + OH- 

 

Celle-ci va aboutir à la formation du phosphate apatitique tricalcique : 

9 Ca(NO3)2 + 6 (NH4)2HPO4 + 6 NH4OH → Ca9(HPO4)(PO4)5OH + 18 NH4NO3 + 5 H2O 

 

On va alors filtrer et sécher le précipita obtenu, ce qui va permettre d’obtenir une poudre de phosphate 

apatitique tricalcique. 

Cette poudre va ensuite bénéficier d’un traitement thermique par calcination à une température 

supérieure à 700°c qui va aboutir à la formation de β-TCP par élimination des molécules d’eau. 

Ca9(HPO4)(PO4)5(OH) → 3Ca3(PO4)2 + H2O 

 

Lors de notre travail de recherche, nous avons cherché à obtenir d’une part des particules de β-TCP 

avec moins de 4% d’HA, nous avons donc visé un rapport Ca/P légèrement supérieur à 1,5. D’autre 

part, nous avons souhaité étudier l’utilisation d’un composé biphasique (BCP) contenant 45% d’HA et 

55% de β-TCP et avons donc modulé le rapport Ca/P entre 1,5 et 1,67 afin d’obtenir un phosphate 

apatitique tricalcique qui après calcination réponde à cette contrainte (figure 10). 

 

 

Figure 10. Impact du rapport Ca/P sur la synthèse de poudres phosphocalciques de β-TCP et d’HA. 

 

3.3 Propriété physico-chimiques et architecturales  

 

3.3.1 Propriétés biologiques des matériaux : 

Depuis des décennies, les matrices phosphocalciques sont reconnues comme un matériau de choix 

pour l’ingénierie tissulaire osseuse. En effet, elles sont biocompatibles et la réaction inflammatoire 

inhérente au geste chirurgical ne va pas entraîner de réaction immunitaire conduisant à leur rejet de 

l’organisme. Au contraire, des cascades de réactions locales vont conduire à son intégration au sein 
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des tissus de l’organisme. On va noter dans un premier temps des échanges ioniques et l’apparition 

des dépôts protéiques issus de la matrice extracellulaire. Différents paramètres vont influer sur cette 

adsorption protéique par les matériaux, parmi ceux-ci, on citera leurs porosités, rugosités, solubilités, 

charges de surface ou encore propriétés biologiques du site d’implantation.  

Cette nouvelle couche protéique composée entre autres de fibrinogène, de molécules d’adhésion de 

la matrice extracellulaire va conduire à une modification des propriétés de surface des matrices et 

permettre l’adhésion cellulaire.  Comme pour l’adhésion protéique, l’adhésion cellulaire dépend 

également des propriétés physico-chimiques du matériau employé. Parmi les premières cellules 

impliquées, on retrouvera entre autres les cellules immunitaires qui sont impliquées dans la réponse 

inflammatoire et sa régulation (figure 11). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 11. Impact de la composition et de l’architecture des matrices phosphocalciques sur leurs propriétés 

biologiques 

 

3.3.1.1 Biodégradabilité et bioactivité : 

La capacité des matériaux à être dégradés est étudiée in vitro en les immergeant au sein de solution 

acide, visant à reproduire l’environnement présent durant l’activité ostéoclastique, et en monitorant la 

libération progressive d’ions Ca2+(41). On a ainsi pu démontrer des variations de cette propriété liée au 

type d’apatite synthétique ou biologique étudiée.  Ainsi, a pH physiologique (pH 7,4) le β-TCP est plus 

susceptible de se dissoudre que l’hydroxyapatite (figure 12), et  il a été déterminé que le taux de 

dégradation des matériaux par ordre décroissant retrouve : 

β-TCP>> os bovin fritté> os bovin non fritté> HA de corail> HA synthétique(40). De même, la 

dégradation du BCP dépend du rapport HA/ β-TCP, plus ce rapport est élevé, moins il apparaît 

biodégradable.  
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Figure 12. Isothermes de solubilité des phosphates de calcium à 37°C en fonction du pH  

Combes C, 2013 

 

 

La bioactivité est la capacité de ces matériaux à se lier avec l’os nouvellement formé (42). 

Ce matériau bioactif va à se lier à l’os nouvellement formé à travers la formation d’une couche d’apatite 

biologique et l’on a démontré in vitro qu’une couche plus importante se forme sur de l’HA biologique de 

corail en comparaison à de l’HA synthétique (43,44). L’étude in vitro de la bioactivité est réalisée en 

immergeant les biomatériaux au sein d’un liquide reproduisant les propriétés du sérum. In vivo, l’activité 

cellulaire ostéoclastique mais également des cellules mésenchymateuses, monocytes et macrophages 

associés à un environnement acide va induire une dissolution partielle du matériau phosphocalcique 

avec relargage d’ions calcium et phosphate (45). Ce phénomène va entraîner une saturation du micro-

environnement qui va induire une précipitation d’apatites biologiques incorporant différents ions calcium 

(Ca2+), phosphate (PO4
3), magnésium (Mg2+), sodium (Na2+), carbonate (CO3

2-)   et de l’acide 

phosphorique (HPO4
2), présents dans l’environnement et cette cascade de réactions va conduire à la 

néoformation osseuse. Ce phénomène de dissolution/précipitation va ainsi être un élément central de 

la bioactivité des biomatériaux (38). 
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3.3.1.2 Osteoconduction : 

Du fait de leurs propriétés biocompatibilité et bioactivités, les matériaux phosphocalciques sont qualifiés 

d’ostéoconducteurs (46). En effet, l’ostéoconduction est définie comme la capacité des matériaux à 

permettre l’adhésion, la prolifération, la migration et la différenciation des cellules osseuses, conduisant 

à la néoformation osseuse sur leurs surfaces.  

La formation d’apatites biologiques à la surface de ces matériaux va permettre l’adsorption des 

protéines de l’environnement biologique qui vont par la suite autoriser les dépôts d’ostéoblastes, leurs 

migration, prolifération, et différenciation. Ceci va entraîner la production d’une matrice et sa 

minéralisation progressive qui va aboutir à la néoformation osseuse qui va suivre la surface de la trame 

du biomatériau.  

3.3.1.3 Ostéoinduction 

La capacité d’ostéoinduction va permettre d’induire un phénomène d’ostéogenèse en recrutant et en 

induisant la différenciation de progéniteurs ou cellules indifférenciées en cellules de la lignée 

ostéoblastique. On met en évidence cette propriété des matériaux en observant cette ostéogenèse lors 

de leurs implantations ectopiques par exemple en localisation intramusculaire ou sous-cutanée. Ceci 

a été pour la première fois observé en 1965 après l’implantation de matrice osseuse déminéralisée en 

localisation intramusculaire sur modèle animal (47). Différentes protéines impliquées dans la 

différenciation ostéoblastique peuvent être utilisées comme marqueurs afin de mettre en évidence ce 

phénomène. Parmi celles-ci, on peut citer le collagène de type 1, la phosphatase alcaline (ALP), la 

bone morphogenic protein-2 (BMP-2), l’osteopontin (OPN), l’osteocalcine (OCN) ou la bone 

sialoprotein (BSP) dont les rôles sont présentés dans le tableau 1. 

 

 

 

 

Tableau 1. Marqueurs de la différentiation ostéoblastique 

Samavedi S,2013 
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Contrairement à l’ostéoconduction, tous les matériaux phosphocalciques ne présentent pas de 

propriété d’ostéoinduction(37). Les matériaux tels que l’HA synthétique, le β-TCP ou encore le Bi 

calcium phosphate (BCP) macroporeux présentent cette capacité et sont décrit en opposition aux 

matériaux non ostéoinducteurs comme ayant une propriété d’ostéoinduction « intrinsèque ». Les 

paramètres jouant un rôle dans l’ostéoinduction incluent : la composition chimique des matériaux, leur 

architecture et macroporosité, les propriétés microstructurelles de surface, la taille des grains, la 

microporosité, la rugosité et la surface spécifique (49). La présence de calcium et phosphate est 

essentielle à la formation d’os hétérotopique et la formation de site de nucléation permettant le dépôt 

d’apatites biologiques (50).  

L’ostéoinduction est modulée par la dégradabilité du matériau et une dégradation rapide stimule 

l’ostéoinduction. Toutefois, une surface stable est également nécessaire aux dépôts, minéraux, 

protéiques et cellulaires pour permettre l’ostéogenèse. Un équilibre entre les phénomènes de 

dissolution et précipitation est donc nécessaire (38). Comme nous l’avons vu, les différentes apatitites 

présentes des solubilités variables, le β-TCP étant plus soluble que le BCP qui l’est plus que l’HA. 

Toutefois, la phase apatitique n’est qu’un des éléments à prendre en compte dans les propriétés 

d’ostéoinduction. En effet, la dissolubilité du matériau est également liée à sa surface spécifique et 

elles varient de concert. Lors du processus de mise en forme, on peut moduler cette surface spécifique 

en variant la température de frittage. Une augmentation de cette dernière va entraîner une diminution 

de la microporosité et une augmentation de la taille des grains, ce qui va conduire à une réduction de 

la surface spécifique et de la dissolubilité du matériau. À l’inverse, une diminution de la température de 

frittage va induire une augmentation de la microporosité et la diminution de la taille des grains qui vont 

se traduire par une augmentation de la surface spécifique et une augmentation de la dissolubilité (51). 

En comparaison avec la surface spécifique, dans l’os, qui est inférieure à 80 m2/g ; celle de l’HA après 

traitement thermique va s’établir autour de 1m2/g(52,53). 

 

 

Finalement, l’on doit comprendre qu’à ce jour, nous n’avons pas les moyens de reproduire les 

propriétés physiques et biologiques des apatites biologiques et des compromis sont nécessaires en 

termes de composition, température de frittage ou encore technique de mise en forme afin de nous 

approcher des propriétés des apatites biologiques. L’utilisation d’apatites synthétiques biphasiques 

(BCP) semble prometteuse en permettant d’associer les propriétés complémentaires de l’HA et du β-

TCP. Ainsi, comme nous l’avons vu, la résorption du BCP dépend de sa composition et plus 

précisément, un accroissement de la proportion de β-TCP entraîne une augmentation de la résorption 

ostéoclastique (54). Le BCP en comparaison avec l’HA va présenter de meilleures propriétés 

d’ostéoinduction en augmentant d’une part le relargage ionique dans le micro-environnement et en 

stimulant la différentiation et la maturation cellulaire des ostéoblastes et précurseurs présents (55–57). 

Des modèles animaux ont ainsi comparé différents types de BCP, présentant des ratios HA/β-TCP 
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variables. Ces différentes études ont conclu à une néoformation osseuse inversement proportionnelle 

au ratio HA/β-TCP (54,58). Toutefois, il faut mettre en perspective la nécessité d’une stabilité 

mécanique de la matrice produite qui elle sera favorisée par la présence d’HA. Le ratio HA/ β-TCP 

devra ainsi être adapté afin de répondre à des caractéristiques physico-chimiques de la perte de 

substance osseuse à reconstruire. La taille des particules de BCP semble également jouer un rôle sur 

la capacité du matériau à provoquer une ostéogenèse. Des particules fines d’une taille proche des 10 

à 20 µm provoqueraient une importante réaction inflammatoire initiale qui aboutirait à la meilleure 

capacité d’ostéogenèse (59,60).   
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3.3.2 Impact de la géométrie : 

 

3.3.2.1 Microarchitecture des matrices phosphocalciques : 

L’objectif de nos biomatériaux est de se substituer aux greffes osseuses autologues. Ils doivent donc 

présenter des propriétés biologiques, mais également architecturales et mécaniques permettant de se 

substituer à l’os natif.  

Les apatites synthétiques se distinguent de leurs homologues biologiques en présentant une 

cristallinité plus élevée, des tailles de cristaux plus élevées, une composition stœchiométrique et 

l’absence de substitutions ioniques. Par exemple lors du processus de mise en forme par traitement à 

haute température, on observe une croissance de la taille des cristaux jusqu’à atteindre 600 à 3000 

nm, alors que les cristaux d’apatites biologiques ne dépassent pas les quelques dizaines de microns 

(61).  

Comme nous l’avons précédemment vu, la microporosité joue un important rôle dans la bioactivité des 

apatites synthétiques. Ainsi des micropores de mois de 1 µm vont permettre une bonne adsorption 

protéique et contribuer à l’amélioration de l’ostéoinduction par l’augmentation de la surface spécifique 

des matrices (62).  

3.3.2.2 Macroarchitecture des matrices phosphocalciques : 

À ce jour en application clinique, la plupart des biomatériaux proposés le sont sous forme de poudres 

qui permettent de combler les pertes de substance. Toutefois, cette forme présente des désavantages. 

Leur manipulation peut s’avérer plus ou moins complexe, des granules peuvent se mobiliser et cette 

forme n’assure pas de stabilité à la reconstruction (63,64). Des formes plus mécaniquement stables 

telles que des blocs ont ainsi été développées afin de pallier cette limite des granules. Toutefois ces 

pièces possèdent une architecture prédéfinie qu’il est difficile de modifier du fait des propriétés 

mécaniques des céramiques, et leur adaptation aux pertes de substance osseuse afin de les combler 

reste complexe (65). 

De plus, les apatites synthétiques bien qu’elles soient proches des apatites biologiques s‘en 

différencient toutefois d’un point de vue mécanique en présentant un module d’élasticité et une 

résistance à la compression bien plus élevée pouvant théoriquement induire une résorption de l’os au 

contact du biomatériau (37,66). Toutefois, l’architecture et la composition très variables des matrices 

phosphocalciques entraînent une très grande hétérogénéité de ces propriétés mécaniques et la simple 

modification d’une forme cubique en une forme en diamant des pores induit une réduction de la 

résistance à la compression de la pièce produite (67). La modulation des propriétés mécaniques des 

matrices afin de correspondre aux contraintes de leurs environnements devient un élément majeur 

intégré à l’ingénierie tissulaire osseuse (figure 13) (68). 
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Figure 13. Concept du diamant en ingénierie tissulaire osseuse  

Giannoudis PV,2007 

 

Afin de répondre à ces contraintes, le prototypage rapide en ingénierie tissulaire osseuse se développe. 

Celui-ci est déjà utilisé en pratique clinique afin de réaliser du matériel d’ostéosynthèse sur mesure et 

l’adaptation de cette technique afin de réaliser des pièces spécifiquement adaptées aux pertes de 

substances à traiter paraît une évolution logique (69).   

D’un point de vue architectural, les matrices phosphocalciques utilisées comme substituts osseux le 

sont sous forme macroporeuse afin de permettre la croissance osseuse et vasculaire au sein des pores 

et ainsi assurer le développement d’une ostéogenèse en leurs seins. L’os présente toutefois des 

porosités variables et si celle de l’os cortical est d’environ 20% avec des dimensions de pores variant 

autour de 1 à 100 µm, celle de l’os médullaire varie de 50 à 90% et ses pores font de 200 à 600 

µm(70,71). La régénération tissulaire osseuse semble également nécessiter une macroporosité 

interconnectée afin de permettre les échanges de gaz et de nutriments, mais également le 

développement d’une néo-angiogenèse au sein des matrices (72,73). En effet, on note une meilleure 

croissance tissulaire au sein de l’os médullaire en comparaison de l’os cortical qui serait liée à la 

meilleure vascularisation en lien avec sa plus grande porosité (74). Des essais de biomatériaux 

comportant une macroporosité ont démontré l’intérêt d’une macroporosité interconnectée avec des 

pores de plus de 100 µm, associée à une microporosité. La macroporosité permettant la croissance 

vasculaire, les échanges de gaz et nutriments et la néoformation osseuse et la microporosité étant 

quant à elles liées à l’accroissement de la surface spécifique et l’ostéoconduction(75–78). Des essais 

portant sur le contrôle de l’architecture des pièces produites sont réalisés depuis de nombreuses 

années et ont montré son intérêt (79). Toutefois, afin de contrôler précisément la taille des pores, leur 

interconnections et l’architecture globale de la pièce permettant de parfaitement combler la perte de 

substance, mais également répondre aux contraintes mécaniques locales, le prototypage rapide 
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semble une réponse appropriée (80). L’impression de matrices apatitiques reste marginale en 

comparaison à celle de polymères, qui présentent toutefois des propriétés biologiques moins 

intéressantes (81,82). La raison principale de cette différence est liée à la plus grande difficulté de mise 

en forme des matrices phosphocalciques. Toutefois des technologies d’impression telles que le Digital 

Light Processing (DLP) semblent prometteuses, afin de permettre de répliquer l’architecture osseuse 

et d’améliorer les propriétés biologiques et mécaniques des matrices phosphocalciques (67,83). Ainsi, 

une publication focalisée sur l’impact de la modulation de l‘architecture des pores dans une matrice de 

BCP a démontré que la simple modification d’une forme cubique en une forme en diamant de ces pores 

induit une réduction de la résistance à la compression de la pièce (67). Ceci confirme l’importance de 

l’architecture des pièces produites sur leurs propriétés mécaniques indépendamment de leur 

composition. L’impression en permettant une grande liberté de formes et de dimensions de la 

macroarchitecture de nos matrices devrait ainsi être un élément complémentaire à leur composition 

dans la modulation de leurs propriétés physico-chimiques, biologiques et mécaniques. L’exploration de 

cette grande variété de compositions et d’architectures nécessitera encore de nombreux travaux avant 

d’aboutir. Toutefois, elle fait écho à l’hétérogénéité de l’architecture et de la composition des os du 

squelette. Nous devrions ainsi pouvoir aboutir à terme à la confection de reconstructions « sur 

mesure » permettant de mimer au mieux les propriétés des matrices minérales à reconstruire.       
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4 Technique de mise en forme de matrices phosphocalciques 

 

4.1 Imprégnation d’un négatif de matrice en poly méthyl méthacrylate (PMMA) par 

suspension de -TCP 

Cette technique va nécessiter deux étapes de mise en forme successives. Dans un premier temps, on 

va réaliser une structure en billes de polymère, qui sera par la suite imprégnée d’une barbotine de -

TCP qui après séchage, va nécessiter la réalisation d’un traitement thermique par déliantage puis 

frittage (figure 14). 

 

 

Figure 14. Schéma d’une technique de mise en forme de matrices phosphocalciques par négatif de PMMA et coulée 
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4.1.1 Mise en forme du négatif de la matrice finale : 

 

La forme finale de notre matrice va être guidée par deux éléments lors de cette première étape. D’une 

part, la morphologie externe de la matrice va dépendre d’une moule de plâtre dans lequel la préforme 

de polymère sera insérée avant la coulée de barbotine. D’autre part ; l’architecture interne de la matrice 

finale sera le négatif d’une structure poreuse constituée de billes de PMMA interconnectées.  

L’avantage du PMMA dans cette application est lié à sa solubilité au contact de solvants organiques 

tels que l’éthanol ou l’acétone, mais également à sa facilité d’élimination par traitement thermique ici 

appelé déliantage. La macroporosité sera alors dépendante de la taille des billes sélectionnées et la 

taille des interconnexions dépendra quant à elle de la fusion des points de contact entre billes. 

Dans une première étape, les billes de PMMA sont introduites dans un moule le plus souvent 

cylindrique qui reproduit le moule de plâtre. Par la suite, une solution contenant un solvant organique 

va être introduite et entraîne la dissolution lente et superficielle des billes. Une force constante va leur 

être appliquée à l’aide d’un piston qui va permettre de contrôler la fusion des billes au niveau de leurs 

points de contact, ce qui va entraîner une variation de hauteur du piston par rapport au moule (figure 

15). Ce retrait peut alors être corrélé au diamètre d’interconnexions des billes selon deux modèles dits 

empiriques et géométriques (84).  

Ces modèles permettent ainsi de déterminer les retraits nécessaires à la création d’interconnexions 

précises entre les billes de PMMA et donc le contrôle précis des interconnexions présentes dans la 

matrice phosphocalcique finale.  

Une fois réalisé, le négatif en PMMA de la matrice phosphocalcique peut être inséré dans le moule en 

plâtre ou sera réalisé son imprégnation. 

 

 

                                              (a)                                       (b)                                      (c) 

 

Figure 15. Processus de mise en forme des édifices organiques par pressage à l’aide de billes de polyméthacrylate 

de méthyle (a), positionnées dans un moule rempli de solvant (acétone) sur lequel une masse est appliquée jusqu’à 

obtenir le retrait souhaité (b) puis démouler l’édifice organique (c). 
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4.1.2 Imprégnation du négatif et déliantage : 

 

Afin d’imprégner la matrice de PMMA, la poudre phosphocalcique doit être mise en suspension. Cette 

barbotine résulte de la mise en suspension de matière sèche (poudre phosphocalcique) dans un 

solvant aqueux dans lequel seront ajoutés certains composants tels qu’un dispersant qui va empêcher 

les particules de s’agglomérer et de se sédimenter, un liant qui va permettre la manipulation de la pièce 

après la phase de coulage et le déliantage et enfin, un mouillant qui va permettre d’assurer un bon 

contact entre suspensions et billes. 

Une fois réalisée, cette barbotine est donc coulée dans le moule de plâtre afin d’imprégner la structure 

de PMMA. Celui-ci permet de sécher la pièce par phénomènes de capillarité et ainsi d’obtenir une 

matrice dite à l’état cru. Une fois démoulée, la pièce doit être retravaillée afin d’éliminer les excès de 

matière (figure 16). 

 

Figure 16. Coulée de barbotine pour imprégnation du négatif de PPMA 

 

Afin de finaliser sa mise en forme, la pièce doit alors bénéficier d’un premier traitement thermique long 

à basse température appelé déliantage qui va permettre l’élimination du PMMA. Ceci est nécessaire 

afin de permettre la dégradation et l’élimination progressive des billes et ainsi d’éviter une augmentation 

brutale du volume gazeux qui conduirait à des fractures et des géométries non contrôlées au sein de 

la matrice (figure 17). 

 

 

  

 

 

 

 

 

 

Figure 17. Exemple de cycle thermique de déliantage 

 

Montée en 

température 

1°C/min 

Plateau 1 

220°C ; 22 h 

Plateau 2 

250°C ; 5 h 

Refroidissement 

1°C/min 

40°C 40°C 
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4.1.3 Frittage : 

 

La dernière étape de la mise en forme de la matrice phosphocalcique est la réalisation d’un traitement 

thermique à haute température de la matrice appelé frittage. Après déliantage, les édifices en 

céramique obtenus sont fragiles du fait du retrait de leur négatif de PMMA et le frittage va permettre de 

remédier à cela. En effet, celui-ci en portant la céramique à haute température (1000-1120°C) dans un 

four va permettre d’augmenter la cohésion du matériau et ainsi de le rendre plus résistant. La montée 

en température et le refroidissement sont progressifs afin de permettre la rétraction de la céramique 

qui est environ de 10 à 20% (figures 19 et 20)). Durant cette étape va également apparaître la 

microporosité du matériau qui sera variable en fonction de l’étape de synthèse du β -TCP et de celle 

de calcination, mais qui est découplée de la macroporosité ouverte liée à la technique de mise en forme 

(figure 20). Il est à noter qu’en fonction des différents paramètres de synthèse et de synthèse et de 

frittage différentes phases apatitiques peuvent être obtenues comme illustré sur les figures 21 et 22. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 18. Exemple de cycle thermique de frittage 

 

 

 

 

 

Figure 19. De gauche à droite, aspect d’une pièce à cru, d’une pièce après déliantage et d’une pièce après frittage 

 

Montée en 

température 

300°C/h 

Refroidissement 

300°C/h 

20°C 20°C 

Température de frittage  

 3h 
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Figure 20. Evaluation au microscope électronique à balayage de la macroporosité ouverte 

 

 

 

Figure 21. Phases de phosphates de calcium en fonction de la température de frittage 
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Figure 22. Diagramme de phase CaO–P2O5–H2O établi pour H2O P = 500 mm Hg 

Riboud  

P.V, 1973 

 

 

4.2 Congélation orientée  

Technique de structuration des matériaux utilisée dans la mise en forme de matrices phosphocalciques, 

en particulier pour créer des architectures poreuses et hiérarchiques, souvent dans les biomatériaux 

destinés à la régénération osseuse. Comme la technique d’imprégnation, elle se divise en différentes 

phases (figure 23). 

4.2.1 Préparation de la suspension : 

On prépare d'abord une suspension de phosphates de calcium dans un solvant aqueux (généralement 
de l'eau), parfois avec des additifs stabilisants. 

4.2.2 Orientation de la congélation : 

 La suspension est ensuite congelée de manière contrôlée et orientée. Pour cela, on utilise un gradient 
de température pour diriger le front de congélation dans une direction précise. Par exemple, on peut 
refroidir un moule par le bas pour que le front de congélation progresse de bas en haut. 
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4.2.3 Formation des structures poreuses : 

 Au fur et à mesure que l'eau gèle, les cristaux de glace se forment et se propagent dans la direction 
du gradient thermique, entraînant une ségrégation des particules de phosphate de calcium. Ces 
particules sont repoussées entre les cristaux de glace qui occupent progressivement tout l'espace. Une 
fois que l'eau est totalement gelée, elle forme une structure de canaux de glace orientés. 

4.2.4 Sublimation (lyophilisation) : 

 Une fois la congélation achevée, la glace est sublimée par lyophilisation. Cela laisse des canaux vides 
dans la matrice, créant ainsi une structure poreuse et alignée dans la direction de la congélation. On 
obtient alors une pièce dite verte et très fragile. 

4.2.5 Traitement thermique : 

 Enfin, un traitement thermique par frittage va être appliqué pour améliorer la cohésion de la matrice 
produite. 

 

 

Figure 23 Schéma de mise en forme de matrice par congélation orientée 

Deville S, 2008  
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4.3 Prototypage rapide et impression tridimensionnelle  

 

L’impression tridimensionnelle (3D) est une technique de fabrication additive d’objets par addition de 

couches successives de matériau. Elle s’intègre plus largement dans un processus dit de prototypage 

rapide. Ce dernier consiste à réaliser des modèles numériques d’objets qui seront par la suite 

matérialisés grâce à différentes techniques d’impression. 

Ainsi, depuis les années 80, de nombreuses techniques d’impressions de différents matériaux ont été 

développées, mais le processus de création de l’objet reste dans l’ensemble le même. 

La première étape, indispensable au processus d’impression, est la réalisation d’un modèle virtuel de 

l’objet.  

Ces modèles peuvent être réalisés à l’aide de différents logiciels de Conception Assistée par Ordinateur 

(CAO) ou de Dessin Assisté par Ordinateur (DAO). Ils peuvent également être élaborés à partir de 

données acquises grâce à des techniques d’imagerie numérique telles que la tomodensitométrie, 

l’imagerie par résonance magnétique ou cône beam. Les données acquises sont alors converties afin 

d’être intégrées dans un logiciel de CAO. 

Par la suite, le modèle doit être exporté dans un format compatible avec les matériels d’impression en 

générant un fichier contenant les images des couches d’impression nécessaires. On aboutit alors à la 

phase d’impression à proprement parler. 

Les intérêts du prototypage rapide sont multiples. Il permet un gain de temps et de coût dans la création 

d’objets en évitant de recourir à de nombreux outillages coûteux pour la réalisation d’objets complexes 

ce qui autorise la réalisation de différents prototypes de l’objet jusqu’à sa forme finale. Enfin, cette 

technique permet la réalisation de formes complexes qui peuvent être reproduites de manière fidèle 

pour toute une série de pièces.  

 

4.3.1 Les techniques d’impression tridimensionnelles : 

 

Il existe différentes techniques d’impression qui présente chacune des spécificités en termes de 

résolution, de vitesse, de coût ou encore de matériau utilisé. Dans le cadre d’imprimantes ayant comme 

finalité la production de pièces biocompatibles, les matériaux utilisés seront ainsi sélectionnés afin de 

répondre aux contraintes biologiques et mécaniques environnantes. Des étapes dites de post-

traitement sont parfois nécessaires afin d’affiner la surface des objets produits. 

4.3.1.1 Extrusion ou dépôt de fil fondu : 

Comme son nom l’indique, cette technique consiste à chauffer un filament de matériau au niveau de la 

tête d’impression, ou buse d’extrusion. Celle-ci se déplace selon des axes X et Y afin de déposer en 
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continu le matériau sur un plateau qui lui se déplace de haut en bas selon un axe Z afin de générer 

l’objet à imprimer.  

À ce jour, il s’agit de la technique d’impression la plus populaire du fait de son faible coût et de sa 

facilité de mise en œuvre.  

 En contrepartie, c’est la technique qui présente en général la finesse d’impression la moins élevée. En 

effet, bien que certaines imprimantes puissent en théorie atteindre des finesses d’impression de 50 

microns par couche, on note un aspect de crénelage intercouches qui peut nécessiter une phase de 

post traitement afin d’améliorer le rendu final de l’objet.   

Un autre inconvénient de cette technique est la nécessité d’imprimer chaque point de l’objet 

individuellement en déplaçant la buse d’extrusion, ce qui implique un temps d’impression assez long 

de chaque pièce et empêche la réalisation de pièces en parallèle sur le même plateau. 

De nombreux matériaux peuvent désormais être utilisés afin de produire des objets aux différentes 

caractéristiques mécaniques. Les thermoplastiques les plus populaires restent à ce jour l’acide 

polylactique (PLA) et l’acrylonitrile butadiène styrène (ABS), mais bien d’autres matériaux sont explorés 

par les utilisateurs de cette technique. On peut noter en particulier le polyetheretherketone (PEEK) qui 

du fait de ses propriétés de résistance mécanique, chimique et thermique est utilisé dans le domaine 

médical (85). 

 

4.3.1.2 Stéréolithographie ou photo polymérisation : 

Différentes technologies sont regroupées sous cette appellation. 

 

4.3.1.2.1 Stereo Lithograph Apparatus (SLA)  

 

Elle utilise comme matériau une résine liquide qui va photo polymériser sous l’action d’une lumière 

ultra-violette (UV). C’est le procédé initialement développé afin de développer l’impression 3D durant 

les années 80. Il n’y a pas dans ce cas de buse d’impression et elle consiste en l’utilisation d’un laser 

venant frapper la surface d’une résine photopolymérisable. Chaque point de l’objet doit ainsi être 

polymérisé de manière distincte, ce qui rapproche la technique de celle de dépôt de fil fondu, mais avec 

une précision d’impression bien plus grande. Le laser vient donc frapper la surface d’une résine 

contenue dans un bac en suivant des axes X et Y et une plateforme solide située sous la surface de 

résine se déplace progressivement selon un axe Z de haut en bas, afin de superposer les couches 

imprimées. Comme dans le cas de la technique de fil fondu, une pièce à la fois peut être produite et la 

vitesse d’impression est limitée par la photopolymérisation indépendante de chaque point. 
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4.3.1.2.2 Digital Light Processing (DLP) 

 

Ce second procédé est quasiment identique à la SLA, mais consiste à utiliser un calque au travers 

duquel est projeté un faisceau lumineux de plus faible intensité qu’un laser. Ainsi, il n’y a pas de 

déplacement du faisceau lumineux, mais c’est une couche complète qui est photopolymérisée à 

chaque image projetée.  Ceci permet un important gain de temps d’impression d’autant plus que 

différents objets peuvent être projetés en parallèle, ce qui entraîne un gain de productivité intéressant 

pour cette technique. Toutefois, en contrepartie, le DLP présente une résolution d’impression inférieure 

à la SLA. 

 

4.3.1.2.3 Le Continuous Light Interface Production (CLIP) 

Elle est quant à elle, une technique dérivée du DLP, qui contrôle l’environnement chimique lors de 

l’impression afin de permettre un gain en termes de vitesse d’impression. Moins rependue que la 

technique par fil fondu, cette technique de mise en forme et principalement le DLP se repend de plus 

en plus du fait de la qualité des pièces imprimées et de ses coûts d’impression. 

 

4.3.1.3 Frittage sélectif par laser : 

Le Selective Laser Sintering (SLS) utilise comme la stéréolithographie un laser. Mais dans ce cas, le 

laser ultraviolet sert à appliquer un traitement thermique à haute température qui va entraîner la 

solidification de grains d’un matériau sans fusion de celui-ci. Le laser vient donc frapper la surface 

d’une poudre contenue dans un bac en suivant des axes X et Y. Après frittage d’une première couche, 

une nouvelle couche de poudre est déposée et lissée avant de reproduire le processus jusqu’à 

l’obtention de l’objet. Cette technique est largement utilisée dans l’industrie et sert notamment à la 

production de matériel chirurgical d’ostéosynthèse sur mesure. Cette technique présente comme 

principal inconvénient un coût de production élevé. 

 

4.3.1.4 Projection ou jet de matière : 

Cette technique consiste dans le dépôt de couches successives de résines liquides photo 

polymérisables sur un plateau en l’exposant à une lumière ultraviolette qui va entraîner leur 

durcissement. Elle se rapproche du DLP dans son concept et permet la production de pièces présentant 

une bonne résolution d’impression en maintenant un coût de production accessible.  
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4.4 Conclusion  

 

Pour notre part, nous avons choisi de développer une technique d’impression basée sur le DLP du fait 

de la précision suffisante dans la réalisation de nos pièces et de ses coûts de mise en œuvre. Comme 

pour la technique de mise en forme classique par coulée de barbotine, les pièces produites vont 

nécessiter une phase de déliantage puis de frittage afin d’obtenir la matrice finale. Cette étape 

intermédiaire de pièce verte et très sensible du fait de la fragilité des pièces. Par ailleurs comme pour 

la technique de mise en forme dite classique, la phase de frittage va induire un retrait des pièces qui 

dépendra de la charge en matière sèche de la barbotine ainsi que de la température de frittage. Ceci 

accroît encore la finesse de dimension des structures réalisables, mais nécessite de nombreux essais 

de développement afin de maîtriser les paramètres de mise en forme et d’obtenir des pièces possédant 

les caractéristiques mécaniques et architecturales souhaitées.   
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5 Vascularisation et ingénierie tissulaire  

 

Comme nous l’avons précédemment développé, la vascularisation joue un rôle central dans la 

physiologie osseuse. Elle permet d’une part les échanges moléculaires pour la communication 

intercellulaire, mais également les échanges de gaz, de nutriments et l’élimination des déchets 

nécessaire à la survie cellulaire. Toutefois, le développement d’une néo-angiogenèse est très lent, de 

l’ordre de moins de 5 m/h (86,87) et la diffusion d’oxygène autour des vaisseaux, est limitée à une 

distance de 150 à 200 m (88,89). 

Ainsi, en plus des différents paramètres pris en compte en ingénierie tissulaire osseuse que sont 

l’utilisation de cellules ostéoprogénitrices, de matrices ostéoconductrices de facteurs de croissance et 

la prise en compte des contraintes mécaniques, la vascularisation des tissus à reconstruire s’impose 

comme un élément prépondérant supplémentaire (90).  

En pratique clinique, c’est une donnée fondamentale qui va orienter vers le choix de la reconstruction 

à réaliser. Ainsi, dans des tissus présentant une bonne trophicité et pour un faible volume à 

reconstruire, on pourra se tourner vers la réalisation de greffes osseuses non vascularisées. Au 

contraire, en cas de tissus présentant une trophicité défaillante ou d’un important volume osseux à 

reconstruire, on se tournera vers la réalisation d’un lambeau libre osseux. Le grand avantage de ces 

derniers est qu’ils possèdent une vascularisation propre qui leur permet de s’affranchir de la nécessité 

de revascularisation par les tissus environnants. 

Un défi majeur de l’ingénierie osseuse et donc de pouvoir assurer la vascularisation de matrices de 

grands volumes. Dans ce contexte, différentes approches de développement d’une 

microvascularisation ont été étudiées en ingénierie tissulaire et un résumé est présenté dans le tableau 

2.  

 

Tableau 2. Stratégies de vascularisation en ingénierie tissulaire osseuse 

Simunovic F,2021 
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5.1 Approches chirurgicales  

Depuis la création de la chirurgie de reconstruction tissulaire, la compréhension des différents 

phénomènes impliqués dans la réussite ou l’échec des procédures est une problématique centrale. 

Celle-ci nous a progressivement amené au développement de techniques utilisant les propriétés de 

cicatrisation afin de rendre possible la reconstruction de pertes de substance plus étendues et 

complexes. On peut ainsi citer, la technique des lambeaux libres qui transpose les tissus ainsi que leur 

vascularisation propre ou la distraction ostéogénique qui détourne la cicatrisation tissulaire osseuse 

afin de générer des tissus en plus grande quantité (92). C’est l’association de ces chirurgies de 

reconstruction dites « conventionnelles » avec le l’ingénierie tissulaire, qui a poussée au 

développement du concept de « bioréacteur in vivo ». 

Différentes approches sont ainsi étudiées dans le contexte de l’ingénierie tissulaire osseuse.  

 

5.1.1 Membrane induite : 

La technique des membranes induites est utilisée depuis les années 80(93). Celle-ci est réalisée en 2 

étapes. 

 La première consiste à positionner au niveau de la perte de substance osseuse un « spacer » de 

ciment chirurgical souvent composé de poly méthyl méthacrylate (PMMA). Après l’implantation, une 

période de plusieurs semaines est respectée afin d’induire une réponse locale à corps étranger qui va 

provoquer la formation d’une membrane au contact du ciment.  

La seconde étape consiste à réintervenir afin de retirer ce ciment et réaliser une greffe d’os non 

vascularisé. 

Cette membrane présente une épaisseur variable de 100 à 1000 m et se compose de 2 couches. Une 

couche interne qui contient des cellules au contact du ciment et une couche externe plus fibreuse (94). 

Différents types cellulaires impliqués dans la réaction inflammatoire et cicatricielle osseuse sont mis en 

évidence, tels que des lymphocytes et macrophages, des cellules endothéliales, et également des 

cellules des lignées ostéoblastiques et ostéoclastiques (95–97). De même, est observée au sein des 

membranes une prolifération vasculaire.  

Sont également présents, de manière non exhaustive, des molécules et facteurs de croissance tels 

que le BMP2, le TGFb, le VEGF, l’ANG2, le FGF2, IL6, IL8 et 10 ou encore le TNF (97,98).  

Les mécanismes impliqués dans la capacité de cicatrisation accrue de cette technique ne sont pas tous 

identifiés à ce jour, mais celle-ci contribue à un taux de succès très important de ces greffes sur des 

pertes de substance étendues (99).  

Dans le cadre de l’ingénierie tissulaire, les propriétés de ces membranes induites apparaissent d’un 

intérêt majeur en augmentant les capacités de cicatrisation osseuse locale. Des essais ont ainsi été 

réalisés, en remplaçant la greffe osseuse par des biomatériaux tels que le TCP ou le BCP mais avec 

des résultats non concluants.  
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Toutefois, la meilleure compréhension des mécanismes de cicatrisation osseuse au contact de ces 

membranes devrait en faire à terme un élément à intégrer afin d’optimiser nos techniques d’ingénierie 

tissulaire. 

 

5.1.2 Lambeaux libres : 

Plus proche du concept de bioréacteur vivant est la combinaison de techniques d’ingénierie tissulaire 

avec celle des lambeaux libres. 

Le concept de cette technique implique une prise en charge en 2 étapes avec dans un premier temps 

l’implantation de cellules, molécules ou matrice au sein d’un tissu (généralement un muscle) qui assure 

une très bonne vascularisation. Après une période d‘incubation, on prélève le lambeau et les tissus 

qu’il contient avant de les transposer et anastomoser le pédicule du lambeau à des vaisseaux receveurs 

(100,101). On essaie ainsi de garantir ainsi une bonne vascularisation aux tissus reconstruits en 

s’affranchissant de la trophicité des tissus environnants. Ceci permet également de s’appuyer sur 

l’ensemble des mécanismes de cicatrisation présents in vivo que nous ne savons reproduire in vitro. 

Des essais humains ont été réalisés avec par exemple l’utilisation de cellules pluripotentes induites 

associée à du TCP et du BMP2. Après incubation, ces tissus ont été implantés dans le muscle grand 

droit du patient puis après 8 mois, le muscle et les tissus qu’il contenait ont été transférés au niveau 

d’une perte de substance maxillaire et les vaisseaux du lambeau anastomosés (102). Un autre exemple 

est celui d’une reconstruction mandibulaire à l’aide d’une cage de titane associée à des blocs osseux, 

du BMP 7 et de la moelle du patient. Après implantation, les tissus ont été transférés au sein du 

lambeau de grand dorsal après une période d’incubation de 7 semaines (103). Cette technique 

présente ainsi l’avantage de ne pas prélever d’os au patient et de s’assurer de la bonne vitalité des 

tissus avant leur transplant, toutefois, elle nécessite toujours la réalisation d’un lambeau libre et la 

morbidité qui lui est associée ainsi qu’une période de prise en charge s’étalant sur plusieurs mois. 

 

5.1.3 Boucle artérioveineuse : 

Afin de se rapprocher de la technique du lambeau libre tout en évitant la morbidité du site donneur lié 

à celui-ci, la technique de la boucle artérioveineuse semble une alternative. Elle consiste à 

anastomoser une artère et une veine ou utiliser un greffon veineux entre une artère et une veine. On 

vient alors déposer des cellules, molécules ou matrice au contact de ce pédicule. On observe alors 

comme dans les construits osseux au sein de lambeau, une néo-angiogenèse qui va se développer et 

apporter la trophicité au construit (104). Bien que des essais sur modèle animal ou sur l’homme ont 

démontré son efficacité, cette technique reste d’un emploi limité du fait du temps nécessaire à la 

croissance vasculaire au sein du construit (105–108). 
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5.2 Induction d’une néovascularisation par les tissus environnants 

 

Une voie de recherche en ingénierie tissulaire consiste à développer une néovascularisation à partir 

des tissus environnants.  

On peut dans ce cadre utiliser des facteurs de croissance qui seront intégrés au sein de matrices ou 

d’hydrogels qui vont permettre leur relargage progressif et contrôlé (109,110). En effet, le contrôle 

spatial et temporel des facteurs de croissance est essentiel au développement de tissus fonctionnels. 

Par exemple, concernant le VEGF, il a été démontré qu’un relargage initial trop rapide conduit à la 

formation de vaisseaux non fonctionnels et immatures alors qu’un relargage mieux contrôlé va 

permettre la croissance de vaisseaux fonctionnels et matures (111). De même, l’utilisation de différents 

facteurs de croissance ayant un effet synergétique peut permettre une amélioration de la cicatrisation 

osseuse en coordonnant la croissance vasculaire et osseuse (112).   

Une autre approche va se baser sur la forte interaction présente entre cellules des lignées vasculaires 

et osseuses et dans ce cadre des cocultures sont réalisées (113). De nombreux types cellulaires ont 

été étudiés dans ce cadre tel que les ostéoblastes, les cellules ostéoprogénitrices issues de la moelle 

osseuse, les cellules souches mésenchymateuses, les cellules souches embryonnaires ou encore les 

cellules souches pluripotentes induites (114–116). Toutefois, les lignées ostéoblastiques immortalisées 

sont les plus fréquemment utilisées.  Bien que leurs propriétés puissent différer des ostéoblastes, leur 

facilité d’emploi et de la reproductibilité des résultats en ont fait un modèle de choix (117). Les cellules 

endothéliales peuvent quant à elles être issues d’artères, veine ou capillaires et présentent de ce fait 

une grande hétérogénéité de propriétés (118). Le modèle le plus proche serait celui des cellules 

endothéliales issues de la microvascularisation, mais du fait de la difficulté à leur prélèvement, on leur 

préfère l’utilisation de cellules endothéliales de veines de cordon ombilical humain (HUVECs)(119). 

Les communications intercellulaires peuvent se réaliser par voie paracrine en libérant des molécules 

dans le milieu intercellulaire, mais également par contact intercellulaire ou encore par échanges 

cytoplasmiques dans le cadre de « gap junctions ». Ainsi, lors d’essais de coculture, on peut tester ces 

différentes voies de communication en autorisant ou non les contacts cellulaires. On a ainsi pu 

démontrer qu’un contact direct entre cellules angiogéniques et ostéogéniques permet une interaction 

optimale en reproduisant au mieux les conditions d’interactions physiologiques (120,121).  Concernant 

les interactions cellulaires, il est également nécessaire de prendre en compte les conditions de cultures 

sur matrices bi ou tridimensionnelles qui vont avoir un impact direct sur l’architecture et les interactions 

cellulaires, les matrices tridimensionnelles se rapprochant plus des conditions physiologiques de 

croissance des cellules (122). Il est toutefois à noter que dans l’ensemble des techniques évoquées 

précédemment, il est impossible d’avoir un contrôle précis sur l’architecture du réseau vasculaire formé. 
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5.3 Bio-impression d’un réseau vasculaire  

 

Une seconde stratégie de vascularisation consiste dans le développement d’un réseau vasculaire. 

Dans ce cadre les techniques de prototypage rapide et de bioprinting vont trouver tout leur intérêt en 

permettant une répartition tridimensionnelle contrôlée des cellules qui peuvent être de différentes 

origines, elles constituent de ce fait une avancée majeure en comparaison aux techniques classiques 

de revascularisation.  Les techniques de bioprinting sont ainsi adaptées de techniques d’impression de 

matériaux conventionnelles. Ainsi, on peut réaliser l’impression de cellules au sein de matrices 

d’hydrogel, à l’aide de bioencres(123), en reproduisant la technique d’impression par jet d’encre. Les 

hydrogels employés pour la réalisation des matrices doivent donc présenter des propriétés de 

cytocompatibilité et de stabilité mécanique (124). L’impression à jet d’encre est largement utilisée, car 

elle permet une haute vitesse d’impression et une bonne résolution, mais nécessite des bioencres avec 

une faible viscosité. Dans les techniques d’impression, il faut également citer la technique par extrusion, 

qui va utiliser une microbuse pour guider l’impression. Cette technique permet l’utilisation d’encres avec 

une viscosité plus variée et présente également une bonne résolution, mais avec en contrepartie une 

vitesse d’impression plus faible (125). À ce jour, on va distinguer deux types d’approches dans la bio-

impression.  

D’une part, l’impression de cellules endothéliales afin d’induire la formation de néovaisseaux. Ces 

cellules endothéliales, contenues dans une bioencre sont donc déposées afin de reproduire 

l’architecture d’un microvaisseaux. Par la suite après mise en culture les interactions cellulaires vont 

conduire à la formation de lumières qui vont mimer l’organisation des capillaires vasculaires (126,127). 

D’autre part, l’impression de structures destructibles qui sont les négatifs de réseaux vasculaires. Ceux-

ci sont imprimés à l’aide de bioencres résorbables au sein de matrices d’hydrogels contenant des 

cellules endothéliales. Une fois l’impression achevée, les structures sont résorbées par traitement 

enzymatique, mécanique ou encore thermique. Les canaux ainsi formés sont bordés des cellules 

endothéliales contenues dans la matrice. Elles vont alors s’organiser afin de former une couche 

uniforme monocellulaire (128–130).  
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6 Plasma riche en plaquettes (PRP) 

 

Les plaquettes ou thrombocytes sont un élément figuré du sang. Elles sont issues de la fragmentation 

de mégacaryocytes. Elles mesurent de 2 à 3 m et circulent dans le sang entre 7 et 10 jours à une 

concentration approximative de 150 à 400x103/l. 

Leur rôle principal est d’arrêter les saignements en intervenant lors de l’hémostase primaire. Elles sont 

activées lors de ces traumatismes par le contact du collagène qui se retrouve alors exposé au sein de 

la lumière vasculaire et contribuent à la cicatrisation des parois vasculaires et des tissus qui les 

entourent. Durant leur première heure d’activation, les plaquettes présentent une très importante 

activité en s’agrégeant et en libérant des facteurs de croissance et cytokines stockées dans leur 

cytoplasme et granules , puis, par la suite vont continuer à les synthétiser et sécréter pendant environ 

1 semaine. Ce seront plusieurs centaines de types de protéines différentes qui sont sécrétées et 

présentes des effets sur différents types cellulaires qui vont conduire à leur migration, prolifération ou 

encore stimuler l’angiogenèse, ce qui va permettre la régénération tissulaire (131). Parmi les peptides 

libérés par les granules , on peut citer, le facteur de croissance dérivé des plaquettes (PDGF), le 

facteur de croissance transformant 1 (TGF-1), le facteur de croissance de l’endothélium vasculaire 

(VEGF), le facteur de croissance basique des fibroblastes (FGF) ou le facteur de croissance 

épidermique (EGF).  Les types cellulaires concernés par les effets de ces facteurs de croissance sont 

variés et l’on peut citer de manière non exhaustive les ostéoblastes, cellules endothéliales, 

chondrocytes, myocytes, fibroblastes ou encore des cellules souches mésenchymateuses (132–137). 

Le PDGF jouera un rôle dans le chimiotactisme, la prolifération cellulaire, la différenciation et 

l’angiogenèse et avec les bFGF et TGF-1, ils contribuent à la prolifération des ostéoblastes humains 

(138–140).  

L’intérêt du PRP en comparaison à l’administration de facteurs de croissance recombinants viendrait 

d’une part de la libération progressive des différents facteurs de croissance qui aurait un effet positif 

sur la cicatrisation tissulaire. Le coût et la facilité de production du PRP étant un autre avantage en 

comparaison de l’utilisation de molécules recombinantes (141).   

Le plasma riche en plaquettes (PRP) est comme son nom l’indique du plasma enrichi en plaquettes. 

Afin d’être qualifiée de PRP, la concentration plaquettaire de celui-ci doit être d’au minimum 

200.000/l(142). En parallèle de cette concentration plaquettaire, on va également observer un 

accroissement de la concentration des facteurs de croissance selon un facteur de 3 à 5. Sa préparation 

va utiliser le gradient de densité présent entre les différents éléments figurés du sang afin de concentrer 

les plaquettes. La centrifugation est la méthode de choix pour cette préparation. Celle-ci va aboutir à 

l’agrégation des érythrocytes au fond du tube et à l’autre extrémité à du sérum surnageant contenant 

les plaquettes. Un culot de leucocytes va se former à la jonction entre les érythrocytes et le plasma 

surnageant et la concentration maximale de plaquettes va être observée à ce niveau, un gradient 
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plaquettaire décroissant étant observé dans le plasma en s’éloignant du culot leucocytaire. C’est à ce 

niveau de concentration maximal que seront prélevées les plaquettes. Dans la plupart des protocoles, 

une seconde étape de centrifugation sera réalisée afin de concentrer les plaquettes et éliminer les 

érythrocytes encore présents. 

Depuis plusieurs dizaines d’années, des essais cliniques sont réalisés à partir du PRP afin d’améliorer 

la cicatrisation tissulaire (143,144). Il est également utilisé pour d‘autres applications telles que ses 

effets anti-inflammatoires et analgésiques (145–147). Dans le cadre de la recherche fondamentale, il 

a été démontré que la perfusion de PRP au sein de microvaisseaux conçus in vitro va conduire à une 

accélération de la maturation et de la fonctionnalisation de leur endothélium (148).  Concernant l’effet 

sur l’ostéogenèse, des essais in vitro et in vitro ont montré que l’utilisation de PRP induit une 

augmentation des propriétés d’ostéoinduction et d’ostéogenèse des matrices de -TCP (149).  

Toutefois, les résultats obtenus lors de différents essais sont variables et cela peut s‘expliquer par 

l’absence de standardisation de la production de PRP ce qui conduit à une probable variabilité de sa 

composition finale et donc de ses effets biologiques. Ainsi, pour certains, il favoriserait la différenciation 

de cellules mésenchymateuses en ostéoblastes et pour d’autres en chondrocytes (150,151). D’autres 

études centrées sur la concentration plaquettaire et ses effets sur la croissance cellulaire ont quant à 

elles montré qu’une faible concentration n’apporterait pas une stimulation efficace, et une concentration 

trop importante conduirait à une inhibition (152,153). Ces résultats peuvent ainsi s’expliquer par la 

variabilité des protocoles de production qui aboutissent à des PRP de compositions variables qui ne 

sont la plupart du temps pas détaillées. Les caractéristiques du sang prélevé telles que le taux 

d’hématocrite ou la concentration plaquettaire, de même qu’un éventuel stockage vont également avoir 

un effet sur la composition du PRP produit et les facteurs de croissance qu’il contient (154,155). La 

caractérisation des PRP produits ainsi que la standardisation des protocoles de production semblent 

ainsi un élément central afin de déterminer ses effets biologiques (156–158). Il faut toutefois noter en 

application clinique que les variations interindividuelles ou chez un même individu de la concentration 

plaquettaire au cours du cycle nycthéméral rendent plus aléatoire les résultats à attendre du PRP. Le 

PRP semble toutefois un excellent candidat dans le cadre de l’ingénierie osseuse du fait de ses effets 

positifs sur l’angiogenèse et l’ostéogenèse.
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Chapitre 2 : Méthodes expérimentales et développement 

de matériel 

 

1 Synthèse des poudres de β-TCP  

 

Lors de ce travail, nous avons décidé de nous focaliser sur la synthèse de poudre par voie humide afin 

d’obtenir une phase de β-TCP quasi pure, comportant moins de 4% d’HA. 

 

Les poudres de phosphate de calcium ont été préparées par une technique de précipitation aqueuse 

utilisant une solution de phosphate diammonique (NH4)2HPO4 (Carlo Erba, France) et une solution de 

nitrate de calcium Ca(NO3)2,4H2O (Brenntag, France)(159,160). Au sein d’un réacteur de 50 litres était 

introduite une solution de nitrite de calcium tétrahydaté Ca(NO3)2, 4 H2O dissout dans 16 litres  d’eau 

distillée. Une agitation constante à 75 tours/minute était réalisée et un contrôle de la température à 

30°C à l’aide d’un thermocryostat. Une solution d’hydrogénophosphate de diammonium, (NH4)2HPO4 

diluée dans 16 litres d’eau stérile était injectée progressivement à l’aide d’une pompe péristaltique avec 

un débit de 2 x 100 ml/min. Le pH du milieu était maintenu à une constante de 6.4 par injection 

ponctuelle d’une solution d’ammoniaque à 30% à l’aide d’un système de contrôle comprenant une 

sonde de mesure de pH couplée à une pompe doseuse. Ces paramètres avaient pour but de stabiliser 

le TCP en phase β et éviter la formation d'hydroxyapatite. Les rapports molaires Ca/P initiaux étaient 

de 1,5 avec un temps de maturation de 20 heures. Par la suite, le réacteur était vidé et le précipité filtré 

sur Büchner. Les gâteaux de poudres ainsi obtenues étaient rincés à l’eau distillée afin de nettoyer la 

majeure partie du nitrate d’ammonium encore présent à cette étape. Enfin, les poudres étaient séchées 

à 70°C pendant 24h au sein d’étuves (figure 24).  

 

 

Figure 24. Réacteur de synthèse par voie aqueuse de poudres phosphocalciques et pains de poudre 
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Celles-ci ont ensuite été calcinées à 850°C pendant 3 heures avec une vitesse de montée et descente 

de 5 °C/minute. Ce processus de calcination permet la transformation de la phase de phosphate de 

calcium apatitique en β-TCP, l'élimination des nitrates résiduels et la réduction de la surface spécifique 

des grains, ce dernier élément, permettant de faciliter l’utilisation de la poudre dans notre technique 

d’impression 3D. 

Durant cette calcination, les cristallites s’agglomèrent et il est ainsi nécessaire de réaliser un broyage 

des agglomérats afin de réhomogénéiser la production. Cette étape permet d’augmenter la surface 

spécifique de la poudre brute ce qui conduit à une modification de ses propriétés de mise en suspension 

et de frittage et garantit l’homogénéité des pièces produites. 

Ainsi, la poudre était broyée au sein de jarres de polyéthylène haute densité d’une contenance de 6,6 

l au sein desquelles étaient introduites 9,1 kg de billes de zircone. La surface spécifique était mesurée 

par la méthode BET (Micromeritics, Flow Sorb 3) après un dégazage des poudres à 250°C pendant 24 

heures et les surfaces spécifiques mesurées étaient de 70m2/g (avant calcination) à 5,5 m2/g après 

broyage.  
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2 Caractérisation des poudres  

 

Lors des phases de synthèse et de calcination, malgré le contrôle le plus strict des différents 

paramètres, la synthèse du β-TCP peut produire des molécules d'Hydroxy Apatite et de Pyrophosphate 

de Calcium en quantité variable. La variation de ces proportions a un impact sur les propriétés 

biologiques et physiques des matériaux et principalement sur leur résistance mécanique. Afin d’être 

caractérisées la poudre brute a subi une calcination à 1000°C pendant 15 heures afin d’augmenter la 

proportion de phases cristallines.  

 

Ainsi, nous avons utilisé la diffraction à rayons X (DRX) et la spectrométrie infrarouge (FT-IR) pour 

étudier la composition de notre production. Ainsi, nous avons utilisé la diffraction des rayons X et la 

spectrométrie infrarouge pour étudier la composition de notre poudre. Cependant, la poudre peut 

contenir d'autres phases en quantités trop faibles pour être détectées par les rayons X. Dans ce cas, 

un test phénolique négatif a été réalisé. Dans ce cas, un test négatif à la phénolphtaléine indique que 

la poudre ne contient pas de traces de chaux (CaO) (161). La phénolphtaléine est un indicateur coloré 

qui passe d'incolore au rose pour un pH supérieur à 8,2, ce qui permet de détecter les traces de CaO. 

 

2.1 Diffraction à rayons X  

 

La diffraction par rayons X (DRX) permet d’identifier et de quantifier les différentes phases cristallines 

qui composent la poudre en étudiant les distances entre les plans cristallins spécifiques du matériau 

synthétisé.  

Les rapports calcium/phosphate (rapport Ca/P) ont été déterminés par analyse de diffraction des 

rayons X sur poudre (Rigaku Miniflex) en utilisant le rapport d'intensité des raies HA (211)/TCP 

(0210) selon la méthode des ajouts proportionnés (162,163). Dans ce contexte, les raies d'intérêt 

sont (210) (2θ = 28.971°) ou (211) (2θ = 31.772°) pour l'HA et (0210) (2θ = 31.027°) pour le β-TCP. 

Cependant, pour des proportions d'HA inférieures à 30%, la droite (210) est difficilement observable, 

et nous préférons donc dans ce cas la droite (211) qui reste exploitable pour des taux d'HA 

supérieurs à 0,5%. 

En fonction des données recueillies, on peut alors calculer le pourcentage massique de β-TCP dans 

les mélanges biphasés HA/ β-TCP. 
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2.2 Spectrométrie infrarouge à transformée de Fourier  

La présence de pyrophosphate de calcium a été contrôlée par spectroscopie infrarouge sur un 

spectromètre à transformée de Fourier (Jasco-FT/IR-460 Plus) et vient compléter celle réalisée au 

DRX. Ainsi, trois échantillons de matrices imprimées et coulées ont été broyés pour obtenir des 

poudres qui ont été caractérisées avec le même protocole. 

 Les spectres infrarouges sont enregistrés en transmission par un spectrophotomètre à transformée 

de Fourier entre 400 et 4000 cm-1 (Jasco FT/IR-460plus) sur des pastilles contenant 298 mg de 

bromure de potassium (KBr) et 2 mg de poudre de β-TCP. Ces mesures permettent de déterminer la 

présence ou l’absence de CPP dans le β-TCP en observant, en particulier, les bandes 

caractéristiques CPP à 720 cm-1 et 1200 cm-1.  

Peuvent par ailleurs être étudiées, les bandes 757 cm-1 et à 434 cm-1 qui signent la présence de la 

forme    du pyrophosphate de calcium ou encore les bandes 1210 cm-1 et 1185 cm-1 à 723 cm-1 et à 

454 cm-1 qui elles sont caractéristiques de la forme  du pyrophosphate de calcium. L’absence de ces 

différentes bandes lors de l’analyse par FT-IR indique donc une contamination indétectable par le 

CPP de la production de β-TCP. L’absence de bande autour de 3 570 cm−1 est recherchée pour 

vérifier la pureté du β-TCP et l'absence de phases hydroxylées comme l’hydroxyapatite. 

La spectroscopie infrarouge a été préférée aux techniques quantitatives telles que la Spectroscopie de 

rayons X à dispersion d'énergie (EDS) ou la Spectroscopie dispersive en longueur d'onde des rayons 

X (WDS) En effet, utilisant la bande d'absorption 721 cm-1 caractéristique de la vibration d'étirement de 

la liaison P-O-P du groupe Pyro, la spectroscopie infrarouge est la méthode la plus sensible pour 

détecter la présence de pyrophosphate dans le TCP (figure 25). 

 

 

Figure 25. Spectre Infrarouge Théorique du β-TCP 
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3 Recherche de polluants ou d’éléments traces dans la 

poudre produite  

 

Afin de permettre de quantifier la présence d’éléments traces et en particulier de métaux lourds, une 

analyse par spectrométrie à plasma à couplage inductif a été réalisée. Les échantillons ont été 

ionisés à l'aide d'une torche à plasma, produisant des ions détectés par spectroscopie de masse. 

Deux échantillons ont été testés. Le premier était composé de poudre prélevée après le processus de 

synthèse et le second était une pièce imprimée.  

Cette recherche a été réalisée par une société externe (FILAB’, Dijon, France). 

Les éléments recherchés étaient : mercure (Hg), arsenic (As), plomb (Pb), cadmium (Cd), antimoine 

(Sb), chrome (Cr), nickel (Ni), Baryum (Ba), Cuivre (Cu). 

 

4 Techniques de mise en forme des matrices  

 

4.1 Prototypage raide par DLP  

 

4.1.1 Mise en forme assistée informatiquement : 

Compte tenu de nos objectifs, nous avons décidé de concevoir différentes pièces.  Pour la culture 

d'ostéoblastes, des matrices non macroporeuses, constituées de disques de 6 mm de diamètre et de 

2 mm d'épaisseur, ont été conçues pour être introduites dans des plaques de 96 puits. Pour étudier la 

précision de notre technique d'impression, nous avons conçu deux cubes microporeux : le premier de 

5 mm de côté et 4 fenêtres carrées de 1 mm de large par côté et le second de 10 mm de côté et 4 

fenêtres carrées de 2 mm par côté. L’ensemble des modèles tridimensionnels des pièces utilisées 

durant ce travail ont été développées à l’aide du logiciel Windows 3D Builder (version 5.2, Microsoft, 

Redmond, WA, USA) sous forme de fichiers STL. Afin de prendre en compte le retrait des échantillons 

pendant le processus de frittage, leurs modèles numériques ont été surdimensionnés.  

Les modèles étaient ensuite découpés en couches de 50 micromètres (m) d’épaisseur à l’aide du 

logiciel Creation worshop (Version1.0.0.75, freeware, Steve Hernandez). Les fichiers étaient alors 

transmis au logiciel de commande de l’imprimante (Cryoceram, Cryoberyl Software Version 1.2, 

Cryoceram, Bry, France). 
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4.1.2 Impression tridimensionnelle par DLP : 

 

La technique d’impression retenue et développée avec la société Cryoberyl était celle d’une imprimante 

DLP descendante (figure 26).  

 Celle-ci consiste en la projection d’un masque dynamique noir et blanc de lumière ultraviolette sur la 

surface d’une barbotine associant des résines photopolymérisables et une suspension de poudre 

phosphocalcique. L’objet en cours de création repose sur un plateau motorisé qui est progressivement 

immergé après chaque couche dans la barbotine sous contrôle d’un moteur pas à pas monté sur un 

guide linéaire de haute précision. Cette descente contrôlée de l’objet permet l’addition progressive des 

couches qui le compose (figure 27). Une résolution mécanique de moins d'un micron a pu être obtenue 

dans l'axe Z, et le projecteur DLP a pu fournir des masques dynamiques avec une résolution dans l'axe 

XY de près de 40 µm. Notre résolution théorique maximale couche/Z était de 50 µm avant frittage. Les 

dimensions maximales imprimables sont de 95 × 50 × 150 mm. 

 

 

Figure 26. Imprimante développée pour ce projet 

 

 

Figure 27. Principe de l’impression descendante par DLP 
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La barbotine utilisée dans cette technique est différente de celles utilisées dans les techniques de 

coulée conventionnelles. Les poudres de β-TCP ont été incorporées dans une résine acrylique 

photosensible qui constituait le réel « squelette » de l’objet imprimé avant les phases de déliantage et 

de frittage. Lors de ce travail, la poudre de β-TCP était incorporée dans une résine acrylique 

photosensible (l = 350-400 nm) (T4-CaP ; CryoBeryl software, Bry, France) pour obtenir des barbotines 

à 68% (poids/poids) de matière sèche qui ont été homogénéisées à 150 rpm (rotations par minutes) 

par broyage planétaire pendant 30 min (PM100 ; Retsch, Haan, Allemagne). 

Comme pour les barbotines conventionnelles, le taux de charge en matière a un impact direct sur la 

densité et la microporosité de l’objet final. En outre, afin de maintenir la planéité de la surface de la 

barbotine, aucun dispositif externe de type racleur ou égaliseur n’était utilisé. La suspension devait 

donc présenter une faible viscosité, lui conférant un temps de relaxation court, afin de réduire au 

maximum le délai entre l'impression de deux couches successives. 

Le temps de projection du masque dynamique sur la barbotine était de 6 secondes par couche. Entre 

chaque exposition, l’échantillon était immergé dans la barbotine avant de remonter à 50m de la surface 

afin de réaliser la polymérisation de la couche suivante. Un délai de 10 secondes était nécessaire entre 

l’impression de chaque couche afin d’assurer la planéité de la surface de la barbotine. Les pièces 

produites sont dites vertes et doivent bénéficier d’une phase de déliantage et de frittage afin d’obtenir 

les pièces finales. Comme pour les mises en forme conventionnelles, cette dernière étape aboutit à un 

retrait de pièces et donc à un accroissement de la définition de la technique d’impression (figure 28) 

 

 

(a)                                                        (b) 

 

Figure 28. Images d’une pièce imprimée au microscope électronique avec une résolution de 50 µm. On constate 

qu'aux grossissements 500x (a) et 100x (b), les couches ont une épaisseur inférieure à 50 µm en raison du frittage à 

1050°C, mais que les matrices conservent un niveau élevé de porosité ouverte. 
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4.2 Technique de mise en forme conventionnelle 

 

Pour tester et comparer la sécurité de la technique d'impression par DLP descendante, nous avons 

également produit des matrices par technique conventionnelle. Dans ce cas, les matrices ont été 

préparées à l'aide d’une technique de coulée. La poudre de β-TCP utilisée était la même pour les 

techniques d'impression (DLP) et de coulée.  

La poudre de β-TCP a été mise en suspension dans une solution d'eau avec un dispersant (Darvan C) 

et un surfactant (B1001) pour obtenir des barbotines à 68 % (poids/poids) de matière sèche, 

homogénéisées par broyage planétaire pendant 30 minutes à 150 rpm(PM100 ; Retsch, Haan, 

Allemagne). La suspension a ensuite été coulée dans un moule en plâtre conçu pour obtenir des 

disques de 6 mm de diamètre. Le moule a ensuite été placé dans une étuve pendant une nuit (12 

heures) à 30 °C.  
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5 Déliantage et frittage  

 

Une fois l’impression des pièces réalisées, celles-ci étaient prélevées afin d’être placées en four 

(Ecotop 60, ROHDE, Prutting Germany) et subir leurs cycles de déliantage et frittages couplés en 1 

seule étape. Lors d’une première phase, la montée en température était de 1°C/min jusqu’à une 

température de 600°C qui était maintenue en plateau durant 1 heure. Cette première phase de montée 

en température consistait en un déliantage des pièces et ainsi à l’élimination progressive des résines 

et composés organiques. La seconde phase d’ascension thermique était réalisée à une vitesse de 5°C/ 

minute jusqu’à atteindre la température de frittage de qui était maintenue pendant 3 heures. Enfin, les 

pièces étaient ramenées à la température ambiante selon une courbe de descente de température de 

5°C/min.  Cette association des processus de déliantage et frittage est innovante, car classiquement, 

ce sont 2 étapes successives qui sont réalisées. Dans un premier temps les pièces sont déliantées afin 

de retirer la résine et les composés organiques présents dans les pièces. Les édifices obtenus après 

cette première étape sont fragiles du fait du retrait de leur échafaudage Par la suite, un second 

processus de frittage permet la densification des matrices afin d’acquérir leurs propriétés physico-

chimiques définitives. Des températures de frittage de 1000, 1050 et 1120°C ont été choisies afin de 

pouvoir étudier la microporosité ouverte et les propriétés biologiques des matrices. Ce processus est 

innovant, car il réduit le temps de production des pièces et réduit liés à la manipulation des pièces 

(figure 29). 

 

Figure 29. Exemple de courbe de déliantage et frittage en 1 étape  
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6 Caractérisation des pièces produites 

 

6.1 Détermination de la microporosité ouverte des matrices 

Les porosités des matrices ont été établies par pesée hydrostatique. Cette méthode permet de calculer 

la densité apparente et la porosité ouverte d'un échantillon en mesurant sa masse dans différentes 

conditions. 

Pour déterminer leur masse sèche, les échantillons ont été séchés dans un four pendant 30 minutes à 

150°C. Ils ont ensuite été placés dans une chambre à vide pour obtenir un vide approximatif (<1 kPa). 

Ces conditions ont été maintenues pendant un minimum de 30 minutes avant de rompre le vide et 

peser les échantillons. 

La masse humide des échantillons a ensuite été mesurée. Ceux-ci ont été placés dans une chambre 

à vide pour obtenir un vide approximatif (<1 kPa) pendant 1 heure. Par la suite, les échantillons ont été 

immergés dans l’eau distillée et le vide rompu. Par la suite, la plateforme supportant l’échantillon était 

agitée pour éliminer les microbulles provenant du dégazage de l'eau et l’immersion était maintenue 

pour au minimum 1 heure. Durant ce temps, le vide était remis en place puis cassé toutes les 20 

minutes pendant trois cycles, laissant les échantillons immergés avant d'être pesés. Enfin, les 

différentes mesures de masse sèche et humide ont été comparées afin de déterminer la porosité des 

échantillons. 

Trois types de matrices non macroporeuses, comprenant chacune six échantillons, ont été produits 

afin d'étudier l'impact de la température de frittage à 1050 et 1120°C et de l'épaisseur d'impression de 

50 et 100 µm (groupe 1 : 1050°C et 50 µm ; groupe 2 : 1050°C et 100 µm ; groupe 3 : 1120°C et 50 

µm). 

 

6.2 Contrôle de la précision de notre technique d’impression par DLP  

La température de frittage joue un rôle majeur dans le retrait des pièces produites, en fonction de leur 

composition et des paramètres de production. Des tests préliminaires ont été effectués pour déterminer 

le retrait induit dans notre matériau à différentes températures. Une fois ces données recueillies, nous 

avons pu déterminer que les pièces imprimées devaient être surdimensionnées de 21% à 1050°C pour 

obtenir les dimensions souhaitées après frittage. Dans ce travail, afin de confirmer la précision de notre 

technique de mise en forme, nous avons produit des cubes avec quatre fenêtres par côté. Un repère a 

été placé sur le dessus du cube pour identifier les axes X/Y/Z. Nous avons utilisé la même barbotine 

que lors de nos différents tests d'impression. 

Lors du premier essai, deux cubes de 5 mm de côté, comportant chacun quatre fenêtres de 1 mm sur 

1 mm, ont été imprimés et frittés à 1050°C pour être mesurés (figure 30). 
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                                                    (a)                                                   (b) 

 

Figure 30. Modèle virtuel du cube avant surdimensionnement (a) et cube produit après frittage (B) 

 

Nous avons effectué un second test en utilisant deux dimensions de cube différentes pour confirmer 

nos résultats et l'impact potentiel des dimensions sur la précision de la technique. Le premier cube était 

identique à ceux que nous avions produits pour le premier test. Le second cube a été conçu avec des 

arêtes de 1 cm, chaque face comportant quatre fenêtres de 2 mm. Comme pour le premier test, la 

température de frittage était fixée à 1050°C. 

L'évaluation de la précision d'impression a été réalisée à l'aide d'un scanner de microtomodensitométrie 

(micro-CT) (Bruker Skyscan 1172) couplé au logiciel 3D systems/Geomagic Control X afin de réaliser 

les mesures. Les dimensions des arêtes ont été mesurées en utilisant les dimensions moyennes entre 

tous les points d'une face et leurs antagonistes orthogonaux sur la face opposée. 

 

6.3 Relargage des ions calcium en milieu aqueux 

Afin d’étudier le relargage ionique de notre matériau, nous avons observé la variation de la 

conductimétrie de l'eau distillée dans laquelle étaient immergées des pastilles de 11.5 mm de diamètre, 

2.1 mm d'épaisseur et d’une masse de 0.55g. Celles-ci ont été fabriquées à l’aide de notre technique 

d’impression. Trois températures de frittage ont été étudiées, 1000°C, 1050°C et 1100°C, et pour 

chacune deux échantillons produits.  

Afin de reproduire nos conditions de cultures, une pastille était lavée 5 minutes dans l’eau distillée et 

l'autre pendant 1 heure avant d'être stérilisée à 170°C pendant 1 heure.  

Un dispositif spécifique a été développé pour tester 8 échantillons en parallèle et ceux-ci étaient laissés 

dans de l'eau pure thermostatée à 37°C pendant 6 jours. Pour convertir ces résultats de conductimétrie 

en un dosage du Ca2+, nous avons utilisé un système de chromatographie d'échange d'ions AQUION 

ICS900. 
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Ainsi, nous avons étudié le relargage ionique sur les 6 groupes suivants : 

 

- -TCP avec lavage de 5 minutes frittage à 1000°C  

- -TCP avec lavage 1 heure frittage 1000°C  

- -TCP avec lavage de 5 minutes Frittage à 1050°C  

- -TCP avec lavage de 1 heure frittage 1050°C  

- -TCP avec lavage de 5 minutes Frittage 1100°C  

-TCP avec lavage d'une heure Frittage à 1100°C   
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7 Évaluation de la biocompatibilité de la technique 

d’impression des matrices de -TCP 

 

7.1 Étude de l’impact de la température de frittage et de la technique de mise en 

forme  

 

Étude de l’impact de la température de frittage et de la technique de mise en forme : 

Afin d’évaluer la biocompatibilité de notre technique d’impression, nous l’avons comparée à la 

technique de mise en forme classique par coulée. Ainsi, nous avons imprimés une série de pastilles de 

-TCP et coulé une autre série de pastilles à l’aide de -TCP appartenant à la même production. Ces 

pastilles présentaient une forme circulaire adaptée à la réalisation de cultures au sein de plaques de 

24 puits. Deux températures de frittage ont été sélectionnées, une première à 1000°C et la seconde à 

1100°C. L’objectif de ces deux températures était d’étudier l’impact de la microporosité et de la 

dégradation des matrices sur la culture cellulaire. Avant la mise en culture, les pastilles ont été rincées 

à l’eau pure pendant 5 minutes avant d’être stérilisées à 170°C pendant 1 heure.  

De plus, les durées de cultures ont été étudiées avec un comptage cellulaire effectué à 3 et 6 jours. 

 

Différents groupes étaient formés, comprenant chacun 6 échantillons : 

. -TCP coulé et fritté à 1000°C 

. -TCP imprimé et fritté à 1000°C 

. -TCP coulé et fritté à 1100°C 

. -TCP imprimé et fritté à 1100°C 

. MC3T3-E1 sur fond de puit (groupe témoin) 

 

Les cellules choisies pour cet essai étaient des MCT3T3-E1, lignée cellulaire immortalisée issue de 

précurseurs d’ostéoblastes de calvaria de souris. Chaque puits était ensemencé de 8000 cellules en 

suspension et 900 l de milieu spécifique de culture était ajouté dans chaque puits. Par la suite, la plaque 

de culture était mise en incubation au sein d’une enceinte (CB 150/APT l ine/Binder,  

LabExchange, Paris, France)  avec comme paramètres : température à 37°C, atmosphère à 5% 

CO2 et 100% de saturation en eau.  

 

La vitalité des cellules a été étudiée à l'aide d'un indicateur redox, l'Alamar Blue. Les milieux de culture 

étaient nettoyés de chaque puits, puis remplacés par un milieu de culture contenant 10% de colorant 
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bleu Alamar® fluorescent (Interchim), avant d’être remis en incubation pendant 2 heures. Le bleu 

alamar, ou résurazine est un réactif bleu qui lorsqu’il est réduit, se transforme en résorufine à la couleur 

rose fortement fluorescente dans le rouge. Il est donc utilisé comme marqueur de la viabilité cellulaire 

en mettant en évidence la présence d’une activité d’oxydoréduction liée au nombre de cellules 

présentes et à leur activité mitochondriale. 

Les solutions ont ensuite été transférées dans des plaques de 96 puits (Nunc) et l’absorption de 

fluorescence mesurée par fluoromètre (TwinkleTM LB 970, Berthold Technologies) à 530 nm pour 

l’excitation et 590 nm pour l’émission. Ceci a permis d’évaluer l’activité mitochondriale et donc la vitalité 

des différents groupes. Le taux de vitalité des cellules des différents groupes était calculé en réalisant 

le ratio entre leur absorbance et celle des cellules du Groupe témoin. 

 

7.2 Impact du rinçage des matrices  

 

Afin d’améliorer nos résultats de vitalité cellulaires, notre protocole a été modifié afin d’évaluer l’impact 

d’un rinçage à l’eau pure plus long des pastilles. Un rinçage plus long est censé éliminer les phases 

les plus instables des matrices et ainsi limiter la libération d'ions pendant la culture des cellules, ce qui 

peut être préjudiciable à leur survie. De même, le renouvellement quotidien du milieu de culture à partir 

de la 24e heure de culture a été étudié sur des cellules cultivées sur fond de boîte et sur des matrices 

rincées pendant 1 heure. Un rinçage plus long est supposé éliminer les phases les plus instables des 

matrices et ainsi limiter la libération d'ions pendant la culture des cellules, ce qui pourrait être 

préjudiciable à leur survie. De même, le renouvellement quotidien du milieu de culture à partir de la 

24ème heure de culture a été étudié sur des cellules cultivées sur fond de boîte et sur des matrices 

rincées pendant 1 heure. 

Nous avons donc cultivé des cellules MC3T3-E1 sur des matrices -TCP mises en forme à l’aide de 

notre technique d'impression puis frittées à 1050°C.  

Le protocole de culture et d’évaluation de la vitalité cellulaires était par ailleurs identique au précédent 

test de biocompatibilité.  

Les groupes formés étaient ainsi : 

- -TCP lavé 5 minutes 

- -TCP lavé 1 heure 

- -TCP lavé 1 heure avec changement de milieu de culture/24 heures 

- MC3T3-E1 sur fond de puits avec changement de milieu de culture/24 heures  

- MC3T3-E1 sur fond de puits (groupe témoin)  



77 

 

8 Étude qualitative de dépôts protéiques sur matrices 

phosphocalciques  

 

En préambule aux essais de culture a été réalisé un test d’accroche et de nettoyage de la solution de 

coloration sélectionnée. Afin de calibrer notre protocole d’observation de premiers tests avec une 

grande variabilité des durées d’immersion des pastilles ont été réalisés afin de tester l’accroche 

protéique. De même, nous avons cherché à évaluer différentes techniques de marquage afin de faciliter 

l’observation du dépôt protéique en microscopie optique. Le protocole décrit résulte de ces essais 

préliminaires. 

 

L’objectif de ce travail était d’étudier : 

 

- La durée nécessaire de séchage nécessaire à l’accroche d’un dépôt protéique sur des matrices 

phosphocalciques frittées à différentes températures. 

- La qualité du film déposé en microscopie optique. 

 

Les essais ont été menés sur des pastilles de matrices non macroporeuses de β-TCP mises en forme 

par prototypage rapide. Les températures de frittage sélectionnées étaient de 1050°C et 1100°C afin 

de faire varier la porosité des matrices et étudier l’impact sur l’adhésion d’un film protéique à la surface 

du matériau. Du sérum de veau fœtal (Corning™ 35-015-CV) a été utilisé comme source de protéines 

pour la réalisation des dépôts. La solution de coloration été : bleu de Coomassie 2.5% (p/v), éthanol 

50% (v/v), acide acétique 10% (v/v). La solution de nettoyage été composée de : éthanol 20% (v/v), 

acide acétique 7.5% (v/v). La méthode d’étude comprenait un premier temps de trempage dans le 

sérum de veau fœtal avant une ou des phases de séchage. Plusieurs groupes ont été formés afin de 

déterminer la durée minimale nécessaire à la réalisation d’une accroche protéique efficace sur les 

pastilles : 

 

Groupe 1 : 4 pastilles frittées à 1050°C immergées pendant 5 minutes dans le sérum de veau fœtal, 

sans temps de séchage avant coloration. 

Groupe 2 : 4 pastilles frittées à 1050°C immergées pendant 5 minutes dans le sérum de veau fœtal 

avant séchage de 15 minutes. 

Groupe 3 : : 4 pastilles frittées à 1100°C immergées pendant 5 minutes dans le sérum de veau fœtal, 

sans temps de séchage avant coloration. 

Groupe 4 : 4 pastilles frittées à 1100°C immergées pendant 5 minutes dans le sérum de veau fœtal 

avant séchage de 15 minutes. 

Groupe 5 : 4 pastilles témoins frittées à 1050°C. 
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Par la suite l’ensemble des pastilles étaient rincées à l’eau stérile avant d’être immergées en solution 

de coloration pendant 5 minutes. Les pastilles étaient par la suite trempées en solution de décoloration 

pendant 5 minutes avant rinçage final à l’eau stérile. Une fois les pastilles préparées, elles étaient 

étudiées en microscopie optique (BRESSER Science Infinity) à des grossissements de x4 et x10, par 

deux opérateurs.  
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9 Production de plasma riche en plaquettes  

 

Notre technique d’extraction est basée sur les travaux d’Amable (137)   visant à l’optimisation des 

cytokines et facteurs de croissance présents au sein du plasma riche en plaquettes (PRP) dans le 

cadre de la médecine régénérative. Nous avons donc choisi d’utiliser un PRP activé (PRPaC). Afin de 

diminuer les variations du PRPaC produit les prélèvements ont été réalisés sur un donneur unique 

avec un horaire constant de prélèvement compris entre 8h et 8h30 et utilisé frais le jour même de sa 

production. 

Les étapes de production sont les suivantes : 

- Prélèvement sanguin sur tube citraté Vacutainer  Ref : 369714. Le nombre de tubes était 

dépendant de la quantité de PRPaC à produire. 

- Réalisation d’une première étape de centrifugation des tubes à 300g pendant 5 minutes à 18°C 

(Ependorf centrifugeuse réfrigérée 5415R) avec montée et descente rapide en vitesse de 

centrifugation. Après centrifugation, l’ensemble du plasma situé au-dessus du culot leucocytaire 

(PRP1) était prélevé afin d’écarter les érythrocytes et leucocytes (figure 31).  

 

Figure 31. Aspect après première étape de centrifugation mettant en évidence le culot érythrocytaire, le culot 

plaquettaire et le plasma concentré en plaquettes surnageant. 

 

Par la suite une centrifugation du PRP1 était réalisée à 700g pendant 17minutes et à 18°C. On 

obtenait alors un culot plaquettaire et un plasma pauvre en plaquettes (PPP) surnageant (figure 32). 

Le culot plaquettaire était alors remis en suspension dans 3/10 du volume de PPP produit. Ceci 

permettait d’obtenir une nouvelle production appelée PRP2. 
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Figure 32. Culot plaquettaire et PPP après seconde étape de centrifugation 

 

- Les plaquettes contenues dans le PRP2 étaient alors activées en ajoutant 20l de CaCl2/ml de 

PRP2 puis mises en incubation à 37°C (BINDER CB 150-ul 9040-0054 CO2 150L) pendant 

1 heure. Cette étape permettait d’obtenir une production de PRP activé (PRPa). Enfin, le PRPa 

était centrifugé à 3000g pendant 20 minutes à 18°C. Le surnageant était alors récupéré et 

constituait le PRP activé centrifugé (PRPaC) en étant séparé du culot plaquettaire (figure 33). 

 

 

 

Figure 33. Culot plaquettaire et PRPaC produit après étape finale de centrifugation  
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10 Étude de l’impact d’un dépôt de plasma riche en plaquettes 

activées (PRPaC) sur la prolifération d’HUVECs 

 

Afin d’étudier l’intérêt d’un dépôt protéique de PRPaC sur matrice phosphocalcique pour la culture de 

cellules endothéliales, nous avons choisi comme modèle cellulaire, des cellules endothéliales de veines 

ombilicales humaines (HUVECs). L’intérêt de l’utilisation de ces cellules comme modèle était leur 

facilité d’accès et de manipulation ainsi que la reproductibilité des résultats obtenus lors des 

expérimentations. Ainsi, des pastilles de -TCP ont été produites par technique d’impression puis 

frittées à 1050°C avant d’être nettoyées en eau ultrapure pendant 2 heures à 3 reprises avec agitation 

à 80 rpm et 37°C avant stérilisation à 170°C. Par la suite, les pastilles ont été déposées dans une 

plaque de culture de 96 puits (Nunc).  

Le jour de l’expérimentation, du PRPaC était produit selon le protocole précédemment détaillé. 150 l 

étaient déposés dans les puits contenant les pastilles devant bénéficier d’un dépôt protéique ou dans 

les puits ne contenant pas de pastille, mais devant recevoir un dépôt de PRPaC. Par la suite, le PRPaC 

était réaspiré au bout de 30 minutes puis séché sous hotte aspirante pendant 30 minutes. Sur les 

pastilles testées pour un multidépôt, cette étape était répétée une seconde fois. 

Une fois l’ensemble des échantillons préparés, des HUVECs (Promocell) étaient introduites dans 

chaque puits à raison de 10000 cellules par puits de culture. Par la suite, était introduit dans chaque 

puits de culture 440 μl d’un milieu de culture spécifique des cellules endothéliales (Promocell GmbH, 

Heidelberg, Allemagne) préalablement enrichi de 21 μl/ml d’une supplémentation de culture spécifique 

des HUVECs (Promocell GmbH, Heidelberg, Allemagne), de streptomycine (0,1mg/ml) et de pénicilline 

(100UI/ml), avant de placer la plaque de culture en étuve (CB 150/APT line/Binder, LabExchange, 

Paris, France) avec comme paramètres : température à 37°C, atmosphère à 5% CO2 et 100% de 

saturation en eau. La durée de culture pour cet essai était fixée à 6 jours et un changement de milieu 

était réalisé chaque jour. 

Différents groupes contenants chacun 6 échantillons étaient ainsi formés : 

- -TCP mono dépôt  

- -TCP multi dépôt 

- -TCP lavage NACL 

- Fond de puits avec dépôt 

- Fond de puits sans dépôt (groupe témoin)  
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Pour les mesures de vitalité, les milieux de culture étaient nettoyés de chaque puits, puis remplacés 

par un milieu de culture contenant 10% de colorant bleu Alamar® fluorescent (Interchim), avant d’être 

remis en incubation pendant 2 heures. 

Par la suite, l’absorption de fluorescence était mesurée par fluoromètre (TwinkleTM LB 970, Berthold 

Technologies) à 530nm pour l’excitation et 590nm pour l’émission. Le taux de vitalité des cellules des 

différents groupes était calculé en réalisant le ratio entre leur absorbance et celle des cellules du 

Groupe témoin.  
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11 Étude en microscopie confocale de la culture d’HUVECs sur 

matrices de -TCP 

 

Afin de pouvoir étudier l’organisation cellulaire de cellules endothéliales cultivées sur une matrice de 

-TCP présentant un dépôt de PRPaC, la microscopie confocale nous est apparue comme une 

technique présentant un intérêt certain. En effet, elle permet une étude précise de l’organisation 

cellulaire en présentant un plan focal extrêmement réduit. Durant ce même essai, la vitalité cellulaire a 

également été étudiée et comparée à nos précèdent résultats. 

Les HUVECs ont à nouveau été sélectionnées comme modèle de cellules endothéliales et les pastilles 

de -TCP (11x1,8mm) utilisées étaient imprimées avant d’être frittées à 1050°C puis nettoyées en eau 

pure pendant 2 heures à 3 reprises avec agitation à 80 rpm et 37°C avant d’être stérilisées à 170°C.  

Le PRPaC était produit selon les modalités précédemment détaillées. 

Les pastilles étaient déposées dans des plaques de 48 puits (NUNC) et le dépôt de PRPaC consistait 

en un dépôt de 150 l dans chaque puits concerné, avant aspiration après 1 minute de trempage et 

enfin les pastilles étaient laissées à sécher 5 minutes sous hotte à flux laminaire.  

Différents groupes ont été mis en place afin d’étudier la culture cellulaire à 4 heures, 24heures et 3 

jours. La quantité de cellules de ces groupes a été adaptée afin de faciliter les observations. Ainsi, 

30.000 cellules ont été introduites dans les puits des groupes étudiés après 3 heures et 24 heures de 

culture et 10.000 cellules ont été déposées dans les puits des groupes étudiés après 3 jours de culture.  

Par la suite, était introduit dans chaque puit de culture 440μl d’un milieu de culture spécifique des 

cellules endothéliales (Promocell GmbH, Heidelberg, Allemagne) préalablement enrichi de 21 μl/ml 

d’une supplémentation de culture spécifique des HUVECs (Promocell GmbH, Heidelberg, Allemagne), 

de streptomycine (0,1mg/ml) et de pénicilline (100UI/ml), avant de placer la plaque de culture en étuve 

(CB 150/APT line/Binder, LabExchange, Paris, France) avec comme paramètres : température à 37°C 

atmosphère à 5% CO2 et 100% de saturation en eau.  

Les groupes formés étaient :  

- 2 Pastilles de -TCP sans dépôt de PRPaC pour observation à 4 heures, 24 heures et 3 jours. 

- 2 Pastilles de -TCP avec PRPaC pour observation à 4 heures 

- 2 Pastilles de -TCP avec PRPaC et HUVECs pour observation confocale à 4 heures 

- 2 Pastilles de -TCP avec PRPaC et HUVECs pour observation confocale à 24 heures 

- 2 Pastilles de -TCP avec PRPaC et HUVECs pour observation confocale à 3 jours. 

- 2 Pastilles de -TCP avec PRPaC et HUVECs pour vitalité à 3 jours. 

- 2 puits avec dépôt de PRPaC et HUVECs pour vitalité à 3 jours. 

- 2 puits sans dépôt et HUVECs pour vitalité à 3 jours (groupe témoin). 
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Lors de ces essais, aucun renouvellement du milieu de culture n’était réalisé.   

 

Pour les observations en microscopie confocale les échantillons étaient traités par FISHER : Live/Dead 

fluorescence kit. Ils étaient prélevés de la première plaque et trempaient 30 minutes en solution de 

coloration. 250 ml de solution de coloration/puits. Les cellules vivantes étaient marquées par la 

présence de Calcéine rendue hautement fluorescente (Verte : ex/em ~495 nm/~515 nm) en 

intracellulaire par l’action des estérases. L’Ethidium Homodiner-1 (EthD-1) pour sa part pénétrait les 

cellules présentant une membrane cellulaire endommagée. En se fixant aux acides nucléiques, sa 

fluorescence était alors multipliée par 40 (Rouge : ex/em ~495 nm/~635 nm). Ceci permettait le 

repérage des cellules mortes. 

L’observation était réalisée à l’aide d’un microscope photonique à balayage laser ZEISS LSM 710 avec 

un grossissement X10 afin de permettre l’acquisition des échantillons afin de visualiser uniquement la 

fluorescence émise sur le plan focal. 

 

Enfin, afin de confirmer les données de notre précédent test de culture, nous avons réalisé des mesures 

de vitalité. Les milieux de culture étaient ainsi nettoyés de chaque puits, puis remplacés par un milieu 

de culture contenant 10% de colorant bleu Alamar® fluorescent (Interchim), avant d’être remis en 

incubation pendant 2 heures. Les solutions ont ensuite été transférées dans des plaques de 48 puits 

(Nunc) et l’absorption de fluorescence mesurée par fluoromètre (TwinkleTM LB 970, Berthold 

Technologies) à 530nm pour l’excitation et 590nm pour l’émission. Ceci permettait donc d’évaluer 

l’activité mitochondriale et le taux de vitalité des différents groupes, en réalisant le ratio entre leur 

absorbance et celle des cellules du groupe témoin.  
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12 Développement d’une matrice tubulaire de culture en flux 

  

La matrice tubulaire jouera à terme un rôle central dans le fonctionnement de notre bioréacteur et la 

réalisation de culture en flux de cellules endothéliales. Son rôle lors des premiers essais sera de réaliser 

la mono culture d’HUVECS avec dépôt de PRPaC sur matrice de -TCP sous flux laminaire de milieu 

de culture thermostaté. 

Dans ce contexte, nous avons développé un design répondant à différents impératifs et le prototypage 

rapide a été utilisé afin de pouvoir rapidement tester nos évolutions de design. Les pièces étaient donc, 

dans un premier temps, conçues informatiquement puis imprimées pour une première série de tests 

en résine. Une fois cette première validation physique réalisée, une seconde série de pièces étaient 

imprimées en céramique afin de valider le concept (figures 34, 35 et 36). 

Pour la réalisation de notre bioréacteur, il a été décidé que les éléments en contact avec les matrices 

et les fluides de culture devaient être à usage unique ou facilement stérilisables et accessibles 

financièrement. Il a donc été décidé de positionner la matrice de culture dans le corps de 2 seringues 

de 5 millilitres (Seringues stériles Luer-Lock PIC solution - 5ml) sectionnées en leur centre et reliée par 

une tubulure en silicone stérilisable. Ce premier élément a conditionné le design externe de nos 

matrices et en particulier leur diamètre.  

Un second élément conditionnant était le diamètre interne de l’embout de nos seringues qui était de 2 

millimètres, ce qui conditionnait le diamètre de l’extrémité de nos matrices afin de réaliser une jonction 

avec le moins de turbulence de l’écoulement du milieu de culture. 

Nous avons également souhaité utiliser l’embout silicone des seringues et les extrémités de nos 

matrices ont été dessinés afin de permettre leur insertion et rétention. Afin de permettre l’écoulement 

du liquide de culture, l’extrémité de l’embout est simplement perforée à l’aide d’un bistouri circulaire de 

type true cut (figure 37).  

Le diamètre de la zone de culture cellulaire au sein des matrices, a quant à lui était fixé à 5 millimètres 

afin de pouvoir faciliter l’étude de l’organisation cellulaire sur les parois. En effet, nous prévoyons une 

étude en microscopie confocale de l’organisation des cellules endothéliales cultivée sur les parois 

internes de nos matrices, ce qui nécessite leur clivage pour exposer les cellules. Cette notion de clivage 

est très importante, car les céramiques présentent une très faible élasticité et une grande rigidité. 

La réalisation de matrices à la fois résistantes aux manipulations et pouvant être facilement ouvertes a 

nécessité le développement d’un design dit à « rupture contrôlée ». Celui-ci consiste dans le 

développement de zones où la matrice est creusée afin de rompre préférentiellement.  

Cette notion de rupture nous a conduit au développement d’une matrice modulaire. En effet, deux types 

de modules ont été développés, d’une part, des modules dits de culture qui serviront à l’étude des 

cellules en culture et d’autre part des modules dits de jonctions qui servent à relier les modules de 
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culture à l’extrémité conique des seringues. Finalement, les pièces produites ont consisté en 

l’assemblage de 2 modules de culture avec 2 modules de jonctions.  

Afin de faciliter les observations en microscopie confocale, nous avons également souhaité que les 

surfaces étudiées soient les plus planes possibles (figure 38).  Finalement, cela a abouti à un design 

de matrices clivables, permettant de récupérer 8 zones de culture cellulaires, 4 proximales et 4 distales 

en fonction de l’écoulement du flux de milieu de culture. Cela nous a semblé important afin de multiplier 

les échantillons exploitables lors d‘un test et de nous assurer de l’homogénéité de l’organisation 

cellulaire au sein de la matrice.  

L’utilisation de la technologie de prototypage rapide a largement démontré son intérêt lors de cette 

phase de développement en nous permettant de rapidement modifier nos designs et réaliser des essais 

afin d’affiner les caractéristiques architecturales de nos modules. 

Ceci nous a permis de démontrer la faisabilité d’un dépôt au sein de nos matrices et la précision des 

zones de clivage qui permet l’obtention des zones d’études planes et régulières qui facilitent les 

observations. 

 

Figure 34. Étude préliminaire de design externe de 2 modules de culture assemblés 

  

                                                          (a)                                      (b) 

Figure 35. Essai de clivage longitudinal sur module de culture imprimé en résine (a) et module de culture imprimé 

afin de réaliser des essais de clivage (b) 
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(a)                                                        (b)    

Figure 36. Modèle numérique (a) et physique (b) du design « définitif » des matrices. 

 

 

Figure 37. Montage du noyau du bioréacteur composé de 2 seringues de 5ml reliée par une tubulure silicone afin 

d’assurer son étanchéité 

 

 

                     

                (a)                              (b)                                                   (c) 

Figure 38. Démonstration de la technique de dépôt et du clivage de la matrice permettant de recueillir les pièces 

nécessaires à l’observation en microscopie confocal. Matrice complète en cours d’exposition au colorant (a). 

Sommet de matrice clivé afin d’exposer son canal central et les lignes de fracture contrôlées (b). Fragments de 

matrice destinés à l’étude par microscopie confocale (C).  



88 

 

 

13 Développement d’un bioréacteur de culture en flux  

 

Afin de réaliser des cultures in vitro dynamiques de cellules endothéliales, nous avons souhaité 

développer un réacteur de culture en flux répondant à nos besoins spécifiques (figures 34 et 35). 

Notre objectif principal était de maintenir un milieu stérile à température constante et avec un flux 

contrôlé pour une durée de culture de 6 jours. Nous souhaitions ainsi un contrôle précis des 

paramètres de culture, mais également l’enregistrement de ces paramètres en continu durant la 

totalité de la culture et ceci afin de détecter des variations pouvant influer sur les résultats obtenus.  

 

Nous avons donc déterminé un cahier des charges à remplir par notre matériel :  

- Réalisation d’un matériel modulaire pouvant évoluer dans le temps, chaque module pouvant 

ainsi être remplacé en cas de panne ou d’évolution. 

- Température constante comprise entre 37 et 39°C au niveau des matrices de culture malgré 

les variations de flux de milieu de culture.  

- Homogénéisation du milieu de culture et tamponnement du milieu. 

- Capacité à contrôler les flux de manière très précise : culture à faible contrainte mécanique 

versus hautes contraintes (1 à 100ml/ min), variations quasi instantanées. 

- Montage stérile et mise en route rapide. 

- Développement d’un logiciel intelligent de contrôle et d’enregistrement des différents 

paramètres de fonctionnement. 

- Différents modules indépendants ont ainsi été progressivement développés à l’aide de la 

technique du prototypage rapide afin de répondre à ce cahier des charges (figure 39, 40). 

 

Figure 39. Schéma du réacteur 
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Figure 40. Réacteur assemblé avec ses différents modules. 

 

 

 

 

 

Figure 41. Prototypes ayant servi au développement du design des modules 

 

Afin de répondre à notre cahier des charges, les choix techniques adoptés ont été : 

- Utilisation du prototypage rapide pour le développement et l’optimisation des modules du 

réacteur (figure 41). 

- Contrôle de la température de culture au niveau des matrices par le développement d’un module 

de culture contenant un chauffage ventilé permettant de stabiliser la température de culture au 

niveau de la matrice (module de culture). 
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- Maintien en température et homogénéisation du milieu de culture par utilisation de chauffages 

au contact d’un flacon contenant le milieu de culture, logé au sein d’un cylindre isolant (module 

d’homogénéisation). 

- Utilisation d’une pompe péristaltique avec modulation possible en temps réel du flux de culture 

de 1à 100ml/min (module de contrôle). 

- Tamponnement du milieu de culture : injection contrôlée de CO2 au niveau du module 

d’homogénéisation. Création d’un module d’injection. 

- Utilisation de tubulures à usage unique (origine médicale) ou pièces stérilisables, afin de 

permettre la culture en milieu stérile.  

 

Afin de permettre la mise en température rapide de la culture et la stabilité de celle-ci, nous avons 

décidé d’utiliser des régulateurs Proportionnel/Intégrale/Dérivée (PID) afin de contrôler les différents 

chauffages, atteindre les températures cibles le plus rapidement possible, la maintenir et pouvoir la 

retrouver en fonction des modifications de flux du milieu de culture. Par ailleurs, la même technique a 

été sélectionnée pour le tamponnement du milieu de culture par injection de CO2. 

Nous avons également décidé de développer une interface graphique de contrôle et d’enregistrement 

des paramètres du bioréacteur. Deux interfaces de contrôles sont développées, une interface 

permettant de visualiser de manière étendue les paramètres, elle est dite « mode expert » et une 

interface focalisée sur les paramètres essentiels : température du milieu de culture dans le flacon et 

dans la matrice, vitesse du flux de culture, pourcentage de CO2 présent dans la phase gazeuse du 

flacon de culture. La partie hardware est incluse dans le module qui supporte la pompe péristaltique.  

 

13.1 Modules d’homogénéisation du milieu de culture :  

 

Les objectifs de ce module étaient de chauffer et maintenir le milieu de culture en température, mais 

également homogénéiser celui-ci. Ce module a été développé afin d’accueillir un flacon de 500 

millilitres de milieu de culture. Son design est basé sur une structure tubulaire en nid d’abeille contenant 

des sondes thermiques, des chauffages au niveau des parois et un agitateur magnétique intégré au 

socle.  

Afin de calibrer ces sondes pour qu’elles reflètent la température du milieu de culture, des essais ont 

été réalisés avec des sondes positionnées directement au sein du flacon. Une fois les températures 

corrélées, seules les sondes de paroi ont été maintenues (figures 37 et 38).  

De même, la régulation des chauffages a été contrôlée avec un PID. (Le module permet de passer la 

température du milieu de 4°C à 39°C en moins de 2h puis maintient une température au 1/10 de degré 

si le flux de culture est constant). Ceci doit permettre une mise en route rapide du réacteur en parallèle 

de la préparation de la matrice de culture puis du dépôt cellulaire en culture statique.    
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C’est également au niveau du flacon contenant le milieu de culture qu’est réalisé le tamponnement du 

milieu par injection de CO2 afin de maintenir une concentration atmosphérique de celui-ci de 5%. Un 

piège à eau avec un filtre à air est également relié à ce flacon afin de permettre l’expulsion des gaz. 

 

                (a)                                                       (b) 

Figure 42. Premier prototype du module (a) et module final avec sondes de températures ayant servies à la 

calibration (b). 

 

 

Figure 43. Montage ayant servi à la calibration du module de chauffage et d’homogénéisation 

 

 

 

13.2 Module de culture : 

 

Ce second module se compose d’une enceinte close contenant un plateau sur lequel vient se 

positionner la matrice de culture (figure 44).  Ce plateau a pour fonctions de stabiliser la matrice et 

contenir une éventuelle fuite de milieu de culture. Au-dessous de celle-ci se positionnent les chauffages 

et ventilateurs. Du fait du caractère modulaire du réacteur, le milieu de culture chemine hors des 

modules au sein des tubulures sur environ 50 cm (A ce niveau est située la pompe péristaltique). Nous 
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avons noté une perte de température du milieu de 10°C au moment de son entré dans le module de 

culture pour une vitesse de perfusion de 1ml/min à une température environnante de 20°C. Il nous est 

donc apparu essentiel d’intégrer au niveau du module de culture un second chauffage du milieu. Celui-

ci consiste en un chauffage pulsé sur la tubulure positionnée afin de favoriser les échanges thermiques. 

Ce chauffage est contrôlé comme pour le module de chauffage et d’homogénéisation par un PID, ce 

qui ici nous est apparu encore plus important. En effet, c’est à ce niveau que la température du milieu 

doit être contrôlée le plus finement du fait de la présence des cellules cultivées. La calibration des 

sondes thermiques présentes au niveau de ce module a également été réalisée à l’aide de sondes 

provisoires positionnées au contact du liquide au plus proche de la matrice (figure 40). 

 

 

                                            (a)                                                           (b) 

Figure 44. Plateau de culture (a) et enceinte (b) du module de culture. 

 

                                               (a)                                                        (b) 

Figure 45. Module de culture avec sondes de températures ayant servies à la calibration (a). En jaune, on peut voir 

un prototype d’isolant de la sonde thermique placée au contact de la tubulure. On peut également observer la 

matrice phosphocalcique et une sonde provisoire positionnée au plus près de la matrice (b). 

Une fois la phase de calibration achevée, les sondes provisoires au contact du milieu de culture ont 

été retirées afin d’assurer la stérilité du montage.   

Finalement, cette calibration nous a permis d’obtenir une stabilité de la température de culture se 

maintenant au 1/10 de degré près pour une vitesse de perfusion stable et la variation de température 

est limitée à 1.5°C lors de fortes variations de vitesse de perfusion (passage de 1 à 100 ml/min) et la 
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température revient à moins de 0,5°C de la température cible en moins de 5 minutes. Cela est permis 

du fait l’utilisation des PID au niveau des deux modules qui agissent en synergie.  

De même, la mise en œuvre qui signifie pour nous d’amener le milieu de culture de 4°C à la température 

cible au niveau de la matrice (37,5°C) après montage du réacteur a pu être ramenée à moins de 2 

heures. Ceci nous est apparu tout à fait compatible avec la durée des phases de manipulation 

cellulaires nécessaires à la réalisation de la culture en flux (figure 46). 

 

 

 

Figure 46. Exemple de graphique de suivi de température du flacon d’homogénéisation et du réacteur 

13.3 Module de tamponnement du milieu : 

 

Afin d’assurer le tamponnement du pH du milieu de culture, nous avons souhaité utiliser la technique 

la plus souvent employée, qui consiste à maintenir la concentration de CO2 au sein de la phase gazeuse 

du flacon à 5%. Un module d’injection de CO2 a donc été développé afin d’être connecté au bouchon 

du flacon situé au sein du module de chauffe et d’homogénéisation. Au sein de ce module, une 

électrovanne connectée à une bouteille de CO2 s’ouvre de manière contrôlée, puis le mélange gazeux 

contenant de l’air ambiant enrichi en CO2 est pompé puis injecté au niveau du flacon par une tubulure 

stérile après passage par un filtre à microparticules pour éviter les contaminations. Un capteur de CO2 

est positionné au sein du module et contrôle à travers l’utilisation d’un PID l’ouverture de l’électrovanne 

et l’activation de la pompe. Afin de ventiler la phase gazeuse contenue dans le flacon, une tubulure de 

sortie est également mise en place, celle-ci est connectée à un piège à eau puis à un filtre à 

microparticules (figure 47). 

 Afin de calibrer le PID contrôlant les injections de CO2 une fois de plus, des capteurs provisoires ont 

été positionnés en amont et en aval du flacon et ont permis de contrôler l’efficacité de notre technique 

de tamponnement gazeux. 
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En 30 minutes environ, ce module nous permet d’obtenir une atmosphère contenant environ 5% de 

CO2 au niveau du flacon de milieu de culture (variation entre 5,5 et 4,5%). 

 

 

Figure 47. Module d’injection du CO2 avec l’électrovanne à gauche, la pompe d’injection à droite et le capteur sur la 

partie basse de l’image 

13.4 Développement d’une interface de contrôle et d’enregistrement 

 

Nos différents modules nécessitent une coordination afin d’assurer leurs fonctions.  

Le développement d’une interface spécifique de contrôle et d’enregistrement a donc été nécessaire 

afin de répondre aux contraintes posées lors de la conception du réacteur. Comme pour le réacteur lui-

même, différentes itérations ont été nécessaires pour le développement de celle-ci et ce sont 

finalement deux interfaces distinctes que nous avons souhaité mettre en place.  

Une première interface dite « mode expert » qui est celle que nous avons utilisées durant la phase de 

développement du réacteur. Celle-ci présente l’ensemble des paramètres enregistrés et les valeurs 

cibles demandées. Cette interface est plus « brute » mais permet d’étudier finement les réactions du 

réacteur (figure 48). Cette interface est déblocable par les utilisateurs mais ne nous est pas apparue 

compatible avec une utilisation en routine de culture. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 48. Interface « mode expert » 
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L’interface principale que nous avons développée par la suite visait à faciliter l’expérience utilisateur. 

Ainsi, l’interface graphique est plus agréable et centrée sur les valeurs importantes lors de la culture 

cellulaire. Elle permet également la mise en route des différentes fonctions du réacteur et d’appeler les 

données enregistrées par les différents capteurs durant le fonctionnement du réacteur. On peut ainsi 

contrôler d’un coup d’œil le bon fonctionnement du réacteur, mais également revenir sur les données 

enregistrées durant la culture afin d’expliquer des résultats pouvant être liés à un dysfonctionnement 

matériel (figure 49). Elle permet de contrôler la vitesse du flux, les températures cibles et instantanées 

du milieu de culture et du réacteur ainsi que le taux de CO2 (à noter les bornes marquant les données 

extrêmes une fois que le réacteur a atteint sa cible). On peut également noter les boutons de mise en 

marche et arrêt des différentes fonctions du réacteur et les boutons représentant un graphique 

appellent les courbes d’enregistrement des données. 

 

 

Figure 49. Interface « mode utilisateur »  
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14  Validation de la stérilité du montage du réacteur et de 

l’enregistrement des paramètres  

 

Afin de valider le fonctionnement de notre réacteur, un essai de mise en circulation de milieu de culture 

sans matrice ou cellule a été réalisé. 

Cet essai a porté sur une durée de 14 jours et nous a permis d’enregistrer la grande stabilité de nos 

paramètres prédéfinis dans le temps, mais également d’observer l’absence de contamination de notre 

milieu de culture sur une durée qui nous semble significative, nos essais de culture ultérieurs étant 

prévus sur des durées de 3 à 6 jours (figure 50). 

 

Figure 50.  Réacteur lors de l’essai de stérilité du montage  
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Chapitre 3 :  Résultats  

1 Caractérisation et contrôle des poudres produites  

1.1 Diffraction à rayons X  

 

 

Lors de nos analyses sur les matrices coulées et imprimées, nous avons observé les mêmes éléments 

et des graphiques similaires. L'étude du graphique de diffraction des rayons X montre la présence d'un 

pic important de β -TCP, alors que ceux de l'hydroxyapatite et du pyrophosphate sont absents (En 

utilisant l'angle 2 Thêta 31,773°, la diffraction par rayon X est la méthode la plus sensible pour détecter 

la présence de traces d'HA dans le TCP). La figure 51 donne un exemple de graphique de diffraction 

par rayons X que nous avons obtenu lors de l’étude d'une matrice imprimée. 

 

 

Figure 51. Spectre de diffraction des rayons X d'une matrice imprimée. Ce spectre illustre le pic de β -TCP et 

l'absence de détection de pyrophosphates, d'hydroxyapatite ou de chaux. 

1.2 Détermination de la pureté par spectrométrie infrarouge à transformé de Fourier  

L'analyse des graphiques obtenus par spectroscopie infrarouge correspond aux données receuillies 

par diffraction aux rayons X, et nous avons observé l'absence de bandes caractéristiques du 

pyrophosphate (en utilisant la bande d'absorption au nombre d'onde de 721 cm-1 caractéristique de la 

vibration d'étirement de la liaison P-O-P du groupe pyro, l'infrarouge est la méthode la plus sensible 

pour détecter la présence de pyrophosphate dans le TCP). Ainsi, nous avons conclu que notre 

production de poudre et nos techniques de mise en forme ont permis d'obtenir des matrices de β -TCP 
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avec des traces négligeables de pyrophosphate et d'hydroxyapatite. La figure 52 donne un exemple 

de spectre infrarouge que nous avons obtenu lors de l’étude d'une matrice imprimée. 

 

 

 

Figure 52. Spectre infrarouge de la même matrice imprimée que dans la figure 51, confirmant qu'aucun 

pyrophosphate n'est détecté. 
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1.3 Recherche de polluants ou éléments traces dans la poudre produite  

Les résultats obtenus sur nos échantillons confirment la sécurité de notre technique de production. En 

effet, aucune contamination ou pollution n'avait été observée pendant la synthèse de la poudre ou le 

processus d’impression. 

Les recherches externes de polluants dans la poudre sont résumées dans le tableau 3. 

Les données du tableau sont exprimées en milligrammes par kilogramme. Toutes les données avant 

et après l'impression indiquent que les contaminants sont présents en quantités indétectables ou très 

faibles.  < 1.0 signifie que l'appareil ne peut pas détecter une quantité inférieure à 1 milligramme par 

kilogramme qui est bien en dessous des valeurs limites acceptables. Elles ont confirmé la très faible 

variation dans la composition du matériau avant et après impression. Tous les contaminants à haut 

risque testés étaient indétectables ou présentaient des niveaux très faibles, ce qui confirme la 

sécurité de notre production pour une future utilisation clinique. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  

Elément Avant impression Après impression 

Mercure/Hg <0.050 <0.050 

Arsenic/As <1.0 <1.0 

Plomb/Pb <1.0 <1.0 

Cadmium/Cd <1.0 <1.0 

Antimoine/Sb <1.0 <1.0 

Chrome/Cr <1.0 <1.0 

Nickel/Ni <1.0 <1.0 

Baryum/Ba 2.7 2.8 

Cuivre/Cu <0.050 <1.0 

   

Tableau 3. Recherche de polluants ou d'oligo-éléments dans la poudre exprimée en mg/kg, avant et après le 

processus d'impression 
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2 Caractérisation des pièces produites  

2.1 Détermination de la microporosité des pièces par pesée hydrostatique 

 

Au cours de ces mesures, nous avons observé et confirmé que la porosité des matrices était liée à leur 

température de frittage et non à l'épaisseur des couches d'impression. Une température plus élevée 

induit une diminution de la porosité ouverte. En effet, même si nous avons observé une variabilité entre 

les échantillons, leur porosité est d'environ 20% pour une température de frittage de 1050°C et diminue 

autour des 9 à 10% pour une température de frittage de 1120°C. À l'inverse, malgré les variations 

d'épaisseur des couches d'impression, la porosité ouverte reste stable pour une température de frittage 

constante. Les données sont résumées dans le tableau 4. 

 

Paramètres des 

matrices  1 2 3 4 5 6 Moyenne 

50 µm / 1050°C 18.40 22.44 19.80 21.92 21.57 21.32 20.91 

 100 µm / 1050°C 25.13 18.37 19.42 21.05 20.15 21.63 20.96 

50 µm / 1120°C 10.10  7.68 12.51 11.32  9.03  8.97  9.94 

 

Tableau 4. Porosité ouverte des matrices 

Les données sont exprimées en pourcentage de porosité ouverte des matrices 

 

 

2.2 Contrôle de la précision d’impression des pièces 

 

Si l'on considère notre premier test sur des cubes de 5 mm d'arête, nos résultats démontrent la 

précision de notre technique d'impression, mais exposent également ses limites.  

 En effet, les dimensions des arêtes sont très proches de nos attentes. Sur les axes X et Y, le delta 

entre le modèle virtuel et les pièces imprimées était au maximum de 0,03 mm. La résolution sur l'axe 

Y est légèrement plus faible en raison de la technique d'impression, avec une variation maximale de 

0,07 mm par rapport au modèle numérique. 
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Tableau 5. Données du premier test d’évaluation de la précision d’impression, étude des arêtes. 

Les dimensions moyennes (X/Y/Z) sont exprimées en millimètres. 

 

Le second test confirme ces résultats, avec une variation maximale par rapport au modèle numérique 

de 0,06 mm pour le cube de 5 mm et de 0,07 mm pour le cube de 10 mm Ces données ont été résumées 

dans les tableaux 5 et 6. 

 

 

 

 

 

 

 

Tableau 6. Données du second test d’évaluation de la précision d’impression, étude des arêtes. 

Les dimensions moyennes (X/Y/Z) sont exprimées en millimètres. 

 

A l'inverse, l'étude des dimensions des fenêtres montre les limites de la technique par DLP. En effet, 

nous avons observé une diminution maximale de dimension des fenêtres de 0,16 mm pour les cubes 

de 5 mm (fenêtres de 1 mm) et de 0,21 mm pour les cubes de 10 mm (fenêtres de 2 mm), tous deux 

dans l'axe Z. Ces résultats ont été résumés dans les tableaux 7 et 8, et la figure 53 rapporte l'évaluation 

visuelle de la déviation des matrices avec une tolérance de 75 micromètres. 

Fenêtres Cube A Cube B 

Moyenne X 0.890 0.890 

Déviation standard X 0.008 0.010 

Moyenne Y 0.900 0.890 

Déviation standard Y 0.008 0.030 

Moyenne Z 0.860 0.860 

Déviation standard Z 0.009 0.015 

 

Tableau 7. Données du premier test d’évaluation de la précision d’impression, étude des fenêtres. 

Les dimensions moyennes (X/Y/Z) sont exprimées en millimètres. 

 

 

Arêtes Cube A Cube B 

Moyenne X  4.980 4.970 

Déviation standard X 0.008 0.007 

Moyenne Y  4.970 4.980 

Déviation standard Y 0.019 0.008 

Moyenne Z 4.930 4.960 

Déviation standard Z 0.033 0.008 

Arêtes Cube 5 mm Cube 10 mm 

Moyenne X 4.980 9.980 

Déviation standard X 0.004 0.010 

Moyenne Y 4.980 9.980 

Déviation standard Y 0.005 0.004 

Moyenne  Z 4.960 9.970 

Déviation standard Z 0.009 0.032 
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Fenêtres Cube 5 mm Cube 10 mm 

Moyenne X 0.890 1.890 

Déviation standard X 0.010 0.007 

Moyenne Y 0.900 1.820 

Déviation standard Y 0.017 0.022 

Moyenne Z 0.870 1.790 

Déviation standard Z 0.011 0.046 

 

Tableau 8. Données du second test d’évaluation de la précision d’impression, étude des fenêtres. 

Les dimensions moyennes (X/Y/Z) sont exprimées en millimètres. 

 

 

 
Figure 53. Comparaison d'un cube de 5 millimètres acquis par micro-CT scan avec la planification 3D. Le vert 

représente les points dont la tolérance est inférieure à 75 microns. 

 

2.3 Relargage des ions calcium 

 

L’étude de la libération des ions calcium en milieu aqueux a permis d’observer un impact direct de la 

température de frittage. Comme attendu, l'augmentation de la température de frittage induit une baisse 

de la libération de calcium. Pour tous les échantillons, la libération maximale de calcium dans le milieu 

se produit au cours des 12 premières heures. Elle diminue progressivement puis se stabilise sans 

atteindre une phase de plateau.  

Après 6 jours dans l'eau pure, l’étude des échantillons rincés pendant 5 minutes met en évidence que 

la libération maximale de calcium a été atteinte avec l'échantillon fritté à 1000°C et était de 10,67 mg/l, 

alors qu'elle était de 7,73 mg/l pour l'échantillon à 1050°C et seulement de 6,3 mg pour l'échantillon à 

1100°C. 
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Il faut également noter que le rinçage des différents échantillons réduit la libération de calcium dans le 

milieu pendant toute la durée du test. Cependant, l'impact maximal a été observé avec la température 

de frittage la plus basse et a été réduit à 1050°C et 1100°C. 

Nos données sont résumées dans le tableau 9 et la figure 54. 

 

 

Tableau 9. Relargage des ions calcium en fonction des températures de frittage et de la durée de rinçage des 

matrices 

Les données sont exprimées en milligrammes de calcium par litre 

 

 

 

 

Figure 54. Relargage des ions calcium dans l’eau distillée. 

 Les données sont exprimées en milligrammes par litre.  
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relargage du Calcium dans l'eau distillée

TCP 1000 °C H2O 5mn TCP 1050 °C H2O 5mn TCP 1100 °C H2O 5mn
Control 1 TCP 1000 °C H2O 60mn TCP 1050 °C H2O 60mn

Paramètres des 

matrices  3 heures 6 heures 12 heures 1 jour 2 jours 3 jours 4 jours 5 jours 6 jours 

1000°C/5 

minutes 2.50 3.60 5.35 6.24 7.15 8.86 9.01 9.89 10.67 

1000°C/60 

minutes 2.40 3.50 4.84 5.72 6.31 6.75 7.23 7.74 8.19 

1050°C/5 

minutes 0.95 2.20 3.01 4.09 4.97 5.80 6.52 7.15 7.73 

1050°C/60 

minutes 0.94 2.20 2.97 3.70 4.60 5.35 6.05 6.72 7.32 

1100°C/ 5 

minutes 0.90 1.60 2.52 3.60 4.47 5.14 5.70 6.28 6.30 

1100°C/ 60 

minutes 0.86 1.56 2.48 3.19 3.85 4.35 4.80 5.30 5.73 
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3 Évaluation de la biocompatibilité de la technique 

d’impression 

3.1 Étude de l’impact de la température de frittage et de la technique de mise en 

forme  

 

Les résultats de ce test sur les ostéoblastes comparant les matrices coulées et imprimées démontrent 

que notre technique d'impression n'a pas d'incidence majeure sur la prolifération des cellules. En effet, 

pour les deux températures de frittage testées les résultats sur les matrices imprimées et coulées sont 

comparables.  

Nous avons également constaté une amélioration de la prolifération des cellules corrélée à une 

température de frittage plus élevée. Enfin, nous avons également observé qu’à 6 jours, les ostéoblastes 

semblent bénéficier de la culture sur des matrices frittées à 1100°C avec des résultats se rapprochant, 

voir dépassant le groupe témoin.   

Les résultats de notre premier test sur les ostéoblastes comparant les matrices moulées et imprimées 

sont résumés dans la figure 55. Lors de celui-ci, nous n'avons pas observé de différences significatives 

entre les cultures sur matrices coulées et imprimées. Le facteur le plus influent était la température de 

frittage, et nous avons constaté une amélioration de la prolifération des cellules corrélée avec 

l’augmentation de la température de frittage. Par ailleurs, nous avons également noté une amélioration 

de la prolifération des ostéoblastes sur les matrices en fonction de la durée de culture, et de meilleurs 

résultats sur les matrices frittées à 1100°C avec une prolifération se rapprochant, voir dépassant celle 

du groupe témoin. 

 

Figure 55. Comparaison de la prolifération cellulaire in vitro à 3 et 6 jours sur matrices coulées et imprimées à 

1050°C et 1100°C. 
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3.2 Impact du rinçage des matrices  

Lors de ce test, nous avons observé qu’un temps de rinçage des matrices d’une heure semble conduire 

à une augmentation de la prolifération des ostéoblastes en comparaison à notre protocole de rinçage 

standard de 5 minutes. Cela semble cohérent avec les résultats observés lors des tests de relargage 

ionique.  

Concernant le remplacement du milieu de culture, nos résultats semblent montrer qu’un remplacement 

précoce du milieu semble préjudiciable. En effet, on note une diminution de prolifération cellulaire dans 

le groupe « fond de boite » avec remplacement en comparaison du témoin à 3 jours.  Toutefois, après 

quelques jours de culture, le remplacement du milieu de culture apparait bénéfique comme illustré dans 

la figure 56.  

 

 

Figure 56. Evaluation de l’impact sur la prolifération cellulaire du rinçage des matrices et du renouvellement du 

milieu de culture. 

 

Ces résultats nous ont amenés à faire évoluer notre protocole vers un rinçage systématique des 

matrices à l’eau ultrapure pendant 3 phases de 2 heures avec agitation à 37°C et agitation à 80 rpm 

avant stérilisation à 170°C. D’autre part, pour les cultures de plus de trois jours, nous avons décidé de 

réaliser des renouvellements quotidiens de milieu de culture à partir du troisième jour.  
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4 Étude qualitative de dépôts protéiques sur matrices 

phosphocalciques  

 

Durant ces tests, nos pastilles témoins ont montré l’absence de marquage des matrices non 

imprégnées.  

L’accroche du film protéique sur les matrices est quant à elle très rapide. En effet, aucune différence 

n’a été mise en évidence entre un temps de séchage de 5 ou 15 minutes et dans les deux cas, on 

aboutit à un dépôt protéique.  

Comme attendu, le principal élément influençant l’accroche protéique est la température de frittage et 

la modulation de la microporosité qu’elle induit. En effet, on observe une imprégnation en profondeur 

de matrice frittées à 1050°C avec une accroche importante du film protéique. À l’inverse les pastilles 

frittées à 1100°C présentent un aspect de film protéique sans imprégnation en profondeur (figure 57). 

 

 

(a)                                                               (b) 

 

Figure 57. Observation au microscope optique du film protéique marqué. On note un film homogène sur la pastille 

frittée à 1050°C (a), alors qu’à 1100°C (b), en comparaison le film semble emballer les matrices et ne pas réellement 

y adhérer. Celui-ci est friable et se fragmente laissant apparaitre la matrice sous-jacente sans marquage. 

(grossissement x10) 

 

Ces observations ont été reproduites sur des matrices tubulaires, prototypes de nos matrices de 

cultures en flux. Dans ce cas, le sérum a été introduit dans les matrices avant qu’elles ne soient 

séchées, puis marquées comme précédemment décrit (figures 58 et 59). 
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Figure 58. Film sur matrices frittées à 1050°C. On observe aisément en microscopie optique la présence d’un 

marquage qui s’étend au sein des premières couches de leurs parois intérieures. (grossissement x10) 

 

 

 

Figure 59. Film sur matrices frittées à 1100°C. On observe en microscopie optique un effritement du film protéique 

marqué qui ne pénètre pas au sein des matrices. (grossissement x10)  
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5 Étude de l’impact d’un dépôt de plasma riche en plaquettes 

activées (PRPaC) sur la prolifération d’HUVECs 

 

 

Lors de cet essai, nous avons observé l’impact positif du dépôt de PRPaC pour la culture d’HUVECS 

(figure 60). En effet, en comparant le groupe « témoin » et le groupe « fond de puits avec dépôt », on 

applinote une nette amélioration de la prolifération cellulaire liée au dépôt protéique.  

Par ailleurs, en comparant les groupes où la culture est réalisée en présence d’une pastille de -TCP, 

on note une large amélioration de la prolifération des HUVECs, qui est concordante avec les 

observations en microscopie optique (figure 61). On passe globalement d’une prolifération équivalente 

à 20-30% du groupe témoin à une prolifération d’environ 75 à 80%. On note enfin une faible 

amélioration de la prolifération cellulaire liée à la réalisation d’un multidépôt de PRPaC sur les pastilles. 

Ces différents éléments nous ont amenés à confirmer l’utilisation d’un dépôt mono couche de PRPaC 

lors de nos essais futurs de culture d’HUVECs sur matrices de -TCP. 

 

 

 

 

Figure 60. Evaluation de l’impact d’un dépôt de PRPaC sur la culture d’HUVECs in vitro à 3 jours et 6 jours. 
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(a)                                                       (b) 

Figure 61. Confluence des HUVECS en microscopie optique sur pastilles de  -TCP avec dépôt monocouche de 

PRPaC (a) et sans dépôt à 3 jours. (grossissement x100)  
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6 Étude en microscopie confocale de la culture d’HUVECs sur 

matrices de -TCP  

 

Lors de ces essais, nous avons observé une augmentation progressive de la confluence des HUVECs 

sur les pastilles disposant d’un dépôt de PRPac (figure 62). A l’inverse, on note la diminution 

progressive des cellules visibles sur les échantillons ne disposant pas d’un dépôt protéique (figure 63). 

L’étude des pastilles sans culture d’HUVECs confirme quant ’à elles l’absence de fluorescence en 

microscopie confocale de nos échantillons de -TCP et la présence d’une fluorescence du dépôt de 

PRPaC liée à la présence de débris plaquettaires (figure 64).  

 

 

 

   (a)                                              (b)                                        (c)  

Figure 62. Confluence des HUVECS en microscopie confocale sur pastilles de  -TCP avec dépôt monocouche de 

PRPaC.à 4heures (a), 24 heures (b) et 72 heures (c). (grossissement x100) 

 

                                             

(a)                                                   (b)                                            (c) 

Figure 63. Confluence des HUVECS en microscopie confocale sur pastilles de  -TCP sans dépôt de PRPaC.à 

4heures (a), 24 heures (b) et 72 heures (c). (grossissement x100) 
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                                    (a)                                          (b) 

Figure 64. Aspect en microscopie confocale  de matrices avec (a) et sans dépôt (b) de PRPaC après 4 

heures. (Observation identiques à 24 et 72 heures). (grossissement x100) 

 

 

 

La mesure de la prolifération cellulaire lors de cet essai, confirme nos précédentes observations. D’une 

part, la réalisation d’un dépôt de PRPaC permet la prolifération des HUVECs sur matrices de -TCP 

(environ 82% du témoin) en restant inférieur à celle du groupe témoin. D’autre part, ce test confirme 

qu’un dépôt de PRPaC sur le fond de puits améliore la prolifération cellulaire en comparaison au groupe 

contrôle (figure 65).  Notre technique de production permet donc de générer un PRPaC avec les 

propriétés attendues. 

 

 

Figure 65. Evaluation de l’impact d’un dépôt de PRPaC sur la culture d’HUVECs in vitro après 3 jours de culture.  
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Chapitre 4 : Discussion 

 

L’objectif de ce travail de recherche était de progresser dans le développement d’une matrice 

vascularisée pouvant à terme présenter une alternative à l’utilisation de lambeaux libres osseux. 

Dans le corps humain, la croissance et la cicatrisation osseuse sont des processus lents, 

physiologiques, se déroulant dans des conditions adaptées (bonne vascularisation, homéostasie, 

absence d’infection etc.) et à température corporelle. Les ostéoblastes suivent la trame collagénique 

pour édifier les travées harvesiennes. Lorsque le volume osseux manquant est important, son 

remplacement par un volume équivalent est préférable (reconstruction) et nous en avons décrit les 

modalités (biomatériaux, os non vascularisé, os vascularisé). L’os vascularisé est la technique la plus 

fiable et la plus aboutie pour remplacer ce volume dans un temps restreint. Néanmoins, le prélèvement 

à distance est un frein (lourdeur de l’intervention et volume disponible) et nous en avons débattu sur le 

plan de la morbidité. L’idéal est donc de pouvoir détenir un volume de substitut osseux lui-même 

vascularisé. De nombreux verrous techniques sont présents pour mimer ce volume osseux : qualité de 

la trame phosphocalcique (impression, frittage), absence de trame collagénique, difficile contrôle du 

biomimétisme (porosité, microporosité, organisation spatiale, stabilité chimique de l’organisation 

phosphocalcique). Afin de surmonter ces imperfections, la production d’une trame phosphocalcique 

perfusable apparait comme un accélérateur pour la production de ce volume osseux de remplacement. 

Le contrôle précis des paramètres de la structure permet d’ajuster au mieux l’hébergement et la mise 

en fonction de l’activité cellulaire qui permettra de pérenniser le volume osseux remplacé (composition, 

stabilité chimique, microarchitecture, adhésion protéique, perfusabilité etc .). 

Toute la difficulté de ce travail réside dans la difficulté à définir ces périmètres. En effet, la production 

de la matrice doit tenir compte de paramètres très précis et répondre au cahier des charges idéal de 

biocompatibilité, résistance mécanique, absence de cytotoxicité et possibilité d’être perfusé par le flux 

sanguin du receveur, car passé un certain volume, la perfusion par imbibition et pénétration des 

vaisseaux (greffe non vascularisée) ne permet pas l’ostéointégration et l’ostéoinduction, mais la 

séquestration et la surinfection.  

 

En accord avec les données de la littérature, les données obtenues dans cette étude confirment que 

les matrices -TCP, produites à l'aide de notre technique de mise en forme par DLP, présentent des 

propriétés prometteuses pour l'ingénierie tissulaire osseuse (164). En effet, nous avons démontré que 

la pureté de la poudre -TCP produite ainsi que les propriétés physico-chimiques et la biocompatibilité 

des matrices ne sont pas altérées par notre procédé d'impression. Nos données ont également 

confirmé que l’impression par DLP permet une impression reproductible et précise des matrices 

phosphocalciques. Notre technique de mise en forme semble donc être une base solide pour le 

développement de matrices phosphocalciques comportant des architectures complexes incorporant 
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différentes macroporosités contrôlées et un réseau microfluidique nécessaire pour produire des 

matrices pour la reconstruction osseuse à grand volume. 

Par ailleurs, même s’il n’a pu être testé lors d’essais de culture dynamique, le développement de notre 

bioréacteur et ses caractéristiques devraient à terme s’avérer être un avantage non négligeable dans 

la réalisation d’essais de culture en flux lors de prochains travaux.  

  

1  Apatites synthétiques en ingénierie tissulaire osseuse  

 

Depuis des décennies, le -TCP a démontré des propriétés de biocompatibilités et d’ostéoconductions 

permettant l'adhésion, la migration, la prolifération et la différenciation des ostéoblastes.  

Toutefois, bien que notre étude se soit concentrée sur le β-TCP, d'autres apatites synthétiques, telles 

que l'HA et le BCP, un mélange d'hydroxyapatite et de β-TCP, sont également étudiées du fait de leurs 

propriétés biologiques et mécaniques (165,166). En effet, toutes les apatites synthétiques présentent 

des propriétés d’adhésion et prolifération des ostéoblastes (ostéoconduction), stimulent la 

néoformation osseuse (ostéoinduction), mais présentent également les capacités de stimuler la 

croissance osseuse in vivo et de recruter des cellules souches de moelle osseuse. Toutefois, ces 

propriétés sont variables en fonction de la composition des apatites synthétiques et comprendre leurs 

propriétés physico-chimiques respectives est essentiel à l’optimisation de nos matrices 

phosphocalciques synthétiques (49). 

 

1.1 Impact de la composition des matrices  

 

À ce jour, l’hydroxyapatite du fait de sa composition proche des apatites biologiques, reste l’une des 

plus utilisées dans les procédures de reconstructions osseuses (167). Elle présente une grande 

stabilité en milieu aqueux qui est nécessaire à l’adhésion et la prolifération cellulaire. Toutefois, la 

contrepartie de cette bonne ostéoinduction est la faiblesse de ses propriétés d’ostéoinduction(168). Le 

β-TCP est également très populaire depuis de nombreuses années, en ingénierie et reconstruction 

osseuse. Comme l’HA il s’agit d’une apatite synthétique, mais qui à la différence de cette dernière est 

soluble en milieux aqueux et est dégradé de manière plus importante par les ostéoclastes (169,170). Il 

peut ainsi être résorbé en totalité au niveau du site reconstruit et possiblement remplacé par de l'os 

natif.  Toutefois, si la résorption du -TCP est bénéfique pour ses capacités d'ostéoinduction, elle est en 

revanche préjudiciable à l'ostéoconduction, réduisant l’adhésion cellulaire, et la prolifération osseuse 

ainsi que la résistance mécanique du construit. Une matrice phosphocalcique idéale devrait donc 

permettre d’obtenir un compromis entre résorption et stabilité (38). Les « Biphasic Calcium 

Phosphates » comme leur nom l’indique sont composés de deux apatites synthétiques différentes en 

l’occurrence l’HA et le β-TCP. On parle de phosphates de calcium biphasique, car les proportions d’HA 
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et de β-TCP qui rentrent dans leurs compositions sont très variables. Leur production est variable est 

peut-être le résultat d’un mélange de poudre d’HA et β-TCP ou d’une synthèse avec présence d’un 

mélange moléculaire des composants. Ce second type de production permet une répartition homogène 

des différents types de molécules avec comme impact une harmonisation des propriétés physico-

chimiques au sein des matrices (171). Les propriétés physico-chimiques des BCP produits dépendent 

ainsi de la proportion l’HA et de β-TCP qui les composent, mais il est admis que leurs propriétés 

d’ostéoinduction sont supérieures à celles de l’hydroxyapatite et équivalentes ou supérieures à celles 

du β-TCP (48). 

 

1.2 Impact des propriétés physiques des matrices  

  

La microporosité des matrices, leurs surfaces spécifiques et donc leurs propriétés d’adsorption, en 

particulier, des protéines sont liées(172,173). Une augmentation de la microporosité induit une 

augmentation de l’adsorption de multiples protéines et des micropores de plus de 20 nm semblent 

essentiels à cette propriété(48,62). Ce point a été confirmé lors de notre travail qualitatif sur l’accroche 

protéique en fonction de la température de frittage. L’augmentation de la température de frittage induit 

une diminution de l’accroche protéique en lien avec la réduction de la microporosité des matrices. 

Un autre élément influençant l’adsorption des matrices est la taille des grains et particules qui la 

composent. En effet, ceux-ci vont avoir un impact sur la rugosité des matrices. Les surfaces de ces 

dernières ne sont pas parfaitement planes, mais se constituent de pics et creux qui s’alternent. La 

rugosité se définit alors comme la distance en creux ou pics. Différentes études semblent démontrer 

qu’une faible taille de grain induit une importante nanorugosité qui entraîne une meilleure adsorption 

des protéines. Une dimension de moins de 100nm des grains et de la rugosité est bénéfique à 

l’adsorption protéique des matrices (174,175). Par ailleurs, la solubilité des matrices joue également 

un rôle essentiel dans leurs propriétés biologiques. Ainsi, il a été démontré lors d’essais de culture in 

vitro de cellules ostéoblastique MG-63 que l’HA permet une bonne adhésion cellulaire, mais qu’avec le 

temps et les remaniements de surface, cette adhésion décroit. Toutefois, la composition du milieu de 

culture est peu affectée et conduit à une bonne croissance cellulaire. Durant le même essai sur des 

matrices de β-TCP, les ostéoblastes ont montrés quant à eux, une moins bonne capacité à proliférer et 

se propager sur la surface de la matrice du fait de l’instabilité de la surface des matrices. De plus, le 

relargage ionique a conduit à des niveaux élevés de potassium, et bas de calcium et magnésium qui 

ont entrainé une cytolyse. Enfin, des matrices de BCP, ont montré des propriétés intermédiaires (176). 

Cette solubilité est toutefois variable et notre étude, confirme que la température de frittage apparait 

comme un élément essentiel dans la modulation de la vitesse de résorption des matrices. Comme nous 

l'avons observé, l'augmentation de la température de frittage conduit à une diminution de la 

microporosité des matrices ainsi que de leur solubilité. Nous n’avons pas d’outils directs pour contrôler 

la nanodimension de l’organisation de notre trame phosphocalcique comme le fait le dépôt progressif 
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des ostéoblastes, nous devons alors maîtriser les conséquences du choc thermique que constitue le 

frittage sur l’organisation chimique et biomimétique. Ceci est en accord avec les données de la 

littérature qui rapportent la réduction de la microporosité, associée à une augmentation de la taille des 

grains et de leur surface spécifique (177,178). Par ailleurs, nous avons également observé qu’un 

changement de milieu de culture permet également d’améliorer la prolifération cellulaire en purgeant 

les relargages ioniques nocifs. De même, afin d’améliorer nos résultats de culture avec des 

températures de frittage inférieures, nous avons rincé nos matrices avant culture afin d'éliminer les 

particules les moins adhérentes et les plus réactives résultant de l'étape de frittage. Nos résultats ont 

montré une amélioration de la prolifération des cellules sur des matrices rincées de manière plus 

longue. Ceci est en accord avec notre étude de la libération d’ions calcium qui met en évidence une 

diminution de la libération liée à l’augmentation du temps de rinçage, mais également à la température 

de frittage, les matrices les plus réactives étant celles frittées à plus basse température.  

À la vue de ces données nous pourrions conclure qu’une augmentation de la température de frittage 

est toujours bénéfique pour la culture d’ostéoblastes sur matrices de ß-TCP. Toutefois, il faut nuancer 

ces résultats et rappeler que ces observations sont réalisées dans le cadre d’études in vitro qui sont 

loin de reproduire le modèle complexe d’une culture in vivo. En effet, si in vitro la stabilité des matrices 

de ß-TCP concourt à une amélioration de leurs propriétés d’ostéoconduction in vivo, les matrices sont 

exposées à des systèmes beaucoup plus complexes comportant des propriétés d’autorégulation et 

tamponnement des milieux ainsi que des interactions entre de multiples lignées cellulaires qui peuvent 

largement modifier les résultats de cultures. C’est pourquoi, malgré nos observations, nous avons 

choisi de porter notre attention sur des matrices de ß-TCP frittées à 1050°C qui permettent une bonne 

accroche protéique nécessaire au coating que nous souhaitons mettre en place pour les cultures de 

cellules endothéliales.  

 

Toutefois, les BCP, du fait de l’association d’HA et de β-TCP semblent également être un compromis 

intéressant à explorer pour de futurs essais de culture. En effet, comme nous l’avons vu, il présente 

des propriétés physico-chimiques alliant les avantages de matrices de β-TCP et d’HA. Ils nécessitent 

toutefois un travail bien plus complexe. En effet, du fait des proportions variables d’HA et de β-TCP qui 

les composent, le nombre de paramètres influençant leurs propriétés physico-chimiques s’avère 

largement augmenté. On peut ainsi citer, la réalisation d’un mélange homogène moléculaire lors de la 

synthèse ou un mélange de macromolécules, la variation des proportions d’HA et de β-TCP, la 

température de frittage, etc... De plus, du fait de l’utilisation de techniques d’impression pour la 

conception de matrices complexes, les propriétés des barbotines, telles que leur fluidité et la charge 

en apatites doivent être homogénéisées pour les rendre compatibles avec des techniques 

d’impression. Une trop grande ou trop faible viscosité va avoir un impact sur la pénétration de la lumière 

dans la barbotine, sa vitesse de relaxation, son étalement et bien d’autres paramètres. Afin d’obtenir le 
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contrôle de la composition biologique, mais également de la macro et microarchitecture des pièces 

produites des formulations spécifiques de liants polymères sont nécessaires (179–183). 

Pour finir, l’ensemble de ces éléments démontrent que le contrôle de l’ensemble de la chaine de 

production des matrices phosphocalciques est fondamental pour les applications biomédicales 

ultérieures et justifie le développement de notre propre processus de synthèse et mise en forme. Il en 

découle la complexité de la procédure avec une chaine complète de contrôle allant de l’impression à 

la culture cellulaire en flux et passant par la caractérisation physico-chimique exhaustive. Ce procédé 

devrait faire appel à une organisation sous forme d’un « regeneration center » afin d’entretenir 

l’ensemble des différents éléments de la chaine d’analyse en fonction des produits de l’impression. 

 

2 Pureté des matrices produites par DLP et biocompatibilité : 

 

À ce jour, l’impression par dépôt de fil fondu est la plus utilisée dans la mise en forme des matrices de 

biomatériaux (184). Elle présente toutefois un certain nombre de limites. Ainsi, les buses d’extrusion 

présentent un diamètre important et donc une faible résolution comprise classiquement entre 0,4 et 0,5 

mm, et la vitesse de production de cette technique est limitée, car chacun des points à imprimer est 

produit individuellement (185).  

La technique d’impression quant à elle utilise la polymérisation couche par couche, l’ensemble des 

points d’une même couche sont ainsi imprimés de manière simultanée ce qui est un important gain de 

temps en comparaison de l’impression par fil fondu. De même, en fonction de la taille des pièces à 

produire et de la surface d'impression, plusieurs matrices peuvent être produites simultanément. 

Afin de produire des matrices phosphocalciques, l’impression par DLP utilise des barbotines 

composées de poudres phosphocalciques et de liants polymères. Jusqu'à récemment, ces techniques 

de production ne cherchaient pas à éliminer complètement les polymères au sein des matrices afin de 

maintenir leur intégrité structurelle. Notre étude est donc l'une des premières à rapporter la production 

de matrices phosphocalciques pures produites par impression en 3D (67,83,186).  Ceci est rendu 

possible par notre technique de production qui combine les processus de déliantage et frittage en une 

seule étape. Le déliantage permet la destruction et l'élimination des composants biologiques présents 

dans les matrices, y compris les liants polymères alors que le frittage permet la densification de la 

matrice produite, rendant superflu le maintien d’un soutien par les polymères. 

L’étude de la composition de nos matrices par diffraction des rayons X et spectroscopie infrarouge a 

mis en évidence de faibles traces de pyrophosphate et d'hydroxyapatite, confirmant ainsi la qualité de 

notre production de poudre de ß-TCP, mais également des pièces imprimées.  La recherche de 

polluants a permis de confirmer quant à elle que nos procédés de synthèse et d'impression n'ont pas 

introduit de polluants au sein de nos poudres et matrices. Lors de nos futurs essais, cette procédure 
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de caractérisation de nos poudres et matrice sera reproduite selon nos standards mis en place afin de 

garantir la qualité et l’homogénéité de nos productions.  

L'étude de la microporosité ouverte a quant à elle confirmé l’absence d’impact de l’épaisseur des 

couches imprimées sur la microporosité, mais bien celle de la température de frittage. Une 

augmentation de celle-ci s’accompagne d’une réduction de la microporosité. De même, la micro- et 

macroporosité ouverte permet de faciliter l’élimination des composés organiques lors de la phase de 

déliantage. L’ensemble de ces éléments viennent ainsi tempérer nos résultats de culture in vitro qui 

montrent une amélioration de la prolifération cellulaire sur des matrices frittées à plus haute 

température et nous ont amenés à choisir une température de frittage de 1050°C pour la production de 

pièces ß-TCP. 

Enfin, les résultats de nos cultures d'ostéoblastes présentent des résultats très proches entre les 

matrices imprimées et coulées, ce qui démontre que notre technique d’impression n’altère pas les 

propriétés biologiques et la biocompatibilité de matrices produites. 

Ainsi, l’ensemble de ces éléments démontrent la sécurité de l’efficacité de notre technique de mise en 

forme pour la production de matrices phosphocalciques mises en forme par impression 3D (187). 

3 Utilisation du DLP pour les applications d’ingénierie 

tissulaire 

 

Une des limites des techniques de mise en forme classiques est le contrôle des interconnexions de 

leurs macroporosités. En effet, elles aboutissent en la création d’une macroporosité présentant des 

interconnexions variables en dimensions et aléatoires dans leur répartition au sein des matrices (84).  

Comme illustré par la figure 15, la technique de mise en forme que nous utilisions précédemment 

comportait des limites. En effet, on pouvait noter sur les pièces produites des gradients 

d’interconnexions et de retraits variables liés aux frottements des pièces du moule. De ce fait, la 

reproductibilité des caractéristiques des pièces était très difficile, voire quasi impossible à obtenir. De 

même, nous avons élaboré par cette même technique des cylindres à centre macroporeux et contours 

microporeux comme illustrés par la figure 19. 

 

Figure 66. Matrices en fin de phase de déliantage. On note les fissures des parois microporeuses par lequel le 

polyméthacrylate de méthyle se déverse. 
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Toutefois, comme illustré par la figure 66, on note que ce design de pièce pourtant peu complexe 

entraîne des difficultés lors de la phase de déliantage. Ainsi, on note que malgré une montée en 

température plus douce et longue, l’élimination de l’édifice organique induit une fissuration des pièces 

au niveau des parois microporeuses. Des designs complexes tels que nous les avons élaborés par 

prototypage rapide lors de ce travail de thèse comme illustré en figures 36 et 38 nous semblent 

impossibles sans utilisation du prototypage rapide. Et il est à noter que ceux-ci ne sont encore qu’une 

ébauche des designs beaucoup plus complexes que nous envisageons pour le développement de 

réseaux microfluidiques et de matrices à macroporosités variables et contrôlées. 

À l’inverse, comme nous l’avons expérimenté dans cette étude, l’utilisation du prototypage rapide et 

plus particulièrement du DLP permet un contrôle précis de la macroporosité des matrices produites, 

ainsi que de leur design (188).  

Toutefois, le DLP présente également des contraintes spécifiques. En effet, il nécessite de trouver un 

compromis dans la composition des barbotines afin de permettre à la fois, une charge maximale en 

poudre phosphocalciques, mais également le maintien d’une fluidité compatible avec la technique 

d’impression (189). C’est pourquoi lors de ce travail, nous avons cherché à déterminer la précision de 

notre technique d’impression avec une charge en poudre de la barbotine de 68%. Celle-ci est 

équivalente aux charges en poudre utilisées lors des mises en forme par coulées, ce qui est supérieur 

à la plupart des autres techniques d’impression 3D par DLP. 

Notre travail semble avoir mis en évidence le potentiel de notre technique de mise en forme en raison 

de sa simplicité de mise en œuvre, mais également de la précision et la reproductibilité des pièces 

produites. Un des avantages de l’utilisation du frittage dans notre processus est le retrait homogène 

des pièces vertes qui contribue à améliorer la précision de la mise en forme. Dans notre exemple 

précis, à 1050°C, le retrait entre les pièces vertes et frittées était de 21%. Le frittage permet donc un 

gain théorique de précision de 21% des pièces produites à l’aide de notre imprimante pour les 

paramètres fixés lors de cette étude. De plus, l’étude des dimensions des pièces produites à partir d’un 

même modèle tridimensionnel a montré des variations marginales de celles-ci sur un même axe. 

De ce fait, la connaissance du retrait des pièces produites après frittage est un élément essentiel à 

prendre en compte dans cette technique de mise en forme. Tout comme la composition de la barbotine, 

le retrait va énormément varier en fonction de la composition des poudres phosphocalciques et de leur 

charge dans la barbotine. Cela abouti à une grande variété de paramètres sur lesquelles influer afin de 

moduler les propriétés physico-chimiques et donc biologiques des matrices phosphocalciques.  

Cependant, nos données mettent également en évidence les limites de notre imprimante. Celles-ci sont 

probablement liées à la viscosité de notre barbotine, à sa vitesse de polymérisation et à la diffusion de 

la lumière projetée. Ce problème est amplifié au niveau des fenêtres des cubes imprimés du fait de 

leurs dimensions et de la nécessité d’imprimer une couche sans échafaudage sous-jacent. Ces 

données sont conformes à la littérature et des correctifs futurs pourraient nous permettre d’améliorer 

nos résultats (190). Ainsi, l’axe Z présente des déformations plus importantes que les axes X et Y qui 



120 

 

peuvent être compensées sur le modèle numérique. De plus une modification de la source lumineuse 

de l’imprimante pourrait également permettre une amélioration de sa résolution que nous évaluons 

actuellement à moins de 50 µm. 

À ce jour, la plupart des applications cliniques impliquent l'utilisation de phosphates de calcium 

synthétiques sous forme de poudres ou de blocs préfabriqués afin de combler les pertes de substance 

osseuses. Une des limites de leur utilisation est leur absence d’adaptation précise à la perte de 

substance. En effet, celle-ci peut aboutir à une instabilité mécanique de la zone reconstruite qui est 

préjudiciable à sa colonisation vasculaire et induit un risque de pseudarthrose, d’infection et finalement 

d’échec de la reconstruction. L’impression de matrices phosphocalciques sur mesure pour les 

reconstructions osseuses présente ainsi un intérêt majeur dans ce contexte (37,66).  

Un autre élément à prendre en compte dans les reconstructions osseuses est la grande variété des 

macroarchitectures osseuses comportant des macroporosités variables. Les pores de l'os trabéculaire 

présentent des dimensions comprises entre 200 et 700 µm et une porosité allant de 50 à 90 %, alors 

que l'os cortical présente quant à lui une porosité inférieure à 20 % et des pores s’échelonnant de 100 

à 300 µm. De plus, une variation des dimensions des pores au sein des matrices semble être 

essentielle à leurs propriétés biologiques (38). Une étude utilisant une imprimante DLP afin de produire 

des matrices macroporeuses de BCP a étudiée l’impact de la variation de la dimension des pores de 

0.8 à 1.4 mm sur la formation osseuse. Dans tous les cas, les auteurs ont observé une néoformation 

osseuse satisfaisante sans aucune variation significative après 8 semaines de culture (67). D'autres 

études ont quant à elles rapporté que les macropores d'un diamètre jusqu'à 140 µm ont un impact 

positif sur la néoformation osseuse et la densité capillaire. Les pores, d’un diamètre jusqu’à 100 µm 

sont quant à eux importants pour l'oxygénation osseuse et l'angiogenèse et les pores de moins de 1 

µm jouent enfin un rôle important dans la bioactivité osseuse (60,72). 

De plus, un paramètre supplémentaire à prendre en compte est la distance maximale entre les cellules 

et vaisseaux. En effet, les cellules doivent se trouver à moins de 200 µm d'un vaisseau afin d’échanger 

avec lui gaz, nutriments et déchets, afin d’éviter leur nécrose. Dans la plupart des protocoles 

d’ingénierie tissulaire, on s’appuie sur la vascularisation des tissus environnants afin de vasculariser 

les matrices ce qui limite leurs épaisseurs (191).    

Les reconstructions osseuses de large volume doivent donc inclure une vascularisation propre, ce qui 

est le cas des lambeaux libres osseux (23). L’ingénierie osseuse de larges volumes à reconstruire doit 

ainsi mimer les propriétés de ces lambeaux libres, en incluant un réseau microfluidique au sein de la 

matrice visant à mimer un réseau vasculaire (192).  

Ce verrou technique est identifié de longue date à la suite des essais d’applications, tels que des tests 

in vitro et cultures cellulaires sur biomatériaux afin de les transposer in vivo selon des volumes aux 

dimensions cliniques (193). L’utilisation de biomatériaux phosphocalciques pour combler des pertes de 

substances de faible épaisseur, dans des milieux parfaitement bien vascularisés et sans contrainte 

mécanique obtiennent d’excellents résultats (14) et permettent par exemple de réaliser des greffes en 
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cascade en minimisant la morbidité du site prélevé (13) en le reconstruisant par un biomatériau pour 

utiliser l’os prélevé sur un autre site avec des taux de succès bien supérieurs aux biomatériaux (8–12).  

De multiples stratégies de bio-impression ont donc été développées à cette fin, notamment la bio-

impression par extrusion, l'impression par jet d'encre, le modelage par ondes acoustiques et la bio-

impression par la photopolymérisation (194). 

Cependant, lorsqu'il s'agit de biomatériaux phosphocalciques, la bio-impression n'est pas compatible 

avec le processus de frittage nécessaire à la densification des matrices. Une autre approche pour imiter 

une vascularisation fonctionnelle consiste à imprimer un réseau fluidique dans les matrices et à cultiver 

ensuite des cellules endothéliales sur ses parois. Dans cette approche, la conception du réseau est 

essentielle pour réduire les zones hypoxiques à l'intérieur de la matrice, ainsi que pour contribuer à un 

écoulement fluide avec de faibles turbulences, réduisant ainsi la thrombogenèse(195). Compte tenu de 

ces différentes contraintes, l'impression DLP semble prometteuse pour produire des matrices 

phosphocalciques présentant à la fois une macroporosité contrôlée et un "arbre vasculaire" ce qui en 

fait pour nous un élément majeur dans l’avenir de l’ingénierie osseuse. 

Lors de cette étude, nous avons décidé de ne pas étudier les propriétés mécaniques de nos matrices 

et en particulier leur résistance à la compression. Ce choix est motivé du fait des différents paramètres 

impactant cette résistance comprenant la température de frittage, la composition du matériau et sa 

macroarchitecture (67). 

Étant donné la complexité et le nombre de paramètres à prendre en compte dans la production de ces 

matrices, il nous apparait donc essentiel d'assurer un suivi complet et minutieux de toutes les étapes 

de leur production, de la synthèse des poudres au frittage final. Cela se reflète dans notre décision de 

consacrer une section de notre étude à la caractérisation de notre production pour confirmer que nous 

avons produit du β-TCP qui n’est pas altéré par notre technique d'impression et de mise en forme. De 

même, nos résultats démontrent que notre technique est efficace pour produire des matrices 

phosphocalciques précises et que le retrait des pièces vertes lié au frittage induit une augmentation de 

la résolution d'impression.  

Ces résultats nous permettront de consacrer de futures études à l'exploration de matrices 

phosphocalciques complexes, avec un accent particulier sur le développement d'un réseau vasculaire 

fonctionnel. Bien entendu, de futurs travaux porteront également sur les propriétés mécaniques de nos 

matrices. En effet, ces propriétés mécaniques vont s’avérer essentielles lors d’applications in vivo. En 

effet, contrairement à l’os natif, les matrices artificielles possèdent une très faible élasticité. Cela conduit 

lors d’une mise en charge directe avec de l’os natif, à un front de remodelage de celui-ci comportant   

un risque de pseudarthrose lié aux trop grandes contraintes mécaniques qui lui sont imposées. De 

même, du fait de la très faible élasticité des céramiques, les matrices phosphocalciques risquent de se 

fissurer et rompre du fait de contraintes mécaniques en torsion ou en compression si leur densité n’est 

pas suffisante et nous pensons à l’utilisation d’armatures titane comme interface entre l’os et la 

céramique que nous utilisons déjà en pratique clinique pour les fractures ou les reconstructions.  
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On ne peut donc ignorer que le développement de designs de matrices permettant leurs applications 

cliniques pour des reconstructions de grands volumes, nécessitent la prise en compte de très nombreux 

paramètres. Ainsi, l’impression par DLP semble très prometteuse dans ce cadre, et il nous semble 

important de revenir sur les voies d’améliorations, mais également les limites de cette technique. 

Le projecteur nous semble un premier point d’amélioration possible.  

 La résolution en x et y de notre impression est en effet liée à la résolution du projecteur. Ainsi, pour 

une même distance de projection, une image en 1080P sera composée de 1920X1080pixels et une 

image en 8K de 7680x4320 pixels, dans ce second cas, la surface des pixels sera donc réduite d’un 

facteur de 16 fois et la résolution d’impression à l’inverse multipliée par 4 en X et en Y pour une 

même surface projetée.  

La distance de projection joue également un rôle majeur sur la taille des pixels. En effet, il s’agit d’une 

image projetée de manière conique et l’augmentation de la distance entre la lentille du projecteur et la 

surface de la barbotine induit une augmentation de la taille des pixels qui s’accroît plus on s’éloigne du 

centre de la projection.  

Idéalement, la lentille du projecteur doit se trouver le plus proche possible de la couche d’impression 

afin d’obtenir la résolution la plus haute et limiter les déformations. L’impression des pièces selon la 

technique « bottom-up », dans laquelle la pièce est tractée depuis le fond de la cuve qui est constituée 

d’une surface transparente, facilite ce point. Concernant l’impression « top-down » telle que nous la 

pratiquons et qui consiste à progressivement immerger la pièce dans la cuve en réalisant la 

polymérisation au niveau de la surface de barbotine, on cherche également à rapprocher au maximum 

le projecteur de la surface de la barbotine, mais il faut éviter les projections lors des mouvements de la 

pièce qui pourrait atteindre la lentille et bloquer le flux lumineux entrainant un échec d’impression. 

Ainsi, il nous est nécessaire lors du développement d’une plateforme d’impression telle que la nôtre, 

de définir un compromis entre dimensions des pièces et résolutions de celles-ci en X et Y. Une 

augmentation des dimensions en X et Y se traduisant par un recul du projecteur et donc une 

augmentation de la taille de chaque pixel projeté et in fine une baisse de la résolution d’impression. 

Une manière de contourner cette limite à l’heure actuelle est de positionner la pièce à imprimer avec 

son plus grand axe en Z. Toutefois, cela induit d’autres contraintes, ce qui nécessite une profondeur de 

cuve augmentée et surtout une augmentation du temps d’impression des pièces. 

 À l’heure actuelle les coûts des projecteurs très haute résolution limite leur adoption dans les 

imprimantes, mais leur utilisation permettra à terme de multiplier comme nous l’avons vu jusqu’à 4 fois 

la résolution de nos impressions (c’est-à-dire des pixels 16 fois plus petits, en l’état de l’art actuel), ce 

qui permettra plus de flexibilité sur nos compromis résolution/dimension. 

 Un autre élément pouvant être travaillé sur la source lumineuse et l’intensité de celle-ci. En effet, en 

augmentant celle-ci, on augmente la vitesse de polymérisation des résines photopolymérisables, ce 
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qui se traduira par une diminution du temps d’exposition de chaque couche et une augmentation de la 

vitesse d’impression. 

 

Le second point pouvant être amélioré est la composition de nos barbotines. 

En effet, afin de se rapprocher au mieux de propriétés mécaniques des os, nos barbotines doivent 

présenter une charge importante en céramique qui permettra la tenue de la pièce lors de la phase de 

déliantage puis sa bonne densification lors du frittage.  La contrainte de cette charge importante est le 

maintien en suspension des poudres phosphocalciques dont la tendance naturelle est à la 

sédimentation. Ce maintien en suspension est essentiel, car il permet de maintenir au mieux la charge 

de poudre au niveau de la couche de polymérisation. Sans cela, on constaterait des différences de 

dimensions sur nos pièces après la fin de la phase de frittage avec des déformations importantes. À 

ce jour, les dimensions des pièces imprimées par notre matériel nous ont permis de ne pas connaitre 

de déformation de celles-ci, du fait des temps d’impression limités. Toutefois, comme nous l’avons vu, 

une des méthodes pour augmenter la taille des pièces à imprimer en maintenant leur résolution en X 

et Y est d’orienter leur plus grand axe en Z. Toutefois, cela abouti à une augmentation du temps 

d’impression et un accroissement du risque d’inhomogénéité de densité des pièces. Afin de contrer 

cela, on peut mettre en place une agitation mécanique permettant l’homogénéisation de la barbotine, 

mais qui nécessite d’augmenter le temps de repos entre deux phases de polymérisation afin de 

permettre à la barbotine de se relaxer et présenter une surface plane exposée au projecteur.  

De même, la composition des résines photopolymérisables est un élément central nécessaire au 

développement de nos techniques d’impression. En effet, les compositions des barbotines, leurs 

charges possibles en poudres phosphocalciques et leurs vitesses de polymérisation en sont 

dépendantes. Une des difficultés est la nécessité de développer des barbotines spécifiques pour 

chaque poudre phosphocalcique et en particulier le BCP. En effet, pour cette dernière famille d’apatites 

synthétiques, du fait de leur caractère biphasique, leurs propriétés physico-chimiques varient en 

fonction des pourcentages respectifs d’HA et β -TCP. Ainsi, pour chaque variation HA/ β -TCP, une 

formulation spécifique de barbotine doit être développée afin de maintenir au mieux sa charge en 

poudre phosphocalcique et ses qualités d’impression. Ainsi, explorer les propriétés physico-chimiques 

de matrices imprimées de BCP présentant des pourcentages variables d’HA et β -TCP nécessite un 

travail très chronophage concernant le développement de la mise en forme des matrices, mais 

également la vérification de la biocompatibilité du processus de mise en forme. 
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4 Utilisation du PRPaC comme interface de culture d’HUVECs 

sur matrices de ß-TCP  

 

Depuis plusieurs décennies, le PRP est utilisé dans des applications cliniques afin d’améliorer la 

cicatrisation tissulaire et en particulier osseuse ou encore l’angiogenèse locale en stimulant la 

prolifération des cellules endothéliales (149,196,197). De plus, le PRP présente plusieurs avantages 

en comparaison à l’administration de facteurs de croissance recombinants. D’une part, la libération 

progressive des différents facteurs de croissance aurait un effet positif sur la cicatrisation et 

l’organisation tissulaire. D’autre part le PRP présente une facilité de production et un coût de production 

contenu (141).   

 Ce sont les applications cliniques déjà décrites et les propriétés du PRP qui nous ont amenées à le 

considérer pour notre travail de recherche. En effet, l’ingénierie idéale de pièces osseuses de grande 

taille nécessite la création d’un réseau vasculaire préalable en leur sein. Dans l’approche que nous 

avons choisie, nous souhaitons imprimer des matrices phosphocalciques macroporeuses qui 

incorporent le squelette de ce réseau. Dans un premier temps, celui-ci sera préparé afin de permettre 

le développement de cellules endothéliales puis des ostéoblastes seront introduits au sein de la 

macroporosité afin de créer une matrice osseuse mimant l’os, et en particulier un lambeau libre osseux. 

Dans ce cadre, l’utilisation de cellules autologues du patient est idéale afin d’éviter les risques de rejet 

immun et de contamination infectieuse. Le PRP est connu comme une source importante de facteurs 

de croissance, toutefois, sa composition est inhomogène. En effet, de nombreux facteurs peuvent 

influer sur sa composition, mais en particulier la technique de production et la composition du sang 

veineux qui va varier entre individus, mais également en fonction de l’hydratation, de prise 

médicamenteuse, d’épisode infectieux ou encore simplement du cycle nycthéméral (142,154,155). 

C’est pourquoi, lors de notre travail, nous avons choisi de nous baser pour la production de notre 

PRPaC, sur la technique décrite par Amable et al. (158). Cette étude a en effet portée sur l’optimisation 

de la production, mais également la quantification des cytokines et facteurs de croissance présents 

dans le PRP produit. Ainsi, les auteurs ont démontré une reproductibilité du PRP produit et de sa 

composition avec en particulier une grande pureté des plaquettes avec des très faibles taux de 

présence de leucocytes et hématies (<0.3%). De même, a été observé une grande concentration de 

PDGF, EGF, TGF, TNF, IFN, IL 4, IL8, IL13 et IL1.  

Durant ce travail, nous avons pu confirmer l’effet positif du PRPac produit par cette méthode sur la 

prolifération des HUVECs. De même, les observations en microscopie confocale ont confirmé la bonne 

adhésion du PRPaC sur les matrices de ß-TCP frittées à 1050°C. Ces tests ont montré l’efficacité du 

dépôt de PRPaC afin d’améliorer la prolifération des cellules endothéliales sur nos matrices qui a été 

un point bloquant sur la production de matrices prévascularisées telle que nous l’imaginons.   
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Conclusion  

 

L’ingénierie tissulaire osseuse est un vaste domaine où de nombreuses stratégies peuvent être 

développées. Pour notre part, nous avons décidé de nous focaliser sur une approche visant à 

reproduire l’avantage du lambeau libre osseux qui est sa vascularisation intégrée permettant le 

transplant et la survie de volume osseux importants.  

Nos expériences passées et les données de la littérature nous ont amenés à conclure qu’afin de 

maîtriser les caractéristiques physico-chimiques, mais également architecturales de nos matrices, un 

contrôle de l’ensemble du processus de production s’étendant de la synthèse des poudres à leurs 

mises en forme finale est indispensable.  

Nous avons donc développé notre technique de production et ce travail visait à valider la compatibilité 

de celle-ci avec des applications biologiques et cliniques, mais également à avancer sur la 

problématique de la culture des cellules endothéliales sur des matrices phosphocalciques qui est un 

enjeu majeur dans notre approche. Enfin, nous avons souhaité développer un réacteur de culture en 

flux qui nous permettra à l’avenir de réaliser des cultures dynamiques de cellules endothéliales. Cette 

étape nous parait également indispensable au développement d’un « lambeau libre osseux artificiel », 

tel que nous l’envisageons.  

Ainsi, l’analyse de nos résultats montrent, l’absence de contamination lors de ses différentes étapes et 

la biocompatibilité de notre technique de mise en forme incluant une imprimante DLP. 

Lors de la production de matrice phosphocalcique, la phase de frittage apparait comme essentielle. Ce 

traitement à haute température en détruisant les composés organiques qui peuvent être présents lors 

de la mise en forme permet l’utilisation de différentes techniques de fabrication additive. Par ailleurs, 

nos résultats mettent en évidence que lors de la mise en forme à l’aide de notre technique, l’épaisseur 

des couches, si elle peut influer sur la macroarchitecture de la surface du matériau n’a qu’un effet 

négligeable sur la microporosité de celui-ci à l’inverse de la température de frittage qui reste centrale 

sur les propriétés physico-chimiques du matériau produit.  

De même, lors des essais de cytocompatibilité sur cellules MC3T3-E1, c’est bien plus la température 

de frittage du matériau que la technique de mise en forme qui semble influer sur la capacité des cellules 

à se fixer et à proliférer sur le matériau. En effet, une plus faible température de frittage est liée à une 

plus grande réactivité du matériau et une dégradation plus rapide de sa surface pouvant entraîner des 

relargages ioniques dans le milieu de culture qui peuvent être préjudiciables à la survie cellulaire in 

vitro.  

Cet élément a été confirmé lors de nos essais d’optimisation de culture ou l’introduction d’un nettoyage 

préalable des matrices a conduit à une amélioration sensible de la vitalité cellulaire, liée à une meilleure 

adhésion au support et prolifération cellulaire. Lors de cet essai, nous avons également mis en 

évidence qu’un remplacement trop rapide d’un milieu de culture peut s’avérer délétère sur la culture 

cellulaire en arrachant les cellules les moins bien fixées, mais est nécessaire afin d’éviter l’épuisement 
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du milieu. Cela s’est traduit sur les groupes en ayant bénéficié d’une large amélioration des résultats 

entre le 3e et le 6e jour de culture. 

Les résultats d’étude qualitative de dépôt protéique sur matrice phosphocalcique ont quant à eux 

confirmé l’importance de la température de frittage sur la capacité à former un film protéique adhérent 

à la matrice. En effet, la plus grande porosité du -TCP fritté à plus basse température augmente sa 

surface spécifique, et les anfractuosités sur sa surface permettent les dépôts protéiques.  

Le PRPaC quant à lui, semble être une solution prometteuse pour la réalisation de cultures de cellules 

endothéliales sur matrices phosphocalciques.  Les résultats récoltés sur les cultures de cellules 

endothéliales et par l’analyse en microscopie confocale ont confirmé la formation de ce film sur la 

surface des matrices.  

Celui-ci permet d’améliorer la vitalité des HUVECs lorsque celles-ci sont cultivées sur une matrice de 

-TCP sans association aux ostéoblastes et laissent entrevoir la possibilité de développement de 

« vaisseaux », à l’architecture contrôlée, développés au sein de matrices phosphocalciques. De même, 

la microscopie confocale semble être un outil de choix pour l’étude des interactions cellulaires dans ce 

contexte. 

Ces résultats bien qu’encourageants, n’apparaissent que comme des résultats préliminaires à notre 

travail de recherche dont la finalité est le développement de matrices phosphocalciques 

prévascularisées.  

En effet, le développement d’une vascularisation à l’architecture contrôlée, répartissant de manière 

idéale les flux vasculaires au sein de matrices phosphocalciques nécessite différentes étapes pour 

lesquelles nous nous sommes attachés à développer du matériel qui n’a pu à ce jour être mis en avant 

lors de ce travail. En effet, la réalisation de culture dynamique in vitro semble une étape incontournable 

afin d’atteindre cet objectif.  

Cette focalisation sur l’importance de la vascularisation dans la reconstruction est motivée par les 

résultats cliniques des reconstructions par lambeaux libres, mais aussi le modèle embryonnaire qui 

met en évidence le développement du système cardiovasculaire dès les premiers centimètres de 

l’évolution, mais également les observations de calcification des pédicules de lambeaux libres dans 

des milieux hostiles ou inattendus (198,199). Le lien entre calcification et vascularisation est indéniable 

et central.  Les essais de transfert de vaisseaux au sein de pièces osseuses macroscopiques s’avèrent 

concluants, mais nécessitent de sacrifier un pédicule et ne sont pas aussi fiables que les lambeaux 

libres osseux eux-mêmes (200). 

C’est pourquoi, le développement d’un design de matrice permettant l’étude facilitée de l’organisation 

cellulaire dans ces conditions nous est apparu impératif de même que celui d’un bioréacteur permettant 

un contrôle très précis des paramètres de culture et leur enregistrement. 

 En effet, le flux vasculaire va appliquer des contraintes mécaniques sur nos cellules endothéliales et 

l’étude de leurs réactions face à celles-ci contribuera à l’amélioration progressive de nos paramètres 

de culture, de dépôt protéique et de micro et macroarchitecture des matrices phosphocalciques 
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utilisées. Notre réacteur en permettant d’appliquer des flux constants ou variables va nous permettre 

de simuler les contraintes de perfusions physiologiques et déterminer des paramètres de culture 

permettant l’adhésion des cellules endothéliales, mais également leur organisation tridimensionnelle. 

Dans ce cadre, nous travaillons à notre protocole de dépôt protéique dans des réseaux fluidiques de 

plus en plus complexes et ce travail de recherche était un impératif dans la conception de matrices 

phosphocalciques revascularisées telles que nous l’avons conceptualisé.  
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Annexes 

1 Liste des abréviations 

α-TCP : phosphate tricalcique α  
β-TCP : phosphate tricalcique β 

l : microlitres  

m : micromètres  
°C : degrés Celsius 
ABS : acrylonitrile butadiène styrène 
ALP : phosphatase alkaline 
ANG: angiopoïétine  
AS : arsenic 
A-TCP : phosphate tricalcique apatitique 
Ba :baryum 
BCP: phosphate de calcium biphasique, mélange d’HA et β-TCP 
BMP: bone morphogenetic protein/ protéine morphogénétique osseuse 
BSP : bone sialoprotein/ sialoprotéine osseuse 
Ca:  calcium 
CAO : conception assistée par ordinateur 
CaO : chaux 
Cd :cadnium 
Cl : chlore 
CLIP: continuous light interface production /production d’interface en lumière continue 
Cr :chrome 
Cu : cuivre 
DAO : dessin assisté par ordinateur 
DLP : digital light processing / 
DRX : diffraction à rayons X 
EGF : epithelial growth factor / facteur de croissance de l’épithélium 
F: fluor 
FGF: fibroblast growth factor /facteur de croissance des fibroblastes  
FT-IR : Spectrométrie infrarouge 
g : grammes/accélération de la pesanteur 
H2O : eau 
HA : hydroxyapatite  
HAS: Haute Autorité de Santé 
HB- EGF: heparin binding epidermal growth factor like / facteur de croissance épidermique similaire à 
l'héparine Hg : mercure 
HUVECs : cellules endothéliales de veines de cordon ombilical humain 
Il: interleukine 
IGF: Insulin growth factor / facteur de croissance de l’insuline 
K: potassium 
KBr : bromure de potassium 
kPa : kilo pascal 
MAPC : multipotent adult progenitor cells / Cellules progénitrices adultes multipotentes 
M-CSF: macrophage stimulating colony factor/ Facteur de stimulation des colonies de macrophages 
Mg : magnésium 
micro-CT : micro computed tomography/ micro-tomodensitométrie 
ml : millilitres  
mm : millimètres 
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Na: sodium 
Ni: nickel 
nm :nanomètres  
NO: monoxide d’azote 
OCN :ostéocalcine 
ODF: osteoclast differentiation factor / facteur de différentiation des ostéoclastes  
OPG: ostéoprotégérine  
OPN : ostéopontine 
Pb: plomb 
PDGF: platelet derived growth factor / facteur de croissance dérivé des plaquettes 
PEC : progéniteurs endothéliaux circulants 
PEEK: polyetheretherketone 
pH : potentiel hydrogène 
PID : proportionnel/intégrale/dérivée 
PLA : acide polylactique 
PMMA : poly méthyl méthacrylate 
PPP : plasma pauvre en plaquettes 

PRP : plasma riche en plaquettes 
PRPa : plasma riche en plaquettes activé 
PRPaC : plasma riche en plaquettes activé centrifugé 
PTH: hormone parathyroïdienne 
p/v : poids/volume 
RANK: receptor activator of nuclear factor Kappa B / activateur du récepteur du facteur nucléaire 
Kappa B 
RANKL: receptor activator of nuclear factor kappa-B ligand / ligand de l’ activateur du récepteur du 
facteur nucléaire Kappa B 
rpm : rotations par minute  
Sb : antimoine 
Si: silicium 
SLA: stereolithograph apparatus / matériel de stéréolithographie  
SLS: selective laser sintering/ frittage sélectif par laser  
TGF: transforming growth-factor / facteur de croissance transformant 
TNF : tumor necrosis factor / facteur de nécrose tumorale 
VEGF: vascular endothelial growth factor / facteur de croissance de l’endothélium vasculaire  
v/v : volume/volume 
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