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INTRODUCTION

Le tissu osseux est un tissu conjonctif spécialisé d’origine mésenchymateuse, de constitution
membranaire lorsque le mésenchyme se forme directement en tissu osseux, ou bien d’origine
chondrale quand ce tissu dérive de cartilage hyalin(1).

Il est composé de cellules bordantes appelées ostéoblastes (5 a 6% des cellules du tissu) dont
le role est de synthétiser la matrice osseuse et de la minéraliser, ainsi que d’ostéocytes (90 a
95% des cellules du tissu), cellules emprisonnées dans la matrice et agissant en tant que
mécanosenseurs. On trouve également des ostéoclastes qui sont responsable de la régulation
de 'homéostasie du phosphate ainsi que du remodelage osseux.

Ces cellules sont associées a une matrice extra-cellulaire composée de fibres de collagéne de
type |, de lipides, de protéines non collagéniques de type protéoglycanes ainsi que d’une
phase minérale constitué de cristaux d’hydroxyapatite de calcium (Ca10[PO4]s[OH]>), le groupe
(OH-) pouvant étre poly substitué par des ions carbonate, magnésium, phosphate ou encore
fluor.

Ce tissu osseux est un tissu essentiel puisqu’il compose la charpente du corps par son role
d’échafaudage. Mais aussi par son action dans I’homéostasie de |'organisme, avec la
régulation du métabolisme du phosphate et |la protection qu’il apporte a la moelle osseuse,
permettant ainsi ’hématopoiése.

C'est un tissu soumis a de nombreuses sollicitations subissant régulierement des
traumatismes. Grace a sa capacité d’apposition osseuse médiée par les ostéoblastes, la
plupart du temps il est capable de se régénérer lui-méme par la formation d’un cale.
Néanmoins dans un certain nombre de traumatismes importants, la perte de substance sera
trop conséquente pour que la cicatrisation puisse se faire naturellement. De plus, plusieurs
pathologies (certains processus tumoraux, les fentes labio-palatines, etc) induisent des pertes
de tissu osseux associées a des modification des conditions physiologiques locales
défavorables a une cicatrisation du site atteint (hypo vascularisation, hypo cellularisation, ...).
Ces défauts osseux, généralement de grande étendue, entraineront une altération de I'état
de nos patients consécutif a des troubles mécaniques, fonctionnels ou esthétiques.

Afin de traiter ces |ésions osseuses, un certain nombre de traitements et de stratégies existent
en pratique courante, essentiellement basés sur le principe de comblement de ces défauts par
du matériau de substitution naturel ou non.

L'autogreffe est aujourd’hui le gold-standard des procédures de reconstruction et de greffes
osseuses car elle présente une capacité ostéogénique plus élevée(2). Ce procédé consiste en
un prélevement effectué sur le patient lui-méme pour combler le défaut osseux avec son
propre tissu provenant d’un autre site dit donneur.

L'avantage d’une telle technique est double : elle permet de conserver la vitalité du tissu
implanté contrairement aux autres techniques et le risque de rejet de la greffe reste
extrémement marginale(2-4).

Néanmoins ses inconvénients sont la aussi doubles: Tout d’abord la quantité de tissu
prélevable sur le patient lui-méme reste limitée. Un défaut trop important a combler nécessite
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de grande quantité de tissu, or, ce tissu prélevé a un endroit fragilisera la structure donneuse
avec des risques de complications pouvant aller jusqu’a la fracture du site de prélevement. La
morbidité du site donneur est aussi un inconvénient important de ce procédé. En effet un
second site d’intervention entraine deux fois plus de risques de complications qu’elles soient
infectieuses, hémorragiques ou bien méme algiques(3).

La premiere alternative a I'autogreffe proposée fut I'allogreffe. Ce procédé est défini comme
I'implantation d’un matériau osseux provenant d’un autre étre humain. Un dérivé de cette
technique fut la xénogreffe ou le tissu prélevé provient d’'une autre espéce animale.

Le tissu osseux est prélevé sur le donneur, stérilisé puis congelé afin d’étre conservé dans une
banque de tissus(4). Le but est d’obtenir des blocs d’hydroxyapatites qui sont trés lentement
ou peu résorbable, formant ainsi une structure solide pour combler le défaut.

Cette technique permet d’avoir a disposition une quantité importante de tissu pour
I'implantation chez un patient présentant des défauts osseux conséquents.

Cependant les processus de stérilisation et de congélation détruisent les cellules vivantes du
tissu et affaiblissent les propriétés mécaniques du tissu traité(4). Il faut noter également que
les risques d’infections par le HIV, le HBV, le HCV ou le Clostridium difficilis ont été rapporté
avec des allogreffes(5,6).

Pour tenter de palier aux inconvénients des techniques d’autogreffe et d’allogreffe, il fallait
trouver un matériau permettant de récupérer les propriétés mécaniques du tissu osseux, une
revascularisation et ayant un potentiel ostéogénique, d’ostéconduction et
d’ostéoinduction(4).

A la fin des années 70 apparait le terme d’ingénierie tissulaire. C'est un champs
interdisciplinaire consistant en la mise en commun des principes, des connaissances et des
méthodes de I'ingénierie, de la biologie et du génie des matériaux dans le but de développer
des substituts biologiques capables de remplacer un tissu manquant, afin de rétablir sa
fonction(7).

Elle est souvent basée sur la mise au point de biomatériaux présentés sous forme
« d’échaffaudages » poreux ou « scaffolds » en anglais afin de servir de support pour la
colonisation et le développement cellulaire.

Ce procédé est utilisé a la fois pour I'implantation chez un patient afin de remplacer un tissu
endommagé, mais aussi pour créer artificiellement des organes in vitro pour les étudier ou
remplacer chez un patient un organe défectueux(8).

Dans le cadre de la régénération du tissu osseux, de multiples matériaux ont été développés :
des poudres de phosphates tricalciques (BTCP) qui sont résorbables, d’hydroxyapatites non
résorbables ou un mixe des deux sous la forme de matériaux bi-phasiques(9). On retrouve
également des ciments, par exemple le MBCP qui est une suspension phosphate de calcium
dans une solution liquide d’HPMC(10). Enfin il existe des hydrogels a base de composés
naturels (alginates, acide hyaluronique, chitosan) ou synthétique (Polyethyléne glycol)(11).
Les différents matériaux peuvent étre associés ou non a des cellules vivantes. Ces matériaux
sont implantés directement dans le site a combler afin de remplacer le tissu perdu.
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Ces matériaux présentent I'avantage d’étre modulables. Ce sont des matériaux créés en
laboratoire, qui peuvent étre adaptés a différentes situations. Nous pourrons avoir des
matériaux plus ou moins résorbables, avec des propriétés mécaniques différentes suivant le
lieu d’'implantation et en quantité non limitée(2,3,12).

Les hydrogels mis au point avec ce procédé d’ingénierie tissulaire présentent des
caractéristiques mimant au plus prés I'’environnement physiologique. En effet, leur structure
tridimensionnelle, leur capacité a se charger en eau ainsi que leurs propriétés mécaniques et
physiques en font un matériau mimant au plus pres la structure et les propriétés de la matrice
extra-cellulaire(13). De plus cette ressemblance avec la matrice-extracellulaire, va par essence
favoriser le développement et la colonisation de cellules apres implantation, mais peu aussi
permettre la mise en place de cellules vivante avant d’'implanter le matériau dans I'organisme
hote.

Il faut noter aussi que ces hydrogels doivent répondre a un certain nombre de critéres
biologiques, chimiques et mécaniques. lls doivent étre des polyméres dégradables dans le
temps, afin de favoriser leur intégration et leur remplacement par un tissu osseux natif
permettant I'obtention d’une régénération.

Depuis le début des années 2000 et I'essor de I'impression en trois dimensions, une nouvelle
méthode d’élaboration des matériaux et de mise en place de ceux-ci a vu le jour: La bio-
impression.

Cette méthode basée sur les principes d’'impression 3D couplée a I'incorporation de cellules
vivantes au sein méme de la structure des biomatériaux, permettrait d’adapter la structure
dimensionnelle du substitut osseux mais aussi la distribution des cellules au sein du matériau
pour obtenir une régénération optimale(14).

Dans ce travail de mémoire de these nous avons décidé d’analyser I'utilisation des hydrogels
avec la technologie de 3D-bioprinting.

Pour cela nous allons tout d’abord définir le 3D-bioprinting ainsi que les différents procédés
utilisables. Puis nous analyserons ['utilisation spécifiqguement des hydrogels avec cette
technologie. Enfin nous ouvrirons notre réfléxion sur une recherche originale, menée au sein
du laboraoire UMR1229 RMeS, basée sur le développement d’un nouvel hydrogel utilisable
en 3D-bioprinting.
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BIBLIOMETRIE

Recueil des données :

La recherche Bibliographique a été menée de fagon électronique sur la base Medline-PubMed,
Cochrane Library ainsi que ACS Publications (Tableau 1), puis complétée manuellement a
partir des références bibliographiques trouvées dans ces articles.

Recherches électroniques

Bases de données Termes utilisés

Medline-Pubmed « 3D-bioprinting AND hydrogel AND
bone »

ACS Publications « 3D-bioprinting AND hydrogel AND
bone »

Cochrane Library « 3D-printing AND bone »

Tableau 1 : Mots-clés utilisés sur les différentes bases de données

Grace a ces bases de données électroniques ainsi que a la recherche manuelle nous avons pu
extraire 172 articles.

Sélection des Articles :

A partir de ces recherches, nous avons effectué une sélection des articles pour ne retenir que
les plus pertinents vis-a-vis de notre thématique. Pour ce faire, des critéres d’inclusion et de
non-inclusion ont été définis (Tableau 2) :

Critéres d’inclusion Critéres de non-inclusion

- Articles en Anglais - Atrticles traitant de

- Articles liant hydrogel et 3D- régénération des tissus mous
printing ou cartilagineux

- Etudes mécaniques - Articles traitant d’hydrogel

- Etudes Animales sans 3D-printing

- Articles traitant de |Ia - Articles traitant uniquement
régénération osseuse de screening par 3D-printing

Tableau 2 : Critéres d’inclusion et de non-inclusion des articles sur le sujet
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Nous avons suivi le schéma de sélection suivant aprés prise en compte de ces critéres :
PubMed Cochrane

28 46

Titres et Résumeés
84

Lectures complétes avec criteres d’inclusion et d’exclusion
21 + 9 (Recherche manuelle)

Sélection finale
30

Figure 1 : Matrice de sélection des articles avec application des critéres d’inclusion et de
non-inclusion

16



Evaluation Qualitative des Articles :

Pour analyser au mieux les articles sélectionnés, il est nécessaire d’analyser leur qualité et leur
pertinence scientifique. Pour cela nous avons étudié les articles grace a la classification
donnée par I'HAS, définissant le grade de recommandation de chaque type d’étude :

Grade des Recommandations Niveau de preuve scientifique fourni par la littérature

Niveau 1
A - Essais comparatifs randomisés de forte
puissance
Preuve Scientifique - Méta-analyse d’essais comparatifs
établie randomisés

- Analyse de décision fondée sur des études
bien menées

B Niveau 2
Présomption Scientifique - Essais comparatifs randomisés de faible
puissance
- Etudes comparatives non randomisées bien
menées
- Etudes de cohortes
C Niveau 3
Faible Niveau de preuve - Etudes cas-témoins
Scientifique Niveau 4

- Etudes comparatives comportant des biais
importants

- Etudes rétrospectives

- Séries de cas

- Etudes épidémiologiques  descriptives
(transversales, longitudinales)

Tableau 3 : Tableau de classification de recommandation des articles scientifique selon la
HAS

26 articles sélectionnés sont des études originales, publiés dans des revues a comité de
lecture. Elles doivent donc faire preuve de leur intérét et citer des preuves scientifiques
établis. Par extension nous pouvons donc affirmer que ces articles apportent des preuves
scientifiques établies, et nous pouvons estimer qu’ils correspondent a des recommandations
de grade A suivant la classification de la HAS.
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En ce qui concerne les 3 articles restants, nous pouvons les classer selon leur grade de
recommandation de la fagon suivante :

Type d’étude Nombres d’études Niveau de preuve Grade de
recommandation
Etudes originales (26) 1 A
Revues (3) 1 A
systématiques de la
littérature

Tableau 4 : Classement des articles sélectionnés suivant leurs grades de recommandation

On peut observer que le grade de recommandation sur les études menées sur les hydrogels
utilisés en 3D-bioprinting en vue d’une régénération osseuse sont trés élevés.

De plus, nous pouvons noter les années de publications des articles et analyser I'évolution du
nombre de publication sur le sujet de la fagon suivante :

Nombre de Publications par année

2
0 0 0 0 0 0 1 0 1 1

2003 2004 2005 2006 2007 2008 2009 2010 2011 2012 2013 2014 2015 2016 2017 2018

Figure 2 : Répartition des articles suivant les années de publication

Ainsi, nous pouvons remarquer qu’avant 2016 peu d’articles évoquaient les hydrogels utilisés
en 3D-bioprinting dans le but de régénérer I'os et que I'intérét pour ce sujet n’est apparu que
a partir 2016 ou la thématique semble réellement commencer a prendre son essor, avec un
pique de publications ces 2 derniéres années.
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PARTIE | : LE 3D-BIOPRINTING

1) Introduction :

L'impression en trois dimensions est un concept assez récent puisque son origine remonte a
la deuxieme partie du XXeme siécle.

Contrairement aux méthodes d’usinages qui sont des procédés en trois dimensions par
soustraction de matiere, I'impression 3D est un processus de fabrication additif qui consiste
en un dépot de matériaux couche par couche aidé par une modélisation informatique(15,16).

C'est en 1984 que le premier brevet concernant I'impression 3D est déposé par 3 frangais :
Jean-Claude André, Olivier De Witte et Alain Le Méhauté travaillant tous trois pour la société
CILAS ALCATEL. lls sont suivis de prés par Chuck Hull, un américain, qui déposera un brevet
pour une technique de stéréolithographie qu’il nomme SLA (Stéréolithographie Apparatus) et
qui existe toujours a ce jour(16,17).

Afin d’imprimer |'objet concerné, une modélisation informatique de la piéce est indispensable.
L'information numérique est codé en fichier .STL en rapport avec la stéréolitographie, le
procédé original d'impression 3D. La modélisation peut étre effectuée soit de facon manuelle,
soit de facon automatisée par des procédés de CAD-CAM adaptés.

De nombreux matériaux peuvent étre utilisés dans ce procédé d’impression, gu’ils soient
rigides, souples, conducteurs, colorés, abrasifs, etc. Il suffit d’adapter la technique au matériau
et aux contraintes du matériel final. Cela ouvre un champ de possibilités quasiment infini dans
I'utilisation de cette méthode, comme 'aéronautique(18), la construction de batiment(19), ou
bien la médecine(20).

La possibilité de créer des dispositifs sur-mesure en trois dimensions, comme des protheses,
a tout de suite interpellé le monde médical, qui trés vite s’est approprié le concept.

Grace a ce processus, il est possible de fabriquer a la demande une prothese (de hanche, par
exemple), avec un matériau métallique afin qu’il corresponde a la morphologie du patient, a
son utilisation et de prendre en compte ses parameétres personnels. La création d’une
charpente métallique pour la reconstruction faciale(21) afin de s’approcher au plus prés de la
morphologie du patient avant un accident est une avancée majeure de cette technique.

Cependant, les protheses créées par cette méthode, ne sont que des structures inertes, des
échafaudages servant a remplacer la structure solide d’une perte tissulaire et surtout la perte
d’un tissu dur. Elles n’ont aucunes propriétés de guérison ou de régénération.

Avec I’émergence de la médecine régénératrice et de I'ingénierie tissulaire, les chercheurs ont
mis au point un nouveau principe permettant de créer un dispositif sur-mesure adapté aux
besoins du patient, avec la faculté d’induire une régénération du tissu cible : c’est la bio-
impression.
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2) Définitions et Principes :

La bio-impression peut étre définie comme la modélisation et I'assemblage de matériel vivant
et non-vivant en 2 ou 3 dimensions a l'aide d’un ordinateur dans le but de produire des bio-
structures utilisables en médecine régénératrice, pharmacocinétique et dans I'étude de la
biologie cellulaire(22).

Contrairement a la simple impression en trois dimensions qui n‘imprime qu’une charpente
temporairement sans cellule que I'on souhaite étre colonisée ou non par elles et donc accepté
par I'organisme. La bio-impression demande une approche différente. Elle nécessite la mise
au point en premiere intention, un matériau qui fasse office de charpente et qui comporte
dans sa structure des cellules vivantes afin d’étre assimilé par I'organisme(14). Pour cela,
I'utilisation d’un matériau biocompatible est essentielle afin de permettre la survie des
cellules dans la structure avant implantation mais aussi son contact prolongé dans I'organisme
sans engendrer de complications. Ce matériau est généralement un hydrogel ou pré-hydrogel
auquel on donne le nom de bio-encre quand il est utilisé dans ce processus.

L'avantage de ce procédé est qu’il permet de controler la précision de I'ensemencement des
cellules au sein du matériau et la distribution des cellules dans la structure néoformée(23).

Un process précis de création est utilisé afin de parvenir a imprimer 'objet voulu. Il faut tout
d’abord dessiner I'architecture 3D de I'objet et vérifier sa faisabilité. Ensuite I'opérateur va
sélectionner le type de matériau désiré ainsi que les cellules a ensemencer. Puis, le
programme d’impression est sélectionné et I'impression lancée. Une fois la structure
imprimée, elle est analysée au microscope puis placée dans un incubateur pour la culture
cellulaire(14).

Mais ce processus manuel de création et de controle de qualité impact le procédé
d’impression. La multiplication des étapes de process et la supervision par I'homme
ralentissent la cadence de production et multiplient le nombre d’erreurs et d’approximations
possibles.

C’est pourquoi de nombreux chercheurs ont travaillé sur le développement des concepts de
modélisation assitée par ordinateur (Computer-Aided Design ou CAD en anglais) et
construction assistée par ordinateur (Computer-Aided Manufacturing ou CAM en Anglais). Cet
outil permet d’automatiser et d’accélérer la conception du modeéle a imprimer, ainsi que de
rendre le processus reproductible.

A partir d’'images tirées de modélisations pré-enregistrées, d'images obtenues par Scanner ou
IRM, le logiciel va découper la représentation en lamelle de 100 a 500um(24). Chaque lamelle
va ensuite étre imprimée les unes sur les autres pour fabriquer I'architecture désirée, comme
le veut le processus d’impression 3D (Figure 3).

20



Bioink containing cells

3D printer
nozzle

Agarose rod

Figure 3 : Représentation schématique de I'impression lamelle par lamelle, Modern
Meadow(25)

Grace au CAD-CAM, les impressions en trois dimensions ont pu devenir plus prédictibles, car
en s’affranchissant du parametre humain par le chargement de programmes informatiques
on s’affranchit du c6té imprévisible de la conception.

Afin d’automatiser toujours plus le processus de modélisation tout en gardant une
personnalisation de la structure a imprimer, des Intelligences Artificielles (Al) ont été mises au
point. En rentrant les paramétres que nous souhaitons obtenir et a I'aide d’'une banque
d’images, I'ordinateur va modéliser la structure en 3 dimensions et sélectionner le mode
d’impression, le matériau et la géométrie les plus adaptés sans intervention humaine pendant
le processus(14).

Ces Al sont de plus en plus congues avec la capacité qu’on nomme deep-learning. Le deep
learning ou apprentissage profond est fondé sur une projection d’un systeme neuronal.
L'information premiere est envoyée et un réseau de couches de « neurones » successifs va
analyser, trier, modéliser une partie de I'image et envoyer leurs conclusions a la couches
neuronale suivante. Ainsi I'information est décortiquée par des « neurones » prédisposés a
une tache unique pour ensuite étre assemblée et parvenir a une information de sortie (Figure
4).

A partir des informations traitées, I'intelligence artificielle sous deep learning va avoir une
capacité d’apprentissage. Chaque image et structure analysées viendront ensuite enrichir la
base de données pour avoir des modélisations de plus en plus précises et de plus en plus
variées(26).

hidden layers

output layer

input layer

Figure 4 : Schématisation du processus de Deep Learning associant plusieurs couches
neuronales croisant et mettant en commun les informations pour aboutir a une
modélisation finale, Schmidhuber et al.(26)
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3) Les procédés de 3D-bioprinting :

Au cours des années de recherche sur cette thématique, un certain nombre de procédés ont
vu le jour, a savoir : I'impression par jet d’encre, I'impression par extrusion et I'impression
laser. Les différents procédés présentent des propriétés, des avantages et des inconvénients
bien distincts.

a. L'impression par jet d’encre

La bio-impression par jet d’encre est la premiére technique mise au point dans les années
2000 par Tuan et al.(27). Son principe est basé sur une transcription de I'impression 2D par jet
d’encre utilisée dans n’importe quelle imprimante personnelle.

Des cellules sont encapsulées dans un pré-hydrogel qui est lui-méme stocké dans des
cartouches remplacgant ainsi I’'encre. Ces cartouches sont insérées dans une imprimante a jet
d’encre classique. Le premier modéle utilisé était une imprimante commerciale HP 26(14,18).

Au cours du processus, la téte d'impression va étre déformée par la chaleur ou par
piézoélectricité. La déformation consécutive a cette action va réduire |'ouverture de la
chambre de facon sinusoidale. Cette déformation va entrainer une onde de déformation,
créant des gouttelettes qui sous I'effet de la gravité vont se déposer sur une surface substrat
placée sur un plateau (Figure 5) controlé électroniquement afin de varier en hauteur le dépot
de gouttelettes et créer ainsi une architecture en trois dimensions(14,18,28).

La taille et le dépot des gouttelettes de matériau seront contrélés par ordinateur mais seront
également fonction de la masse moléculaire du polymere et de sa viscosité, qui vont
déterminer le volume des gouttelettes éjectées(28).

Inkjet bioprinting

\ Y

Actuator

«

Thermal
or
piezoelectric

<4 Bjoink droplets
Figure 5 : Processus d’impression par jet d’encre, Mandrycky et al(14)
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Les techniques utilisant la chaleur présentent I'avantage d’étre peu colteuse car elle utilise
des imprimantes commerciales disponible a des prix abordables. La vitesse d’'impression est
assez rapide (de I'ordre de 1000 a 10000 gouttelettes déposées par seconde).

Elle permet une haute viabilité des cellules déposées (entre 80 et 90% des cellules survivent
au processus). En effet, malgré I’élévation de la température aux alentours de 200 a 300°C
pour déformer la téte d’impression, la durée de I'échauffement permettant la déformation
est rapide (2us) n’entrainant qu’une température de I'ordre de 4 a 10° dans la téte elle-méme.
Cela n’a aucun impact sur la structure des cellules et notamment sur leur ADN ce qui explique
le taux de survie élevé(14,18,29).

Certaines imprimantes utilisent la technologie piézoélectrique plutét que la chaleur pour
déformer la téte d’'impression. En contrélant 'amplitude, la durée et la pulsation de I'onde, il
est possible de créer des gouttelettes uniformes et de mieux diriger la direction d’éjection(18).

Néanmoins les matériaux utilisés pour I'impression par jet d’encre ne peuvent pas étre trop
visqueux (une viscosité inférieure a 15mPa/s) afin de pouvoir circuler jusqu’a la téte
d’impression. La densité cellulaire doit étre aussi réduite (inférieure & 10° cellules/mL) sous
peine d’augmenter la viscosité du mélange et d’emboliser le circuit de distribution(18,30).

Les cartouches dans lesquelles sont stockés les matériaux, ont un volume assez réduit ce qui
ne permet d’'imprimer qu’un volume limité.

Enfin de nouvelles études ont établis I’existence du « settling effect » : Quand la cartouche est
neuve, il y a une répartition homogene des cellules dans le matériau, mais au fur et a mesure
de I'impression, les cellules s’agglutinent dans la cartouche, augmentant de ce fait la viscosité
et la densité cellulaire de I'hydrogel, ce qui entraine la saturation de la téte
d’impression(31,32).

Un récapitulatif des avantages et inconvénients de ce procédé est établis dans le tableau
suivant (Tableau 5) :

Avantages Inconvénients

- Codlt réduit - Matériaux peu visqueux

- Vitesse d’'impression rapide - Densité cellulaire réduite

- Viabilité élevée des cellules - Volume disponible faible
- Settling effect

Tableau 5 : Récapitulatif Avantages/Inconvénients de I'impression par jet d’encre
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b. L'impression par extrusion

L’extrusion est un dérivé de I'impression par jet d’encre. Les machines sont plus sophistiquées
et sont dédiées uniquement a la bio-impression.

Comme précédemment, des cellules sont enchassées dans un pré-hydrogel qui sera stocké
dans des cartouches.

Il sera alors appliqué une poussé a I'aide d’un piston activé par une pompe a air ou un pousse
seringue mécanique. Cette force mécanique appliquée en continue va permettre I'impression
d’un cylindre ininterrompu de matériau suivant le schéma de tracé prédéfini par ordinateur
(Figure 6). Aprés l'impression et le dép6t d’'une premiére couche de cellule, la plaque
mécanique effectuera un mouvement vertical pour permettre a la téte d’impression de
réimprimer sur la premiere couche dans le but de créer une structure tridimensionnelle.

r=

Extrusion bioprinting

-
\ K| .
. | Pneumatic
> or
. screw

Figure 6 : Processus d’impression par extrusion, Mandrycky et al(14)

Grace a cette force appliquée qui peut étre paramétrée, tout type de matériau est
potentiellement utilisable. Cela permet de s’affranchir de la problématique de la viscosité du
pré-hydrogel. En effet des viscosités comprises entre 30mPa/s et 6x10’mPa/s sont tolérées
par ce systeme(18). Une plus grande viscosité permettra également une meilleure tenue du
polymeére imprimé.

De plus, il est aussi possible d’y adjoindre une plus grande densité de cellules que pour le
procédé de jet d’encre(14,18). Cela s’explique a la fois par I'affranchissement du settling effect
de la précédente technique, mais aussi par l'augmentation de la viscosité, donnant un
environnement en trois dimensions plus proches d’une structure naturelle et donc plus viable
pour les cellules.

En revanche, I'application continue d’une force sur le polymére, va entrainer des forces de
compression et de cisaillement qui seront délétéres pour les cellules encapsulées. Ce stress
appliqué va diminuer considérablement la viabilité des cellules imprimées (de I'ordre de
50%)(18). Il est toutefois possible de diminuer les forces appliquées sur les cellules ainsi que
d’augmenter par conséquent la viabilité cellulaire. Pour cela une augmentation du diametre
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de la téte d’impression peut étre possible tout en réduisant la pression utilisée. Ce
changement augmentera le taux de survie des cellules mais diminuera par la méme occasion
la vitesse d’impression et la précision de I'impression(33).

Enfin, malgré son colt qui reste plus élevé que I'impression par jet d’encre, I'impression par
extrusion reste assez abordable du fait de sa technologie relativement simple.

Un récapitulatif des avantages et inconvénients de ce procédé est établis dans le tableau
suivant (Tableau 6) :

Avantages Inconvénients

- Colt modéré - Lenteur de I'impression
- Une bonne tenue de la - Faible viabilité cellulaire
structure 3D - Faible résolution

- Viscosité élevée possible
- Grande densité de cellules
possible

Tableau 6 : Récapitulatif Avantages/Inconvénients de I'impression par extrusion
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c. L'impression laser

L'impression laser est basée sur les principes décrits par Bohandy et al.(34) et Duocastella et
al.(35) du phénoméne qu’on pourrait appeler transfert d’énergie induit par laser.

Typiquement, un ruban comportant 2 couches, 'une avec un recouvrement absorbant
I’énergie du laser (comme du titane ou de I'or) et une couche recouverte du biomatériau a
utiliser, est bombardé par une lumiére concentrée de type laser. Cette impulsion va venir
heurter une petite zone de la couche absorbante afin de la stimuler. Cette stimulation va
entrainer la formation d’une bulle sous haute pression a l'interface avec la bio-encre (Figure
7). Cette bulle par effet de gravité va étre déposée sur une plateforme recouverte de substrat
formant ainsi la matrice de la structure(14,18).

Laser-assisted
bioprinting

l Donor layer

13

Bubble 4

Bioink droplets =)

Figure 7 : Processus d’impression par laser, Mandrycky et al(14)

Ce procédé est encore en pleine phase de recherche. En effet, certains parametres encore non
explorés, devraient permettre de controler la taille des gouttelettes déposées ainsi que leur
qualité. En revanche, les effets collatéraux du laser sur les cellules exposées ne sont pas encore
connues(14), I’évaluation du transfert de métal lors du bombardement laser a I'intérieur du
matériau sera primordial afin de s’assurer de la bonne survie des cellules dans le temps(18).

Malgré tout, de nombreux auteurs ont montré une haute viabilité des cellules déposées (de
I'ordre de 95% de taux de survie). Cela peut s’expliquer par I'absence total de stress
mécanique lors du processus de formation des gouttelettes(36).

La résolution d’impression par laser sera déterminée par de nombreux parametres : I'intensité
lumineuse par unité d’aire (fluence), I'espace entre la bande de matériau et la surface de
dépose, la viscosité du matériau. La capacité de résolution moyenne pour I'impression laser
reste élevée puisqu’il est possible d’obtenir jusqu’a une seule cellule par
gouttelette(14,18,36).

Cette technique présente I'avantage d’étre compatible avec des matériaux extrémement
visqueux (1 a 300mPa/s) et a haute densité cellulaire pouvant aller jusqu’a 102
cellules/mL(22,36). En effet contrairement aux techniques précédentes présentant des buses
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d’impression, il n’y a la aucun artifice risquant de s’emboliser durant le processus
d’impression.

Néanmoins, les bio-imprimeurs laser présentent des colts extrémement élevés rendant leur
utilisation pour la recherche mais aussi pour leur application difficile.

De plus, il faudra aussi des matériaux trés spécifique. En effet, pour obtenir une structure
viable en trois dimensions, en concordance avec la rapidité d’impression, le matériau utilisé

devra posséder une haute thixotropie et donc gélifier rapidement une fois déposé(18).

Un récapitulatif des avantages et inconvénients de ce procédé est établis dans le tableau
suivant (Tableau 7) :

Avantages Inconvénients

Haute viabilité des cellules
Une bonne tenue de la
structure 3D

Viscosité élevée possible
Grande densité de cellules
possible

Vitesse d’'impression rapide

Colt élevé
Parameétres a étudier
Matériaux spécifiques

Tableau 7 : Récapitulatif des avantages/inconvénients de I'impression par laser

27



d. Les autres procédés : la stéréolithographie

Malgré le fait d’étre la premiere technique utilisée en impression 3D, la stéréolithographie
n’est pas le procédé le plus commun utilisé pour la bio-impression. Mais en 2012, Gauvin et al
modifient cette technique pour I'adapter a la bio-impression(37).

Son principe est basé sur la réaction du matériau a une onde lumineuse tout comme
I'impression laser. La lumiére dans ce cas, sera une lumiére de type UV.

Le matériau est posé directement sur une plateforme et va étre bombardé couche par couche
pendant 20s par une lumiére UV d’une puissance de 50mW/cm?2. Ce bombardement va
polymériser le matériau sur une couche de facon sélective suivant la longueur d’onde utilisée
(Figure 8). Une fois la polymérisation de la premiere couche terminée, la plateforme sur lequel
repose le biomatériau va descendre pour permettre la polymérisation de la couche au-dessus
et ainsi de suite jusqu’a obtenir I'architecture recherchée(14,37,38).

Stereolithography
bioprinting

1111
-

Figure 8 : Procédé de stéréolithographie, Mandrycky et al(14)

Ce systeme simplifie considérablement I'impression, puisque on s’affranchit du mouvement
de la téte d’impression pour déposer le matériau, seul un mouvement vertical sera effectué.
Cela présente I'avantage d’augmenter la résolution de I'impression aux alentours de 100um
et bien entendu sa rapidité (une impression compléte peut durer moins d’une heure)(14).

N’importe quelle viscosité de matériau peut étre utilisé ainsi qu’une haute teneur en cellules
car il n’y a aucune sortie d’'impression tout est déja sur la plateforme. On aura donc aucune
limitation vis-a-vis du matériau utilisable.

On obtient un taux de survie des cellules extrémement élevé de I'ordre de 90% a 95% similaire
a I'impression laser, car tout comme elle, aucun stress mécanique n’est appliqué sur les
cellules(38).

Enfin son co(t reste tres modéré car ce n’est qu’une modification d’une technologie de plus
en plus populaire et déja ancienne.
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Un récapitulatif des avantages et inconvénients de ce procédé est établis dans le tableau
suivant (Tableau 8) :

Avantages Inconvénients

Haute viabilité des cellules
Une bonne tenue de la
structure 3D

Aucune limitation de matériau
Aucune limitation du taux de
cellules

Vitesse d’'impression rapide

Trés peu utilisé donc peu de
recul en bio-impression

Tableau 8 : Récapitulatif des avantages/inconvénients de I'impression par
stéréolithographie

29



PARTIE Il : LES HYDROGELS UTILISES EN 3D-
BIOPRINTING POUR LA REGENERATION OSSEUSE

1) Les Hydrogels :

a. Généralités

Les hydrogels sont I'aboutissement des travaux de Witcherle et Lim dans les années 60(39).

IIs sont définis comme des structures de polymeéres en trois dimensions, formés en réseau par
réticulation, c’est-a-dire par la formation de nceuds chimiques ou physiques entre les chaines
de polymeres.

lIs sont caractérisés par un module de conservation (G’) supérieur a leur module de perte (G”).
Cela se traduit physiquement par une capacité du matériau a stocker I'énergie en se
déformant (c’est la phase élastique du matériau) et une portion de libération correspondant
a la phase visqueuse du matériau plus faible mais les dotant d’une rigidité partielle(40,41).

Ce sont des structures insolubles dans I'eau. Cependant la présence de groupement
hydrophiles tels que des groupements -OH, -CONH ou bien -SO3H forment des domaines
d’interaction avec les molécules d’H;0, ce qui permet au matériau de s’hydrater et de gonfler
en milieu aqueux. La variation d’hydratation du matériau va déterminer ses propriétés
physico-chimiques. En effet, cela leur confere des propriétés élastiques, d’adaptation, de
biocompatibilité et une structure similaire a la matrice extra-cellulaire(42).

Des modifications chimiques peuvent étre facilement apportées aux hydrogels. IlIs présentent
des profils de dégradation, et des propriétés mécaniques tres variables. Ces propriétés sont
intéressantes pour permettre I'association de facteurs de croissances, de médicaments, ou de
cellules a ces matériaux.

Ces propriétés associées a leur architecture 3D poreuse, il est reconnu que ce sont des
matériaux idéaux pour l'infiltration cellulaire, afin d’entrainer leur prolifération, leur migration
et leur différenciation par une régulation des échanges nutritifs, la vascularisation et la
communication inter-cellulaire a travers le matériau(13,42).

Afin de former une structure en trois dimensions et de créer une gélification, les chaines de
polyméres sont liées entre elles par des nceuds. On nomme cette réaction une réticulation.

Deux grands types de réticulations existent :
- une réticulation physique

- une réticulation chimique
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b. Les Gels Physiques

Les gels physiques, comme leur nom l'indique sont des hydrogels dont les nceuds de liaisons
entre les chaines de polymeres sont des liaisons physiques. Ces liaisons sont dites faibles et
réversible. Cela entraine des liaisons non permanentes.

Ces liaisons peuvent étre de différentes formes : coulombiennes, Van Der Waals, hydrogénes
et électrostatiques(43—45).
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Figure 9 : Liaisons hydrogénes
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Figure 10 : Liagisons électrostatiques et leur réversibilité

Le nombre et la force des noeuds vont dépendre de I'état thermodynamique du gel. De
nombreux parametres (pH, températures ...) vont influencer la formation et la destruction des
liaisons : les liaisons se font et se défont continuellement.

L'avantage des gels physiques est qu’ils ne nécessitent aucune réaction chimique. Cette
absence de réaction permet d’éviter les déchets de réactions qui pourraient altérer le gel ou
étre toxique pour le tissu cible. Cela permet également de s’affranchir de la présence de
molécules de liaisons et donc permet de diminuer les étapes de gélification(13).
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c. Les Gels Chimiques

Les gels chimiques sont des gels dit irréversibles. Grace a leurs liaisons covalentes qui sont des
liaisons fortes, les nceuds formés entre les chaines de polymére sont permanents. Ce sont des
gels qui seront indépendant des conditions externes tel que le pH, la température ou la
déformation.

Les liaisons covalentes s’effectueront entre des groupements réactifs, greffés préalablement
sur les polymeres d’intéréts.

De nombreuses stratégies de liaisons ont été mises au point ces derniéres années pour
permettre de lier de fagon covalente les polyméres et permettre la réticulation des hydrogels
chimiques. Ces stratégies sont résumées dans la (figure 11).
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Figure 11 : Les différentes stratégies de polymérisation chimiques, Flégeau et al.(13)

Les réactions les plus communes comportent, soit une liaison par photopolymérisation, soit
une réaction Schiffbase ou bien la liaison par un agent de liaison. Ces différentes réactions
vont avoir chacune leurs caractéristiques que cela soit dans la chimie de la liaison elle-méme
ou dans le temps de polymérisation.

Tout d’abord, on peut citer |la préparation de gels chimiques par ajout d’un agent de liaison.
Cette réaction ne nécessitera pas une modification du polymére d’origine. Elle consiste en
I'incorporation dans la solution de polymére, d’un agent de liaison qui va réagir avec les
molécules d’intérét pour les lier entre elles dans certaines conditions de pH ou de
température. Ces molécules peuvent étre des sodium trimetaphosphates ou des sodium
tripolyphospathes qui vont agir sur I’'hydroxyle terminal du polymeére.
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Ensuite, la photopolymérisation est un procédé extrémement utilisé notamment dans les
matériaux dentaires tels que les composites de reconstitution. Le principe consiste en la
liaison d’un groupement fonctionnel au sein du polymére et I'ajout d’un agent photoinitiateur.
Ce photoinitiateur va réagir avec la lumiére ou les UV pour créer des radicaux libres trés
réactifs avec les groupements réactifs liés aux polymeres. Les radicaux vont aller se propager
de polymére en polymere. Ce procédé est extrémement rapide. La plupart du temps ce sont
des dérivés de méthacrylate qui sont utilisés dans ce type de procédé en raison de leur bonne
réactivité et de leur bonne stabilité durant la polymérisation. Ce procédé présente toutefois
une limite, le volume de polymere. En effet, il est nécessaire que la lumiere puisse atteindre
le photoiniateur pour initier la polymérisation. S’il y a un volume trop conséquent de
polymeére, la lumiéere peut ne pas atteindre les couches les plus profondes et la polymérisation
ne se fera pas ou bien seulement en partie.

Enfin, la réaction dite Schiffbase, est une réaction trés commune dans la polymérisation des
hydrogels. Cette réaction met en relation une amine et un aldéhyde pour former une liaison
imine appelée aussi Schiffbase. Cette polymérisation est assez lente mais permet d’obtenir
une bonne rigidité de I’hydrogel. Il est généralement utilisé avec des polysaccharides tels que
I'acide hyaluronique, le chitosan ou bien les chondroitines sulfates.

Il existe d’autres types de stratégies de polymérisation pour obtenir des gels qui sont utilisés
de facon plus marginale (Figure 12).
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d. Propriétés des hydrogels pour la régénération osseuse

Les hydrogels dont le but est d’étre utilisé en régénération osseuse vont remplacer le tissu
osseux défaillant. Pour cela ils vont remplacer la matrice extracellulaire du tissu d’origine. Il
nous faudra donc, pour mettre au point des hydrogels biologiquement actifs, mimer la matrice
extra-cellulaire de I'os.

La matrice extra-cellulaire est un complexe a I'architecture unique. Son role est de structurer,
supporter les stress mécaniques, permettre le mouvement cellulaire et guider les cellules vers
leurs différenciations. Toutes ces actions sont permises grace a la capacité de la matrice extra-
cellulaire a emprisonner et capter des facteurs de croissance ainsi que de les relarguer pour
interagir avec les cellules.

La composition de la matrice extra-cellulaire varie d’un tissu a I'autre suivant les facteurs
d’intéréts, le type de fibres de collagénes, etc. Elle sera en constant remodelage pour répondre
aux variations du cycle cellulaire.

Afin de mimer au mieux la matrice extra-cellulaire, les hydrogels doivent étre biocompatibles.
Cette propriété est définie comme I'habilité du matériau a réagir avec I'"h6te dans une
situation spécifique. In vitro, le matériau n'empéche pas les cellules de s’attacher et de
proliférer. In vivo, on dit que c’est la capacité du matériau a se dégrader et s’intégrer dans la
matrice-extracellulaire sans générer de déchets toxiques tout en ayant aucune interaction
négative avec les cellules(13,14,46,47).

Un matériau peut étre biocompatible pour une utilisation donnée mais toxique pour une
autre. Il faudra donc bien évaluer cette propriété en se référant a la norme ISO 10993-5 de
I’Organisation Mondiale de Standardisation(48).

Lors de I'implantation d’un corps étranger dans |'organisme, il y a un relargage de cytokines
pro-inflammatoires, aboutissant au recrutement de cellules immunitaires de type
macrophage et lymphocyte qui sont responsable du rejet du greffon(49,50). Cela se traduit
par des douleurs, de I'inflammation excessive voir une destruction du tissu environnant le
greffon.

L'inflammation aigué qui est consécutive a I'implantation d’'un matériau est nécessaire, c’est
la premiere étape de la cicatrisation du tissu. Néanmoins, il est important d’éviter
I'inflammation chronique qui est néfaste.

Le but est d’obtenir une réponse plus mitigée de la réponse inflammatoire en modifiant
I’hydrogel lui-méme (en choisissant le bon type de polymére, le bon poids moléculaire, la taille
des chaines, ...) pour qu’elle n’entre pas dans un processus chronique. Ces modifications
réduisent I'adsorption des protéines a la surface du greffon et par conséquent le recrutement
des cellules immunitaires responsable de la réponse de I’hGte contre un corps étranger.

Tout comme I'architecture de la matrice extra-cellulaire et sa réponse aux sollicitations
mécaniques guident la différenciation cellulaire, I’hydrogel devra pouvoir proposer des
caractéristiques similaires.

L’enjeu sera de créer artificiellement des micro et nanopores au sein méme de la structure du
matériau. Les micropores permettront aux cellules de migrer a I'intérieur de cette néo-matrice
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et d’interagir entre elles. Alors que les nanopores vont permettre d’emprisonner les facteurs
biochimiques a I'image de la matrice extra-cellulaire.

Les Propriétés mécaniques des tissus sont différentes d’un tissu a I'autre. Ces propriétés
mécaniques dépendent de la localisation mais aussi de la fonction du tissu cible. Elles sont
primordiales dans la transmission des informations aux cellules leur permettant d’adhérer, de
proliférer et de se différencier.

Il a été démontré que le module de Young du matériau va lui aussi altérer le phénotype des
cellules déposée a la surface et orienter leur différenciation. De ce fait un module de Young
ou E= 0,1-1kPa facilitera une différenciation en cellule du cerveau, un E=8-17kPa favorisera
une différenciation musculaire et un E=25-40kPa permettra une différenciation en cellules
osseuses. Une relaxation rapide du matériau a aussi un réle a jouer, car les sollicitations
contractiles vont permettre sa modification et stimuler I'ostéogenese(51,52).

Enfin, la biodégradabilité du matériau est un facteur tres important notamment pour le tissu
osseux. En effet, I'os natif est en perpétuelle reconstruction par une succession de
dégradation et d’apposition médiées respectivement par les ostéoclastes et les ostéoblastes.
La possibilité de dégradation de I’hydrogel par les métalloprotéinases sécrétées par les
ostéoclastes et la vitesse de sa dégradation par celles-ci doivent étre cohérente avec la
cinétique de dégradation et d’apposition de I'os natif afin de permettre le remodelage de
notre matériau pour qu’il soit remplacé par du tissu osseux et permettre la différenciation
cellulaire(18,53).

e. Propriétés de hydrogels pour la bio-impression 3D

Initialement, I'impression en trois dimensions n’avait pas un but d’application biologique. Il
fallait une haute température pour permettre le dép6t de matériau, 'utilisation d’agents
chimiques, etc, qui rendaient théoriquement son utilisation incompatible avec des cellules
vivantes(18).

La mise au point de nouveaux matériaux biocompatibles et biodégradables a permis
I'incorporation de cellules vivantes. Néanmoins certaines propriétés bien particulieres doivent
étre respectées pour que les hydrogels puissent étre utilisés avec les différentes techniques
de bio-impression.

Tout d’abord, il faut s’assurer que le matériau est imprimable. Cette propriété va dépendre de
la tension superficielle du matériau une fois déposé. Cette force est définie comme la capacité
d’un matériau a s’étaler sur une surface. Elle résulte de la variation d’énergie a l'interface
entre deux surfaces qui va tendre vers un état d’équilibre correspondant a la plus basse
énergie. Plus cette force est élevé plus le matériau va s’étaler sur la surface.

Elle est déterminée par la mesure de I'angle entre la surface de repos et la tangente au bord
de la goutte du matériau.
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Le polymére idéal pour I'impression en trois dimensions ne devra pas trop s’étaler sur la
surface d’'impression. Pour cela on cherchera a obtenir une tension verticale élevée et un angle
de contact le plus grand possible(14).

Cette tension permettra aux gouttelettes de matériau, une fois déposées de garder une
structure volumineuse le temps de la réticulation. Cela sera d’autant plus important que le
développement des cellules et leur cohésion avec le matériau seront dépendantes de la
tension superficielle(54).

La vitesse de réticulation du matériau sera aussi un facteur déterminant. La réticulation du
matériau doit étre rapide pour permettre d’obtenir une couche rigide pouvant recevoir une
couche supplémentaire par-dessus. Cette réticulation rapide permet également d’obtenir
immédiatement une structure en trois dimensions dans laquelle les cellules peuvent
proliférer(14).

Enfin, les hydrogels imprimés doivent maintenir des propriétés mécaniques suffisantes. La
rigidité du matériau sera importante pour permettre a la fois aux cellules de se fixer au
matériau mais aussi pour les guider vers un certain type de différenciation(14).

2) Les Hydrogels d’origine naturelle :

a. Introduction

Les hydrogels d’origine naturelle sont des hydrogels dont les polymeres qui les composent
sont extraits de la nature. lls sont sélectionnés et utilisés pour leurs propriétés de
dégradabilité, de biocompatibilité et leur structure naturelle similaire a la structure des tissus
naturels du corps humain(13).

b. Les hydrogels dérivés d’algues

2 polymeéres permettant la synthése d’hydrogels sont extraits a partir d’algues : I'agarose et
I'alginate.

| — Hydrogels d’agarose :

L’agarose ou agar-agar (Figure 13) est un polymére galactosidique obtenu par le chauffage
puis la filtration d’algues de la famille des Gélidiacées ou des Graciliariacées qui sont ensuite
lyophilisées et broyées.
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Figure 13 : Unité disaccharidique de galactose constituant 'agar-agar

C’est un polymere soluble dans I'eau, thermoréversible, capable a la fois de se liquéfier et de
se solidifier avec les variations de températures. Sa température de gélification se situe aux
environs de 30°C et sa température de fusion a 80°C. Il est utilisé comme milieu de culture
cellulaire et bactérienne car il permet une bonne adhésion des cellules et des bactéries en
fournissant un environnement nutritif notamment pour les cellules mésenchymateuses.

Duarte Campos et al. ont publié en 2016, la caractérisation d’un hydrogel d’agarose couplé a
du collagéne utilisable en 3D-bioprinting. Au cours de cette étude, les auteurs ont utilisé des
cellules mésenchymateuses, pour leur capacités de différenciation en ostéoblastes(23). En
raison des caractéristiques thermosensibles du matériau, les auteurs ont décidé d’utiliser le
procédé d’'impression par jet d’encre(55).

L'agarose est utilisé pour ses propriétés de gélification dans le but d’obtenir un matériau
permettant la culture de cellules mésenchymateuses. Cela va permettre leur différenciation
en ostéoblastes tout comme le collagéne permet I'adhésion et la différenciation cellulaire.
Cette gélification va permettre d’obtenir une structure solide pour créer un échafaudage
comme le ferai des phosphates de calcium(56—-58).

Duarte Campos et al. montrent que l'utilisation d’agarose, avec ou sans collagene va
permettre I'impression de tube de matériau et de faconner une structure qui gélifie pendant
I'impression par ses propriétés thermosensibles. De plus I'ajout de collagene a de I’agarose va
diminuer sensiblement sa viscosité, on va passer de 26,7 mPa/s pour un gel d’agarose a 1%, a
12,5 mPa/s pour un gel d’agarose a 1% associé a 0,10% de collagene.

Ils démontrent également que |’association d’agarose et de collagéne augmente la rigidité du
matériau. En effet, le module de compression de I'agarose seul a 1% est de 17 kPa alors que
I'ajout de 0,10% de collagéne augmente le module jusqu’a 53 kPa. Le module maximal testé
atteint 89 kPa lors de I'utilisation d’un matériau chargé a 2% d’agarose et 0,5% de collagene.

L'impression ne semble pas altérer la viabilité des cellules au cours du processus et cela peu
importe la concentration en agarose et en collagéne. Cependant la diffusion des cellules et
leur capacité a adhérer et s’étaler pour faire des branches et communiquer entre elles est
supérieur avec la diminution de la rigidité du matériau. Les matériaux moins chargés en
agaroses présentent une adhésion cellulaire plus importante.

Enfin, I'utilisation d’agarose permet la différenciation des cellules mésenchymateuses en
ostéoblastes. Cela est prouvé par la présence dans ces cellules imprimées d’une activité de
phosphatase alcaline et de la présence d’une haute concentration en calcium.
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lI- Hydrogels d’alginate :

D’un autre coté, l'alginate est un polymere composé d’unités disaccharidiques d’acide
guluronique et d’acide mannuronique (Figure 14), extrait de la membrane de certaines algues
brunes par dissolution dans une solution alcaline avant d’étre précipité et récupéré(59).

- -m
Figure 14 : Unité disaccharidique constituant I’alginate

C'est un composé biocompatible, non toxique, biodégradable, de haute viscosité, sa
production présente un colt peu élevé et une capacité a gélifier de facon rapide dans les
conditions physiologiques(59,60).

L'ajout d’ions Calcium a une solution d’alginate aboutit a la formation de liaisons
électrostatiques, formant une structure 3D sous forme de gel qu’on dit en « boite d’ceuf » et
non-thermoréversible. C'est pourquoi dans toutes les études effectuées sur des matériaux a
base d’alginate, une fois imprimé I'échafaudage est immergé pendant quelques minutes dans
une solution comprenant des ions Calcium afin de lier les différentes couches entre
elles(23,61,62).

Ses multiples propriétés lui permettent d’étre utilisé dans tous les types d’'impression que ce
soit en jet d’encre(62), en extrusion(23), ou encore en impression laser(63).

En utilisation pour le 3D-bioprinting I’alginate ne sera jamais utilisé seul. Son intérét est d’étre
utilisé comme structure « solide » permettant de palier aux défauts des matériaux d’intéréts
(cellulose, fibroine, gélatine) pour le maintien dans le temps de la structure en trois
dimensions, ou bien pour permettre I'impression du matériau d’intérét.

Compaan et al. ont publiés dans une étude I'utilisation d’alginate comme un agent sacrificiel.
Il est utilisé comme un protecteur de la fibroine qui est dégradé lors de son passage dans le
processus d’impression. L'ajout d’alginate permet également d’obtenir une structure 3D
rapidement des son dépdt, ce qui n’est pas le cas de la fibroine qui nécessite plusieurs minutes
voire plusieurs heures de gélification. L’alginate est ensuite éliminé par un agent chélatant
pour ne garder que la structure de fibroine(62).

Abouzeid et al. ont étudié les propriétés d’un mélange d’alginate et de cellulose en différentes
proportions(61). La cellulose est un polysaccharide extrait de plantes et constitué de D-
anhydroglucopyranose liés entre eux par des liaisons B1-4. Il est hydrophile mais insoluble
dans I'eau et les solvants organiques. Cela s’explique par la présence d’un grand nombre de
pont hydrogenes intra et intermoléculaires. C’est un composé biodégradable, biocompatible
et trés facilement disponible(61,64).
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Figure 15 : Vue en microscopie du mélange Alginate-Cellulose, Abouzeid et al.(61)

L'hydrogel obtenu a partir d’alginate et de fibrille de cellulose est homogene, on a aucune
séparation de phase entre les deux molécules une fois mélangées (Figure 15), cela montre
une bonne compatibilité des deux matériaux.

De plus, I’hydrogel obtenu a une grande thixotropie, c’est-a-dire que la viscosité du matériau
diminue dans le temps avec I'application d’'une contrainte et remonte une fois la force arrétée.
En effet, le mélange a 2% d’alginate et 2% de cellulose présente une viscosité de I'ordre de
1,49x10° mPa/s au repos, elle descend a 75,9mPa/s durant I'application de la force et remonte
a0,95x10° mPa/s soit 66% de la viscosité récupérée. Cette propriété est trés intéressante pour
I'utilisation du matériau en impression par extrusion (Figure 16).
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Figure 16 : Courbe de thixotropie des matériaux mixtes d’alginate et de cellulose, Abouzeid
etal.(61)
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Le module de compression du mélange varie entre 1000 et 1200 MPa ce qui est beaucoup
plus élevé que le module de la cellulose seule (135 MPa) mais légérement inférieur au module
de l'alginate (1511 MPa).

Wang et al. ont mis au point un gel a base de 8% d’alginate et 2% de gélatine dissout dans une
solution de NaCl pour aboutir a un hydrogel chargé a 10% en polymeére(23).

Lors de I'impression par extrusion leur gel a une concentration en cellules de I'ordre de 3x10°8
cellules/mL distribuée de fagon uniforme. La viabilité des cellules imprimé est de I'ordre de
90% ce qui démontre une bonne protection des cellules et une bonne cytocompatibilité.

Le matériau est analysé au microscope électronique a balayage afin d’évaluer la porosité du
matériau (Figure 17). En effet, la possibilité doit étre donné aux cellules de coloniser le
matériau, de communiquer entre elles, de permettre la diffusion des nutriments, des
protéines et le passage de I'oxygéne. La porosité représente 24% de la surface du matériau
obtenu, avec des pores en moyenne de 28,4um de diametre, ce qui est en adéquation avec la
mobilité cellulaire.
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Figure 17 : Analyse de la porosité au microscope électronique a balayage, Wang et al.(23)

Une fois la structure en trois dimensions imprimée et sa mise en culture pendant 7 jours, la
piece est implantée dans des souris en sous-cutané pour évaluer la formation d’os sur
I’hydrogel. Aprés 8 semaines, les souris sont sacrifiées et on peut observer la formation de
néo-tissu osseux tout autour de I'implant. Cela est confirmé par une coupe en microscopie
optique présentant la présence de vaisseaux sanguin au sein du matériau et d’ostéocalcine
(Figurele).
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Figure 18 : Structure imprimée en 3D en culture (A), I’échantillon retiré apreés sacrifice avec
du tissu osseux (C), coupe en microscopie photonique avec la présence de néo-vaisseaux
(E), coupe en microscopie photonique avec marquage d’ostéocalcine (F), Wang et al.(23)

Poldervaart et al. ont montré que la présence de BMP-2 dans I’hydrogel d’alginate, permet de
guider les cellules mésenchymateuses présentes dans le matériau vers une différenciation en
ostéoblastes et de s’affranchir du temps de culture préalable a I'implantation(65).

c. Hydrogels de chitosan

Le chitosan est le polymeére naturel dérivé de la chitine qui est le polymére le plus abondant
apres la cellulose. C’'est un polysaccharide issu de I'extraction de la carapace de crevettes ou
de crustacés.

Ce polymere est cytocompatible, biodégradable et soluble dans les solutions acides, avec une
capacité de gélification pour un pH supérieur a 6(66). Malgré sont excellente capacité a étre
imprimé et sa capacité a former un gel, la faible rigidité et sa faible résistance a la compression
rendent les gels constitués uniqguement de chitosan peu stable, ce qui pose un probleme de
stabilité de la structure apres impression(66,67).

Zhang et al. ont publié une étude au cours de laquelle ils ont mélangé des fibres de soie a une
solution de chitosan, afin de compenser les inconvénients du chitosan. A partir d’études
préalables, ils ont déterminé que le taux adéquat de chitosan est de 4%(66). lls ont ajouté des
fibres de soies a raison de 50%, 100% et 300% de la dose de chitosan. L'ajout de 50 ou 100%
de fibres de soie n’a aucune incidence sur la viscosité, le module de conservation (G’) et le
module de perte (G”’) du matériau. Cependant I'ajout de 300% de fibres de soie augmente
légérement la viscosité du mélange par rapport au chitosan natif. Les modules G’ et G” sont
augmentés par 2 ou 3 fois et la vitesse de gélification également. D’apres ces informations le
matériau devrait mieux se maintenir en post-impression (Figure 19).
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Figure 19 : Courbes des analyses de viscosité (en haut) et mécanique (en bas), ZHANG et
al.(66)

L'ajout de fibres de soie augmente la rugosité de la surface de I’hydrogel. Cette rugosité
permet aux cellules de plus adhérer au matériau, de s’étaler et ainsi d’éviter de s’organiser
sous forme d’amas cellulaire (cluster).

Dans une autre étude, Demirtas et al. étudient I'ajout d’hydroxyapatite au sein d’un hydrogel
de chitosan(67).

L’ajout d’hydroxyapatite augmente la viscosité de 149 Pa/s a 230,95 Pa/s. Le module
d’élasticité est augmenté de 3 fois de 4,6 kPa a 14,97 kPa. Le module de conservation reste
supérieur au module de perte ce qui nous permet d’établir que I’"hydrogel obtenu est un gel
viscoélastique.

Les hydrogels de chitosan natif sont poreux et forment des pores d’environ 200um. La taille
de ces pores diminue a environ 100um de diameétres lors de I'ajout d’hydroxyapatite au sein
de I'hydrogel. Les cellules déposées dans I’"hydrogel sont dispersées de facon homogene et
sont plus étalées dans le gel avec de I’hydroxyapatite du fait de I'augmentation de la rugosité
de la surface du matériau.

Les cellules au sein de I'hydrogel chargé en hydroxyapatite produisent de la matrice
extracellulaire et sécrétent des ostéocalcines.

En conclusion on peut observer que les molécules naturelles semblent présenter des
avantages biologiques pour mettre au point des hydrogels pour la régénération osseuse.
Néanmoins leurs propriétés mécaniques une fois gélifiés sont limités que cela soit pour
I'impression ou pour le maintien de la structure en post-impression. L’ajout d’'une molécule
supplémentaire pour compenser leurs propriétés mécaniques, d’adhésion, ou
d’ostéoconduction semblent étre indispensable pour pouvoir utiliser ces molécules en 3D-
bioprinting pour régénérer du tissu osseux.
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3) Les Hydrogels d’origines synthétiques :

a. Introduction

Les hydrogels d’origine synthétique sont basés sur des polymeres synthétisés en laboratoire.
De par leurs parametres synthétiques controlables, ils sont tres facilement adaptables
chimiquement avec une tres bonne reproductibilité. Ils peuvent étre biologiquement inertes,
ils vont servir de d’architecture pour la mise en place des facteurs chimiques ou des cellules
dans les conditions que a déterminer.

b. Hydrogels de Polyéthylene Glycol

Le poly éthylene glycol (PEG) est un polyéther fabriqué par la réticulation de monomeéres
d’éthylene glycol (Figure 20). C’'est une molécule hydrophile, soluble dans I'eau et dans la
plupart des solvants organiques, il est biocompatible, non toxique, stimulant le systéeme
immunitaire(68).
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Figure 20 : Motif répétitif de Poly éthyléne glycol

Gao et al. utilisent le poly éthyléne glycol méthacrylé afin de solidifier I’'hydrogel. lls comparent
un hydrogel de PEG seul ou associé a des peptides (RGD). De facon native, un hydrogel de PEG
possede un module de compression de 500kPa, ce qui est supérieur aux hydrogels d’origine
naturelle. Ces hydrogels, imprimés par jet d’encre, sont associés a des -cellules
mésenchymateuses qui sont facilement prélevable et pouvant se différencier en
ostéoblastes(69).

Une fois les gouttelettes de matériaux imprimés, elles sont photopolymérisées
instantanément pour lier les couches entre elles et solidifier la structure en trois-dimensions

Les cellules sont mieux réparties dans I’"hydrogel lorsqu’il y a une photopolymérisation, cela
les fige dans la structure, car elles ont tendances a sédimenter. Une bonne viabilité des cellules
a 24h est obtenue (Figure 21).
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Figure 21 : Vue en fluorescence de la répartition cellulaire dans le matériau (en haut), le
taux de viabilité cellulaire (en bas a gauche), mesure du module de compression (en bas a
droite), Gao et al.(69)

La viscosité du mélange de PEG et des cellules a tendance a augmenter. En effet, on passe
d’une viscosité de 1,85 Pa/s a 2,07 Pa/s, ce qui est une viscosité permettant d’imprimer en jet
d’encre facilement.

Néanmoins, le module de conservation en compression va avoir tendance a diminuer avec la
présence de cellules. Ce module et la rigidité du matériau vont a l'inverse réaugmenter une
fois I'ostéogenese démarrée.

Cette ostéogenese est supérieure quand le PEG est lié a des peptides RGD. On peut observer
une production accrue de collagene et I'activité de phosphatase alcaline des cellules est triplé.
Apres coloration au rouge d’Alizarin et analyse au microscope, il est observé une fixation
supérieure du calcium dans le matériau comportant des peptides (Figure 22).
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Figure 22 : Coloration au rouge d’Alizarin fixant le calcium, a gauche PEG sans peptides et
a droite PEG avec peptides, Gao et al.(69)

44



c. Les hydrogels de Poly-caprolactone

Le Polycaprolactone (PCL) est un polymere synthétique biocompatible, lentement
biodégradable hydrophobe présentant un point de fusion bas (60°C) rendant ce polymere
thermoplastique et peu couteux. Il est synthétisé par I'ouverture de cycle d’'un monomere : le
caprolactone. Les matériaux a base de polycaprolactone ont montré qu’ils possedent une
bonne résistance et permettent et promeuvent la minéralisation par les cellules associées.

Rashad et al. dans leur étude utilisent le PLC afin de produire un hydrogel utilisable en
extrusion. L'utilisation de NaOH sur un hydrogel de PLC altére sa surface par hydrolyse
alcaline. Cela aboutit a I'augmentation de I’hydrophilie du matériau ainsi que I'activité des
cellules a sa surface. C’est pourquoi, ils décident d’utiliser ces propriétés et de coupler cela
avec I'ajout d’un faible pourcentage de microfibrilles de cellulose dans le but de stimuler
I'activité cellulaire(70).

Au micro-scanner, on observe une structure interne de géométrie polygonale complexe
présentant des pores interconnectés. Lors de I'ajout de cellulose, les fibrilles se placent au
niveau des pores et entre les différentes lamelles imprimées. La porosité du matériau
augmente avec les différents traitements de 37,6% pour le PCL seul a 40,7% pour un matériau
de PCL associé a un traitement de NaOH et de I'ajout de cellulose. Cela s’explique par la
multiplication des micro-pores issus de I'interconnexion des fibrilles de cellulose (Figure 23).
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Figure 23 : Vu du matériau de PCL seul ou avec de la cellulose au microscope, Rashad et
al.(70)

D’un point de vu cytocompatibilité le matériau associé a de la cellulose présente des cellules
qui augmentent leur prolifération a 10 jours ainsi qu’un pourcentage d’ensemencement
supérieur au PCL seul. Ces cellules sont aussi plus étalées sur la surface du matériau traité et
lié a de la cellulose.

Enfin, d’un point de vu moléculaire, la présence de cellulose dans le matériau augmente la
production de phosphatase alcaline par les cellules ensemencées ainsi qu’une minéralisation
plus importante (Figure 24).
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Figure 24 : Activité de la phosphatase alcaline, Rashad et al.(70)

Chen et al. font le constat que les céramique a base de phosphates de calcium ou de silicate
de calcium présentent des bons résultats dans le remplacement des défauts osseux ainsi que
des propriétés d’ostéoconduction. Néanmoins ce sont des matériaux non imprimables sauf
s’ils sont mélangés avec d’autres matériaux pouvant former une structure solide, poreuse et
imprimable. Le choix fut donc fait de mettre au point un mélange de Silicate de calcium et de
poly-caprolactone liés par une polydopamine pour I'imprimer par extrusion. Des cellules
mésenchymateuses sont ensuite déposées sur la surface du matériau a chaque couche
imprimée. Dans le processus d’ossification, les cellules endothéliales d’origines ombilicales
jouent un role prédominant par la sécrétion de certaines molécules tel que I'ostéoprotégérine
ou les facteurs de croissances endothéliales favorisant la différenciation des cellules
mésenchymateuses. C’'est pourquoi les auteurs ont décidés d’évaluer la possibilité d’ajouter
ce type de cellules dans un mélange d’alginate et de gélatine au matériau de PCL modifié pour
stimuler le processus(71).

En comparant le matériau de céramique/PCL et le matériau de PCL lié a la céramique par
polydopamine, il est observé un angle de contact inférieur de 72° et 43° respectivement
(Figure 25). Cela montre une meilleure hydrophilie du matériau avec de la polydopamine ce
qui doit augmenter I'attachement des cellules.
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Figure 25 : Comparaison des angles de contact avec ou sans polydopamine, Chen et al.(71)

Le module de compression augmente avec |'utilisation de polydopamine de 1,9MPa a 5,2MPa,
ce qui peut s’expliquer par I'augmentation des liaisons hydrogénes engendrées par |'ajout
d’un produit liant.

En analysant les matériaux au microscope électronique a balayage ainsi qu’au microscope a
fluorescence, on s’apercoit qu’au bout de 3h le nombre de cellules a la surface du matériau
lié par polydopamine ainsi que le nombres de cristaux d’hydroxyapatites sont plus élevés
(Figure 26).
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Figure 26 : Vu au microscope électronique a balayage de I'état de surface des cristaux
d’hydroxyapatite, Chen et al.(71)

La présence de cellules endothéliales d’origine ombilicale, présente un effet sur la
prolifération cellulaire. En effet, on peut remarquer que la prolifération cellulaire est plus
importante sur les matériaux présentant ce type de cellules. De plus, on peut assister a la mise
en place au bout de 7 jours d’une organisation des cellules qui se lient entre elles mimant ainsi
le début de la mise en place d’un systeme vasculaire.
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Il est démontré dans cette étude que l'incorporation de cellules endothéliales au matériau
semble favoriser la sécrétion de protéines de la physiologie osseuse telle que
I'ostéoprotégérine qui est secrété en grande quantité. Les cellules endothéliales seules
n’ayant pas la capacité de guider vers une différenciation des cellules mésenchymateuses, ils
concluent donc que le matériau de Poly-caprolactone joue un réle dans la différenciation.

En conclusion on peut observer que les hydrogels mis au point a partir de molécules
synthétiques ne semblent pas posséder de propriétés biologiques propres. Seules les
modifications chimiques ou les mélanges de molécules ou l'incorporation de différentes
lignées cellulaire vont permettre de mettre au point des hydrogels intéressants pour
I'utilisation en 3D-bioprinting. lls semblent donc que leur association a des matériaux naturels
pourraient potentialiser leurs propriétés.

4) Les Hydrogels hybrides :

a. Introduction

Les hydrogels hybrides, sont les hydrogels formés a la fois de molécules synthétiques et de
molécules naturelles. Le but de la création de ces hydrogels est de potentialiser I'effet des
propriétés biologiques des molécules naturelles et la flexibilité des molécules synthétiques
afin d’obtenir des matériaux optimaux pour le 3D-bioprinting en vue de régénérer le tissu
osseux. L’hybridation la plus utilisé est l'utilisation d’une molécule d’origine naturelle a
laquelle est lié du méthacrylate. Le méthacrylate est trés réactif avec les radicaux libres
consécutifs a I'exposition d’un photoinitiateur par des UV, ce qui permettra une gélification
rapide de la structure.

b. Les hydrogels de Gélatine/Méthacrylate

La gélatine est un polymere issu de la dénaturation du collagéne issu de la matrice extra-
cellulaire. Sa structure est en triple hélice formant un gel en conformation tertiaire par la mise
en place de liaisons électrostatiques a 37°C. C'est un matériau biocompatible et
biodégradable.

Afin de s’affranchir de la dépendance a la température pour former un gel, ou le défaire, les
chercheurs ont lié cette gélatine a du méthacrylate. Ce nouveau polymeére ainsi formé (GelMA)
formera des gels chimiques avec des liaisons covalentes par photopolymérisation apres
extrusion.

Irmak et al. dans leur étude étudie l'influence de la méthode pour lier la gélatine et le
méthacrylate sur les parametres physiques, ou biologiques du matériau. Deux types de
liaisons sont ainsi proposée : I'une conventionnelle par mélange chimique et le deuxiéme par
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utilisation de micro-ondes a différentes puissances permettant théoriguement un taux de
liaison plus élevé(72).

La dégradation du matériau de GelMA en présence de collagenase est plus lente lorsque la
proportion de méthacrylate liés et supérieur ainsi que lors de I'augmentation du pourcentage
de gélatine. En effet, a 5 jours 94% du matériau de GelMA a 4% de gélatine lié par technique
conventionnelle est dégradé. Alors que, siI’'on observe les autres matériaux la dégradation est
de I'ordre de 50% a 35 jours pour le matériau chargé a 8% en gélatine et lié par méthode
conventionnelle, et de I'ordre de 30% a 35 jours pour les matériaux liés par micro-ondes
(Figure 27).
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Figure 27 : Dégradation des matériaux de GelMA a 35 jours, Irmak et al.(72)

Les matériaux obtenus sont poreux permettant ainsi la communication cellulaire. Cette
porosité n’est pas modifié avec 'augmentation de la concentration en gélatine ou avec la
méthode de liaison. Les pores ainsi observés sont de I'ordre de 50 a 80um (Figure 28).
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Figure 28 : Observation au microscope électronique a balayage de la porosité, Irmak et
al.(72)

Le module de Young est aussi dépendant de la concentration en gélatine et le type de liaison.
Il est de 30kPa pour un matériau concentré a 4% en gélatine et lié au méthacrylate de facon
conventionnelle. Alors qu’il est de 80kPa pour un matériau a 8% de gélatine et lié par micro-
onde (Figure 29).
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Figure 29 : Module de Young des différents matériaux de GelMA, Irmak et al.(72)
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Enfin d’un point de vu cellulaire, la viabilité des cellules dans le matériau une fois imprimé et
photopolymérisé est de 80 a 95% a 21 jours. Ces cellules expriment une forte quantité de
phosphatase alcaline dés 7 jours et diminue progressivement jusqu’a 21 jours. A partir de 14
jours les ostéocalcines et ostéoprotégérine sont de plus en plus sécrété, ce qui montre une
activité ostéogene. Pour terminer, ils font le constat d’une augmentation significative de la
fixation du calcium a I’hydrogel entre le 14°™¢ et le 21°™¢ jour.

Daly et al. étudient I'intérét de I'ajout de BMP2 aux gels de GelMA par rapport a des hydrogels
simple, ainsi que I'intérét de mettre en place des perforations a l'intérieur de la structure 3D
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de leur matériau. Leur but est de fagconner un matériau capable d’induire une ossification
endochondrale(73).

In vivo, les hydrogels présentent un module de Young de 76kPa sans distinction entre les
différents hydrogels. A 24h les matériaux présentent une viabilité cellulaire de I'ordre de 90%.
Une fois extrudé et photopolymérisé, les différents matériaux sont mis en culture pendant 4
semaines. A la fin de cette étape de culture cellulaire, I'analyse biochimique des matériaux
présentent une production de collagéne de type Il et de type X.

Un fois la culture cellulaire de 4 semaines effectuée, les matériaux sont implantés dans des
défauts osseux de tailles critiques de 5mm de diameétre dans des tétes fémorales de rats. Apres
4 semaines d’implantation, les rats sont sacrifiés et les matériaux récupérés.

Une analyse par microscanner et angioscopie sont effectués. La vascularisation semble plus
importante dans les matériaux présentant de la BMP2 que dans les autres. Néanmoins il est
observé une plus grande vascularisation du centre du matériau dans les matériaux percés
(Figure 30).
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Figure 30 : Représentation de la vascularisation, Daly et al.(73)

L’évaluation du volume osseux montre qu’il y a un plus grand volume osseux dans les
matériaux de BMP2 ou non-percés que dans les percés. Les matériaux de BMP2 présentent
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également une ossification périphérique au matériau plus grande que dans les autres types
de matériaux.

Enfin, il est observé macroscopiquement une dégradation beaucoup plus importante des
matériaux percés, alors que les matériaux non-percés ou liés a de la BMP2 semblent peu
dégradés (Figure 31).
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Figure 31 : Coupes histologiques du matériau et de son tissu environnant a 8 semaines,
Daly et al.(73)

Byambaa et al. étudient |'association de différents GelMA (I'un natif et 'autre chargé en grains
de silicates) dans une architecture mimant la structure de I'os. Pour cela, plusieurs tubes de
matériaux vont étre imprimé pour former une pyramide avec en son centre un tube de GelMA
natif voué a étre dégradé pour créer une perfusion (telle la moelle au centre de I'os long). Ce
tube de GelMA simple est entouré de GelMA chargé en grains de silicates pour renforcer la
rigidité et stimulé la différenciation en ostéoblastes des cellules mésenchymateuses et
endothéliales associées. Des facteurs de croissance de type VEGF sont incorporé aux
matériaux(74).

La viabilité cellulaire est basse les trois premiers jours apres extrusion, probablement a cause
du stress mécanique imposé aux cellules pendant I'impression. Cependant le nombre de
cellules augmentent a 7 jours, montrant une prolifération cellulaire.

Il est observé un dépo6t de calcium et une ossification en contact du matériau chargé en
silicates. Plus la concentration en silicates est élevé, plus la minéralisation est importante et
se fait rapidement (Figure 32).
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Figure 32 : Mesure du dépét de calcium en fonction de la concentration en silicates,
Byambaa et al.(74)
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Enfin, le centre de la structure n’étant pas chargé en silicate et avec une concentration en
GelMA moins importante, il est observé une meilleure formation de capillaires. Cette
vascularisation entraine une dégradation facilitée du centre de la structure. Cette structure
une fois dégradé agit comme une perfusion sur le reste du GeIMA non dégradé, stimulant ainsi
les cellules qui sécrete alors des facteurs de I’ostéogenése (Ostéocalcine, ostéoprotégérines).

Ma et al. lient a leur matériau de GelMA a du Polyéthyléne glycol diméthacrylate (PEGDA)
dans différentes proportions en associations avec des cellules souches du ligament
parodontal. L'association de deux molécules méthacrylées permet de les lier ensemble par
photopolymérisation. Leur but est de régénérer |'os lors de défauts osseux parodontaux(75).

Ils analysent tout d’abord le role de la formulation de leur matériau dans la variation des
propriétés physiques et biologiques. IIs observent que plus la proportion de GelMA augmente,
plus les pores du matériau sont gros. La variation de la taille des pores part d’une largeur de
55um pour le dosage a 1/4 GeIMA-PEGDA a 249um pour le dosage 5/0 GelMA-PEGDA.

Ils mettent en relation cette propriété avec le module de Young. En effet, I'augmentation de
la proportion de PEGDA dans le matériau diminue la largeur des pores mais augmente aussi la
rigidité du matériau (Figure 33 et 34).

/4 23 32 AN
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Figure 33 : Observation au microscope électronique de la taille des pores en fonction du
dosage des polymeéres, Ma et al.(75)

53



B X 8
]

>
L

-
=]
T

Comrpressive Modulus (kPa)

o
T

l

114 23 32 4an 50
GelMA/PEG ('U'l'\i}

o

Figure 34 : Variation du module de Young en fonction du dosage des polyméres, Ma
etal.(75)

A partir de ce moment, Ma et al. décident de ne plus investiguer le dosage a 100% de GelMA
car il présente des caractéristiques physiques qui ne sont pas intéressante pour eux.

La dégradation de leur matériau varie sensiblement avec la proportion des polymeéres. La
dégradation est plus lente, et en moindre grande proportion lorsqu’est augmenté la
proportion de PEGDA. Cela peut s’expliquer par le fait que le PEGDA n’est pas hydrolysé par
les collagénases et la liaison a GelMA entraine de ce fait une résistance a la dégradation Figure
35).
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Figure 35 : Modélisation de la dégradation des matériaux en fonction de leur dosage, Ma

etal.(75)

Pour terminer I'étude in vitro, ils objectivent I'activité de la phosphatase alcaline et la
minéralisation a la surface du matériau. L’activité de la phosphatase alcaline augmente entre
les jours 7 et 10. Cette augmentation est d’autant plus grande que la proportion de GelMa
augmente dans le matériau (Figure 36).
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Figure 36 : Mesure de I'activité de la phosphatase alcaline en fonction du dosage, Ma et
al.(75)

Puis, les matériaux sont observés au microscope aprées coloration des coupes au rouge
d’alizarin. Cette coloration met en évidence la minéralisation a la surface du matériau. Plus la
proportion de GelMA est grande, plus la minéralisation du matériau augmente (Figure 37).

BaMAPEG (i)
Figure 37 : Vue au microscope de la minéralisation des matériaux, Ma et al.(75)

In vivo, les matériaux sont testés sur le rat. Des défauts osseux sont créés au niveau du
parodonte des individus a tester. Il est mis en place les matériaux dans ces défauts qui seront
ensuite analysés au microscanner 4 semaines aprés implantation. Le pourcentage de volume
osseux régénéré est significativement différent entre le groupe contréle et le biomatériau
seul. Néanmoins, quand on ajoute a I'hydrogel des cellules souches du ligament parodontal,
le volume osseux régénéré est encore plus important (Figure 38).
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Figure 38 : Vue au microscanner du volume osseux régénéré en fonction de I'utilisation
d’un hydrogel ou d’un hydrogel avec des cellules du ligament, Ma et al.(75)

En conclusion, la combinaison de polymeéres d’origine naturelle et de polyméres d’origine
synthétique, semble donner des hydrogels plus flexibles en potentialisant les propriétés a la
fois des hydrogels naturels et synthétiques. Ce sont pour le moment les seuls dont I’évaluation
sur I'animal ont été effectué et avec succes. Cependant il est encore un peu tot pour penser a
une révolution. Beaucoup d’autres investigations doivent étre effectué sur des animaux plus
gros afin de passer ensuite vers I’étre humain.
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PARTIE Il : MISE AU POINT D’UN NOUVEL
HYDROGEL

1) Introduction :

a. Contexte

Historiqguement centré sur le développement de biomatériaux de substitution osseuse, le
laboratoire RMeS développe aujourd'hui des thématiques orientées vers la médecine
régénératrice et l'ingénierie tissulaire du squelette. Cette recherche fait appel a une expertise
forte dans les domaines de la physiopathologie ostéoarticulaire et dentaire (ostéoporose,
arthrose, dégénérescence discale, maladie parodontale), des biomatériaux (phosphate de
calcium, hydrogel), des cellules souches, des processus de croissance et la différenciation des
cellules squelettiques (chondrocytes, ostéoblastes, odontoblastes). Les travaux conduits dans
cette unité se déroulent autour de 6 axes :

- Les matériaux d’intéréts biologiques

- Lerelargage de principes actifs

- La physiopathologie des tissus squelettiques

- L'ingénierie tissulaire osseuse

- L’ingénierie tissulaire du cartilage

- Les micro ARN et I'épigénétique : mécanisme de vieillissement et réparation

osseuse.

Au sein de cette unité nous avons cherché a mettre au point un nouvel hydrogel, pour des
applications en régénération osseuse, dont les propriétés pourraient s’accorder avec
I'utilisation en 3D-Bioprinting. Pour cela nous souhaitions obtenir un matériau qui répondrait
aux critéres mécaniques et viscoélastiques inhérents aux imprimantes 3D, tout en étant
compatible avec les propriétés biologiques de I'os et respectant I'organisme hote. Notre choix
s’est donc porté sur deux polymeéres étudiés au laboratoire qui semblent répondre a ce cahier
des charges : I'acide hyaluronique et le chitosan (dérivé de la chitine).

La chitine est un polysaccharide azoté composé d’unités de N-acétylglucosamines liées entre
elles par des liaison 1-4(76,77). On trouve cette molécule essentiellement dans les coquilles
de crustacées et des insectes. Son rdle et sa structure sont similaires a celle de la cellulose
dans les plantes ou du collagéne chez I’'animal(76—78).

C’est une molécule insoluble dans I'eau ou dans les solvants organiques comme inorganiques,
limitant ainsi son intérét pour des applications biomédicales(77).

C’est pourquoi ces dernieres années les recherches se sont surtout portées sur un de ses
dérivés : le chitosan.

Le chitosan est un polysaccharide cationique, issu de la désacétylation en milieu alcalin ou en
présence de chitine-désacétylase de la chitine(77) a plus de 50% de ses unités de N-
acétylglucosamines. Il est donc constitué d’une distribution aléatoire d’unités N-
acétylglucosamines et de D-glucosamines liées entre elles par des liaisons glycosidiques $1-4
(Figure 39)(76).
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Ce polymére a des propriétés chimiques variées : il est insoluble dans I'eau et les solvants
organiques mais soluble en milieu acide de son fait du pKa de 6,3 ; ses groupes amines et
hydroxyles sont tres réactifs ce qui permet de le fonctionnaliser. De plus, le chitosan est un
agent chelatant permettant de détoxifier les tissus en contact de celui-ci(77,78).

Au niveau des propriétés biologiques, le chitosan est biocompatible, il est biodégradable,
cytocompatible, il accélére la formation des ostéoblastes, il est hémostatique, fongicide,
spermicide, antitumoral et anti-cholestérolémiant(77-80).

OH
_ NH2
o O
HO O
NH
OH
oO=—=
L \CH3 In

Figure 39 : Unité répétitive disaccharidique constitutive du chitosan

L’acide hyaluronique (HA) est un polysaccaride anionique découvert par Meyer et Palmer en
1934(81). C'est un polymére linéaire composé d’une répétition d’'un disaccharide de N-
acétylglucosamine et d’acide glucuronique liés par une liaison glycosidique B1-4 (Figure 40).
L'HA est présent dans tout le régne animal en tant que composant essentiel de la matrice
extra-cellulaire (MEC). Il est dégradé par les hyaluronidases(82,83). C'est la molécule poly-
anionique la plus hydratées. Son poids moléculaire varie de 100kDa a 8MDa(81,82,84).

A I’état naturel, I'acide hyaluronique posséde de multiples propriétés structurelles qui varient
en fonction des tissus dont elle compose la matrice extra-cellulaire. Ces propriétés dépendent
de la longueur et du poids moléculaires des chaines de HA(84). Il est impliqué dans la
croissance cellulaire, la viscoélasticité de la MEC, la réparation tissulaire et I'angiogenese. Il
est également impliqué dans la réponse immunitaire et inflammatoire, en se fixant sur les
récepteurs CD44 et RHAMM des cellules immunitaires, entrainant des messages intra-
cellulaires impliqués dans leurs migrations a travers les tissus(84).

Figure 40 : Unité répétitive disaccharidique (Acide Glucuronique a gauche et N-acetyl-
glucosamine a droite) constitutive de I'acide hyaluronique
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De par ses propriétés, I'acide hyaluronique présente donc un intérét croissant pour la
médecine régénératrice et I'ingénierie tissulaire. Sa grande polyvalence est aussi un argument
en sa faveur pour son utilisation dans le domaine biomédicale(84).

b. Objectif de la Recherche

Notre objectif est de mettre au point un hydrogel adapté a la régénération osseuse,
biocompatible et dont les propriétés mécaniques et viscoélastiques permettraient son
utilisation en 3D-bioprinting.

Dans ce contexte le chitosan comme I'acide hyaluronique sont des candidats évidents grace a
leurs propriétés variées, anti-inflammatoires et leur biocompatibilité naturelle. Leurs
propriétés étant complémentaires notre objectif est donc d’obtenir un hydrogel composé
d’un mélange de ces deux composés.

De par sa structure, I'acide hyaluronique possede plusieurs sites réactifs permettant le
greffage de groupements ou la liaison a d’autres molécules.

De plus, la liaison a d’autres molécules augmente la stabilité du polymeére de HA, modifie ses
propriétés rhéologiques et potentialise ses caractéristiques biologiques et mécaniques.
Notamment la liaison au chitosan, déja documentée, qui modifie son module d’élasticité et
augmente sa résistance a la dégradation face aux hyaluronidases(84).

Cette liaison pose 2 grandes problématiques pour obtenir un hydrogel avec les qualités
voulues.

La premiéere est le mélange direct des deux composés. En effet, le chitosan est soluble dans
des solutions acides(77,78) et I'acide hyaluronique plutét en milieu neutre ou basique(85).
Cela pose des problemes de dépendance au pH du mélange et d’étapes intermédiaires
impliquant des molécules de liaisons pouvant interférer avec les propriétés des molécules
d’intérét ou relarguer des molécules parasites lors de la réaction de liaison. C'est pourquoi
notre choix s’est porté sur un dérivé du chitosan : le carboxyméthyl chitosan (CMC).

OH OCH,COONa OCH,COOH

OH
NaOH, CICH,COOH HCI H
5 e - — -0
H Isopropanol, 50°C H H
HO ' HO o~ HO o~
H
I 2 NH; NH,
H Ox H OH H OH

Figure 41 : Synthése du Carboxyméthyl Chitosan, Yu et al.(86)

Ce dérivé est obtenu a partir du procédé décrit par Yu et al. qui consiste en la dissolution de
poudre de chitosan dans de I'isopropanol chauffé a 50°C. Une fois la dissolution compléte, il
est ajouté progressivement une solution agueuse de NaOH puis une solution d’acide
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monochloroacétique. Un précipité de carboxyméthyl chitosan se forme dans la solution, qui
est filtrée (Figure 41). Ce solide récupéré est ensuite rincé avec du méthanol avant d’étre
séché a 60°C(86).

Ce dérivé conserve toutes les propriétés du chitosan, comme ses capacités de
biodégradabilité, de biocompatibilité, antibactériennes, antifongiques ainsi que sa capacité a
stimuler I'ostéogenése(87,88). En revanche, il présente I'avantage d’étre soluble en milieu
aqueux a pH neutre(88).

Des chercheurs ont travaillé sur la faisabilité d’un mélange d’HA et de CMC. Ce mélange
présente les avantages d’étre réalisé en milieu aqueux (en solution saline), une cytotoxicité
vis-a-vis des cellules inexistante, un temps de gélification (point de gel) aux environs de 70
secondes ce qui permet une mise en place et une gélification sur site extrémement rapide. Les
études ont montré une biocompatibilité et une biodégradabilité intéressante puisque le
matériaux est dégradé en 14 jours in vivo, ainsi qu’une structure poreuse et interconnectée
permettant la diffusion des nutriments et des facteurs de croissances(89,90).

La seconde problématique est la solidité des liaisons qui vont étre en jeu dans cet hydrogel
néoformé. L'acide hyaluronique étant une molécule poly-anionique et le carboxyméthyl
chitosan étant un dérivé poly-cationique, nous allons obtenir une réaction de coacervation
mettant en jeu des liaisons de type ioniques réversibles rendant le mélange pH
dépendant(91).

Notre but est d’obtenir un matériau qui soit stable dans le temps, avec une réticulation qui
soit irréversible par la mise en place de liaisons fortes.

Nous avons opté dans cette étude pour la fonctionnalisation a la fois du carboxyméthyl
chitosan et de l'acide hyaluronique afin de permettre une liaison covalente des deux
polymeéres qui vont venir s’ajouter aux liaisons physiques.

2) Matériels et Méthodes :

a. Matériel

L’acide hyaluronique de poids moléculaire 440kDa a été fourni par la société HTL (Fougeéres,
France). Le carboxyméthyl chitosan désacétylé a environ 75% a été acquis aupres de la société
HMC+ (Halle, Allemagne).

b. Fonctionnalisation des molécules

Pour des raisons de publications de brevets pour la fonctionnalisation des deux molécules, il
ne sera pas décrit la méthode choisie. Néanmoins, il est a noté que chacune des molécules a
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recu un traitement permettant de greffer sur I'un de leur site réactif, un radical permettant
une liaison covalente.

c. Le protocole de mélange

D’aprés des analyses précédentes sur des molécules de HA et de CMC natives, nous avons pu
déterminer le C* de I'acide hyaluronique de poids moléculaire de 440kDa et du carboxyméthyl
chitosan. Le C* est la concentration d’enchevétrement et peut étre défini comme la
concentration a laquelle la solution est suffisamment concentrée en polymére pour que les
polyméres puissent créer des nosuds et donc gélifier. Pour les molécules natives il est de
2,65%, et de 2,85% pour I'acide hyaluronique et le carboxyméthyl chitosan respectivement. A
partir de ces données nous cherchons a obtenir une solution de concentration minimum en
polymeére proche du C* des molécules natives.

Pour cela nous mettons au point une solution de CMC fonctionnalisé et de HA fonctionnalisé
en des proportions équivalentes dans deux dosages différents (notés A et B). Le mélange ainsi
obtenu est dissout.

Afin d’obtenir un hydrogel a pH neutre et de démarrer le processus de gélification, la solution
est tamponnée a I'aide d’un tampon a pH acide (2-3).

La solution de polymére et le tampon sont mélangés pour atteindre un pH de 7,4.

d. Viscosité

Les mesures de rhéologie ont été effectuées avec un appareil HAAKE RS300 sur lequel sont
montés des géométries cone-plans de diametre 60mm a longue tige (C60 1° Ti L) dans des
conditions de température de 23° en rotation continue. 1mL de solution CMC-
fonctionnalisé/HA-fonctionnalisé a été déposé sur le plateau fixe du rhéomeétre et la
géométrie est mise en place. La viscosité est déterminée par des mesures d’écoulement en
rampe de fréquence.

f. Détermination du point de gel

Les points de gel ont été déterminés avec un appareil HAAKE MARS sur lequel sont montés
des géométries cOne-plans de diamétre 60mm a longue tige (C60 1° Ti L) dans des conditions
de température de 23°. ImL de solution HA-fonctionnalisé/CMC-fonctionnalisé a été préparé
a I'aide de seringue avec une chambre de mélange. Ce mélange a ensuite été déposé sur le
plateau fixe du rhéomeétre et la géométrie a été descendue. Les mesures en rampe en
fréquence a contrainte fixe (1Pa) sont réalisées. Le module de conservation (G’) ainsi que le
module de perte (G”’) ont pu étre mesurés en fonction du temps. Ainsi nous avons pu définir
le point de gel du mélange a I'instant ou le module G’ est devenu supérieur au module G”.
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h. Mesure du module de Young

Les mesures du module de Young (E) ont été effectuées a I'aide d’un appareil TAHD Plus
Texture Analyser sur lequel est monté un capteur de 5Kg. Les échantillons sont préparés
préalablement dans des moules cylindriques de diamétre de 2cm et de hauteur de 5mm. lls
sont laissés a gélifier pendant 5 jours avant d’effectuer les mesures.

Les disques de gels ainsi formés sont placés sous un poids qui va venir les compresser sur toute
leur hauteur.

Le module de compression sera déterminé par le coefficient directeur de la tangente a la
courbe dans sa partie initiale linéaire.

3) Résultats :

a. Viscosité

Le test de viscosité permet d’établir la fluidité du mélange de polymére, et d’objectiver son
injectabilité. Cette injectabilité sera un parametre important pour déterminer si I’hydrogel est
compatible avec I'une ou 'autre des méthodes de bio-impression.

Pour déterminer cela, 5 échantillons du dosage A et du dosage B ont été testés.

A partir des mesures obtenues nous pouvons déterminer une viscosité de 0,035+0,015 Pa/s
pour le dosage A, et de 2,89+1,24 Pa/s pour le dosage B (Tableau9).

Viscosité Moyenne (Pa/s) Ecart-type
Dosage A 0,0356 +0,015
Dosage B 2,889 11,24

Tableau 9 : Récapitulatif des moyennes et des écart-types des valeurs de viscosité

Nous pouvons constater que la viscosité de ce mélange, peu importe son dosage, est faible.
L'augmentation de la viscosité lors du changement de dosage n’est pas rédhibitoire en vue de
Iinjectabilité. En comparaison, il est admis qu’une viscosité de I'ordre de 40 a 60 Pa/s est le
seuil maximal permettant une injectabilité par une main humaine a I'aide d’une seringue.

b. Point de gel

Le point de gel est défini comme le temps nécessaire aux polymeres dans la solution pour
amorcer leur réticulation et débuter la gélification. Cette propriété est essentielle, car d’elle
dépend la capacité du matériau a gélifier rapidement une fois imprimé pour permettre le
dépobt d’une nouvelle couche de matériau par-dessus.

Afin de mesurer ce parametre, 5 échantillons du dosage A et du dosage B ont été investigués.
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A partir des mesures effectuées, nous pouvons constater une moyenne du temps de
gélification de I'ordre de 2140 secondes pour le dosage A et de 925,2 pour le dosage B. Le
point de gel est donc de 35,6£2,27 minutes et de 15,42+2,58 minutes pour le dosage A et B
respectivement (Tableau 10).

Point de gel (min) Ecart-type
Dosage A 35,6 12,27
Dosage B 15,42 12,58

Tableau 10 : Récapitulatif des moyennes et de I’écart-type des points de gel

c. Module de Young

Le module de Young mesuré permet d’évaluer la rigidité du matériau et sa capacité a résister
a une force en compression. Plus le module de compression (E) sera élevé plus le matériau
sera rigide. Si I'on se réfere aux matériaux d’origine naturelle que nous avons pu étudier, le
module de compression de ce type de matériau est souvent peu élevé, ces hydrogels
possédant des propriétés mécaniques peu pertinentes.

Afin de mesurer ce module, 5 échantillons du dosage A et du dosage B ont été testés.

A partir des mesures effectuées, il est constaté que le module (E) augmente avec la
concentration en polymeére. En effet, le module du dosage A est E= 12,49+6,17 kPa, alors que
le dosage B présente un E= 82,52+44,65 kPa (Tableau 11).

E (kPa) Ecart-type
Dosage A 12,49 6,17
Dosage B 82,52 144,65

Tableau 11 : Récapitulatif des moyennes et écart-types des modules de compression
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4) Discussion :

Le tissu osseux est un tissu complexe essentiel de I’'organisme jouant un réle dans le maintient
de la structure ainsi que dans I’équilibre ionique et moléculaire de I'organisme. Les multiples
Iésions pouvant affecter cette structure (traumatismes, malformations, cancer ...) entrainent
des conséquences sur la qualité de vie des patients. Les différentes stratégies thérapeutiques
conventionnelles présentent de bons résultats mais présentent des limites (comorbidités,
guantités limités). Dans le cadre de I'ingénierie tissulaire, les chercheurs ont mis au point de
nouveaux matériaux, tel que les hydrogels, pour le développement de la régénération
osseuse. L'utilisation de ces hydrogels avec la technologie de 3D-bioprinting est une piste
d’étude intéressante pour pouvoir individualiser et adapter au maximum les soins des
patients. La recherche menée au laboratoire RMeS dans le but de mettre au point un nouveau
matériau utilisable en 3D-bioprinting en vue de régénérer le tissu osseux s’inscrit parfaitement
dans cette thématique. Dans cet objectif, nous nous intéressons a la mise au point d’un
hydrogel a base d’acide hyaluronique et de chitosan.

Les résultats préliminaires ont montré que la viscosité des deux types de dosage est
compatible avec une utilisation dans toutes les formes de 3D-bioprinting, permettant une
grande latitude d’utilisation.

L'hydrogel a base de molécules de CMC-fonctionnalisé/Ha-fonctionnalisé présente des
parameétres de compressions comparables aux autres hydrogels d’origine naturelle. Sa rigidité
lui permet de conserver une bonne architecture une fois gélifié. En se référant aux études
précitées, cette rigidité semble propice au développement cellulaire pour le dosage B(51,52).
Le module E du dosage A semble quant a lui un peu faible. Cependant ces modules semblent
adaptés pour guider la différenciation cellulaire vers des ostéoblastes.

Néanmoins, avec un point de gel de 35 minutes et de 15 minutes pour le dosage A et B
respectivement, ces formulations sont difficilement applicables pour l'utilisation en bio-
impression. En revanche, plusieurs stratégies sont envisagées afin d’augmenter la vitesse de
réticulation (diminution du point de gel). L'une de ces stratégies est I'augmentation de la
concentration qui devrait permettre d’obtenir une vitesse de gélification plus rapide afin de
consolider rapidement la structure 3D une fois imprimée et d’ajouter des couches successives.
La variation de la température (37°) devra aussi étre étudiée afin de controler le point de gel.

De nombreux parameétres sont encore a adapter, afin d’optimiser les propriétés mécaniques
de I’hydrogel. D’autres tests sont en cours afin de déterminer le temps de dégradation de
I’hydrogel en condition physiologique ainsi que son taux de gonflement.

Une fois la formulation optimisée pour obtenir les bonnes propriétés mécaniques, nous
caractériserons la cytocompatibilité afin de déterminer la survie cellulaire dans I’'hydrogel de
CMC-fonctionnalisé/Ha-fonctionnalisé. Mais compte tenu de I'utilisation de deux molécules
naturelles et biocompatibles, il semble probable que nous obtenions un hydrogel lui aussi
cytocompatible.
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CONCLUSION

La bio-impression est une discipline de I'ingénierie tissulaire récente et en pleine expansion.
Ses indications sont multiples et ne font que se développer au cours du temps. Les implications
cliniques de ces procédés ne sont a I’heure actuelle que théoriques mais ils pourraient
révolutionner la médecine moderne en transformant une médecine a I'heure actuelle
réparatrice en régénérative.

L'utilisation des hydrogels avec I'impression en trois dimensions a permis de constituer des
environnements propices au développement des cellules tout en prenant en compte
I"architecture et les contraintes imposées aux matériaux de reconstitutions osseuses.

La variété de ces matériaux permet d’adapter leurs compositions aux différentes indications
pour lesquelles nous voulons les utiliser. Néanmoins, si on en croit la littérature, I'intérét des
chercheurs pour cette discipline est récent et il reste énormément de connaissances a acquérir
sur leurs propriétés et leurs développements.

Malgré des résultats pour l'instant limités, beaucoup d’espoir sont fondés sur le
développement de ce nouvel hydrogel a base d’acide hyaluronique et de carboxyméthyl
chitosan. La cytocompatibilité devra bien entendu étre investiguée avant toute implantation.
Le choix du procédé de bio-impression le plus adéquat devra ensuite étre trés méticuleux afin
de potentialiser la survie des cellules et profiter des propriétés mécaniques de ce matériau en
développement.

Les recherches sur des nouvelles molécules permettant d’optimiser la structure du matériau
a obtenir, le développement de I'interface matériau/cellule et le processus d’implantation sur
des modeles animaux puis humain sont des enjeux majeurs pour |’expansion de I'ingénierie
tissulaire, la médecine régénérative et I'accés a une médecine toujours plus personnalisée.
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GLOMET (Jérémy). — Les Hydrogels utilisés en 3D-Bioprinting en vue d’une régénération
osseuse.—41f. ;ill.; 11 tabl. ; 91 ref. ; 30cm (Thése : Chir. Dent. ; Nantes ; 2019)

RESUME :

Les pertes de substances osseuses sont des complications fréquentes consécutives a de multiples
pathologies ou traumatismes et pouvant entrainer de graves conséquences sur la vie des patients.
Les thérapeutiques actuelles (autogreffes, allogreffes, xenogreffes) ont montré une bonne efficacité
mais présentent de nombreux inconvénients (douleurs, suites post-opératoires, morbidité,). Les
équipes de recherche se sont donc focalisé sur la mise au point de nouvelles thérapeutiques

Le développement de I'ingénierie tissulaire et de la médecine individualisée a permis I'’émergence
de la bio-impression. Ce procédé issu de la technologie 3D permet d’adapter la thérapeutique a
chaque patient que cela soit dans la forme que dans la composition du matériau de remplacement
du défaut osseux.

Les hydrogels, grace a leurs propriétés mécaniques, de dégradation et de biocompatibilité, semblent
étre les matériaux d’intérét pour l'utilisation de la bio-impression 3D en régénération osseuse.
Malgré la variété des hydrogels existants pour l'utilisation en bio-impression, de nouvelles
recherches voient le jour pour optimiser leurs utilisations avec pour objectif I'application dans les
prochaines années sur ’homme en pratique quotidienne.
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