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Allogreffe : greffon où le donneur et le receveur sont de la même espèce biologique. 

Analyse spectrale : terme générique regroupant les techniques d’analyses d’un signal (e.g., spectre 

infrarouge) pour en obtenir les caractéristiques. 

Angiogenèse : processus de formation et croissance de vaisseaux sanguins. 

Apoptose : processus par lequel des cellules déclenchent leur auto destruction en réponse à un signal. 

C'est une mort cellulaire physiologique, génétiquement programmée, nécessaire à la survie des 

organismes pluricellulaires. 

Autogreffe : transplantation où donneur et receveur sont la même personne. 

Biodégradation : capacité du matériau à se dégrader sous l’effet du milieu biologique et de l’activité 

cellulaire. La biodégradation comprend la solubilité et la biorésorption du matériau. 

Biorésorption : capacité d’un matériau à être dégradé en milieu biologique sous l’action des cellules. 

Bioréactivité : ensemble des interactions chimiques, physiques, mécaniques et biologiques entre le 

substrat de culture et les cellules cultivées (in vitro) ou l’implant et les tissus receveurs (in vivo). 

Cellules souches mésenchymateuses : cellules multipotentes présentes en nombre très réduit dans 

l’organisme adulte. Elles ont la capacité de se différencier en différentes lignées cellulaires incluant les 

cellules du tissu osseux, du cartilage ou encore des tissus adipeux. 

Conception assistée par ordinateur : ensemble des logiciels et des techniques de modélisation 

géométrique permettant de concevoir un modèle numérique afin de le fabriquer ou encore d’effectuer 

des simulations numériques. 

Cytotoxicité : propriété d’un agent ou matériau à être toxique pour les cellules. 

Frittage : Processus de consolidation thermique (sans fusion) de matériaux pulvérulents par création de 

pontages entre les grains de matière. 

Fabrication additive : terme générique regroupant l’ensemble des procédés de mise en forme d’une 

pièce par ajout de matière, par empilement de couches successives, par opposition aux procédés par 

retrait de matière (e.g., usinage). 

Lignée cellulaire : population homogène de cellules, stables après des mitoses successives, et ayant en 

théorie une capacité illimitée de division. 

Matrice extracellulaire : Ensemble de macromolécules (e.g., protéines, glycoprotéines, glucides) 

organisées en réseau autour des cellules. 

Nécrose : mort cellulaire non programmée et prématurée (par opposition à l’apoptose). 
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Ostéoblaste : cellule qui synthétise la partie non-minérale de l’os et participe par la suite à sa 

minéralisation. 

Ostéoclaste : cellule responsable de la résorption du tissu osseux. 

Ostéoconduction : propriété passive d’un matériau à recevoir la repousse osseuse, par invasion 

vasculaire et cellulaire à partir du tissu osseux receveur au contact du matériau. 

Ostéogenèse : processus par lequel s'élabore le tissu osseux. 

Ostéoinduction : capacité d’induire la formation de la matière osseuse. 

Solubilité : capacité d’un matériau à se dégrader dans un milieu en l’absence d’activité cellulaire 

Tissu conjonctif : tissu dont les cellules sont séparées par de la matrice extracellulaire. 

Trypsination cellulaire : séparation des cellules adhérentes à leur substrat via une enzyme digestive, la 

trypsine. 

Xénogreffe : greffon où le donneur est d'une espèce biologique différente de celle du receveur. 
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Nomenclature des phases 
 

BCP  Mélange de phosphate tricalcique et d’hydroxyapatite phosphocalcique 

 

CaP  Phosphates de calcium (nom générique) 

 

TCP  Phosphate tricalcique 

 

HA  Hydroxyapatite phosphocalcique 

 

CHA  Hydroxyapatite phosphocalcique carbonatée 

 

CAHA  Hydroxyapatite phosphocalcique carbonatée en site A (i.e., site hydroxyde) 

 

CBHA  Hydroxyapatite phosphocalcique carbonatée en site B (i.e., site phosphate) 

 

CABHA  Hydroxyapatite phosphocalcique carbonatée en site A et B 
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Introduction 
 

Les planaires, vers plats aquatiques de quelques centimètres tout au plus, bénéficient de capacités de 

régénération phénoménales : l’intégralité de leur organisme peut se reconstituer à partir d’un fragment 

de leur corps, même de taille ridicule (limite à 3,6 ‰ massique pour la Planaria Maculata d’après T.H. 

Morgan). Chez les vertébrés, cette faculté d’autoréparation est également présente (e.g. salamandre, 

poisson zèbre, lézard) mais la plupart du temps sur des zones très localisées (e.g., membre, œil, queue) 

et parfois accompagnée d’une perte de fonctions plus ou moins étendue. Les mammifères possèdent 

également des capacités de régénération, mais elles se limitent seulement à des fractions d’organes ou 

de tissus, l’os en est le parfait exemple. 

L’os est un tissu complexe en constante évolution sous la tutelle des BMU (Bone Modeling Units), 

unités fonctionnelles du remodelage osseux. D’un point de vue général, nous connaissons relativement 

bien le fonctionnement du remodelage osseux, ce qui est loin d’être le cas au niveau cellulaire et 

moléculaire. Or le remodelage osseux joue un rôle essentiel dans la régénération de l’os qui intervient 

lorsque son intégrité est menacée. L’amélioration des connaissances concernant les mécanismes 

biologiques du remodelage et de la régénération osseuse apparaît donc comme fondamentale pour le 

développement de nouveaux dispositifs médicaux. 

Qu’ils soient implants ou substrats de culture, les phosphates de calcium (CaP), comme l’hydroxyapatite 

(HA, Ca10(PO4)6(OH)2), sont des matériaux très largement employés pour les problématiques osseuses 

du fait de leur parfaite biocompatibilité. Malgré leurs atouts incontestables pour ce domaine, ces 

matériaux synthétiques restent cantonnés à des usages modestes (e.g., comblement de petits défauts) 

du fait d’une bioactivé limitée. 

Pour pallier ces limitations, nous avons entrepris deux voies de modulation des propriétés biologiques 

de l’HA ; une voie « chimique », basée sur l’incorporation d’ions carbonate dans sa structure, et une 

voie « procédé », reposant sur le potentiel des technologies de fabrication additive. L’objectif de ces 

travaux a ainsi été de développer un procédé d’élaboration et un procédé de caractérisation de 

biocéramiques en hydroxyapatites carbonatées. 

La synthèse bibliographique, qui constitue le premier chapitre de cette thèse, vise à introduire les 

notions et problématiques essentielles à la bonne compréhension des choix et démarches mises en 

place au cours de ces travaux. 

Le deuxième chapitre traite du développement et de l’optimisation d’un procédé d’élaboration de 

biocéramiques d’architecture personnalisée, basé sur une technologie de fabrication additive. 

Le troisième chapitre aborde la préparation d’hydroxyapatites carbonatées et les étapes de 

développement et de validation d’un procédé de quantification sélective des carbonates par 

spectroscopie infrarouge. 

Enfin, le quatrième et dernier chapitre de cette thèse détaille les démarches scientifiques adoptées 
pour répondre à deux problématiques biologiques, une in vitro et une in vivo, dans le cadre de 
collaborations scientifiques. 
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I.1. Du remodelage à la régénération osseuse 

I.1.1. Le tissu osseux 

I.1.1.1. Les fonctions du tissu osseux 
L’os est un tissu conjonctif complexe hautement spécialisé en perpétuelle évolution composé de 

nombreux éléments cellulaires associés à une matrice extracellulaire (MEC) abondante et 

« minéralisée » (i.e. matrice organique sur laquelle repose une matrice inorganique). De prime abord, 

les os assurent un rôle biomécanique, i.e. soutien et déplacement du corps (e.g., points d’ancrage des 

ligaments et tendons) et de protection des organes. Outre ses fonctions purement mécaniques, l’os 

possède une fonction métabolique et homéostatique. Par exemple, il régule le stockage et la libération 

dans l’organisme de minéraux tels que le calcium, le phosphore, le sodium ou le magnésium dont il est 

le principal réservoir (respectivement 99, 75, 90 et 50 %) [1]. Il serait aussi potentiellement impliqué 

dans l’homéostasie énergétique, plus particulièrement dans la régulation de la sécrétion d’insuline 

pancréatique [2, 3]. Le tissu osseux est également le lieu de production des lignées cellulaires 

érythrocytaires (globules rouges), thrombocytaires (plaquettes sanguines) et leucocytaires (globules 

blancs) assurée par la moelle osseuse. Ce processus physiologique est appelé l’hématopoïèse.  

La diversité des rôles assurés par l’os s’explique en partie par la diversité des tissus qui le composent. 

I.1.1.2. Composition du tissu osseux 
Le tissu osseux est un matériau composite : la MEC, qui abrite une grande variété de types cellulaires, 

comporte une composante organique qui sert de support à une composante inorganique. 

La matrice organique de la MEC représente environ 30 % de la masse totale du tissu osseux sec. Elle est 

composée principalement de collagène de type I (90 %), de collagène de type III, de type V et X à l’état 

de traces et de protéines dites non collagéniques [4]. Les molécules de collagène s’associent en fibrilles 

qui s’organisent en un support architecturé propice au dépôt de cristaux de phosphates de calcium 

(Figure I-1) [5]. L’association structurelle de ces fibres organiques et de cette matrice inorganique 

confère à l’os ses propriétés d’élasticité et de résistance à la traction. 

La matrice inorganique de la MEC représente environ 70 % du poids total de l’os sec. Elle s’apparente à 

une phase apatitique* dont le composé le plus emblématique, l’hydroxyapatite phosphocalcique 

(Ca10(PO4)6(OH)2), se trouve sous la forme de fines aiguilles hexagonales qui s’entremêlent aux fibres de 

collagène de la matrice organique (Figure I-1 page 6). La matrice inorganique confère à l’os ses 

propriétés mécaniques de rigidité, de dureté et de résistance à la compression, mais aussi son rôle dans 

ses fonctions métaboliques et homéostatiques.  

La composition chimique exacte de l’apatite osseuse est difficile à exprimer du fait qu’elle dépend de 

nombreux facteurs tels que l’âge, le sexe, la localisation de l’os. De nombreuses substitutions dans le 

réseau apatitique ont été observées avec, par exemple, la présence d’ions magnésium, sodium, 

                                                           
*
 de formule générale Me10(XO4)6(Y)2 avec Me un cation bivalent, XO4 un groupement anionique trivalent et Y un 

anion monovalent (plus de détail au chapitre III de cette thèse) 
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strontium en site calcium, d’ions chlore et fluor en site hydroxyde et d’ions carbonate en site hydroxyde 

et phosphate [6, 7]. La substitution des carbonates est la plus récurrente (3-9 % en masse) et a été prise 

en compte par Legros et al. en 1986 dans la formule théorique de l’apatite osseuse suivante [8] :  

Ca8,3(VCa)1,7(PO4)4,3(CO3)1,0(HPO4)0,7(CO3,OH)0,3(VOH)1,7 Eq. I, 1 

avec Vx une lacune en élément x permettant ainsi la conservation de l’électroneutralité de la structure 

 
Figure I-1. Schéma des différentes composantes de l’os naturel à différentes échelles (courtoisie banque d’images Servier®) 

I.1.2. Le remodelage osseux 
Le tissu osseux est en constant renouvellement (5-10 % par an chez l’adulte [4]) du fait d’un équilibre 

subtil entre la résorption osseuse assurée par les ostéoclastes et la formation osseuse assurée par les 

ostéoblastes (Figure I-2 page 8). Un cycle de remodelage osseux dure environ 4 mois chez l’adulte avec 

une phase de formation osseuse plus longue que celle de résorption. Le remodelage osseux est un 

phénomène nécessaire à la conservation et l’adaptation des propriétés mécaniques des os et permet 

aussi la réparation d’éventuels défauts structurels [9]. En outre, il constitue un levier essentiel du 

métabolisme phosphocalcique.  
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Les ostéoclastes dérivent de monocytes issus de cellules souches hématopoïétiques provenant de la 

moelle osseuse. Leur différenciation en cellules pré-ostéoclastiques (mononuclées) s’initie au contact 

des cellules stromales pré-ostéoblastiques. Les cellules pré-ostéoclastiques finalisent leur 

différenciation en ostéoclastes matures, cellules géantes multi-nucléées (70-100 µm), en fusionnant 

entre elles. Les ostéoclastes matures adhèrent à la MEC et dissolvent la phase minérale par attaque 

acide puis la matrice organique par action enzymatique [10]. Une fois la lacune de résorption formée, 

les ostéoclastes matures meurent par apoptose*, libérant des facteurs de croissance et des signaux 

endocriniens. Ces signaux biochimiques déclenchent l’arrivée de cellules pré-ostéoblastiques (issues de 

cellules stromales mésenchymateuses) et de macrophages au sein de la lacune de résorption. Les 

cellules pré-ostéoblastiques, suite à leur différenciation en ostéoblastes matures, sont responsables du 

dépôt d’une nouvelle matrice collagénique. Cette matrice non minéralisée ou ostéoïde est ensuite 

« minéralisée » par les ostéoblastes via la sécrétion de diverses protéines dont la phosphatase alcaline 

osseuse qui joue un rôle prépondérant dans l’initialisation de cette « minéralisation ». Une fois le dépôt 

de matrice réalisé, les ostéoblastes peuvent suivre 4 voies différentes [11, 12] : (i) la plupart d’entre eux 

meurent par apoptose, (ii) certains diminuent leur activité métabolique (quiescence) et forment ainsi 

des cellules bordantes, (iii) d’autres se différencient en chondrocytes, cellules responsables de la 

formation du cartilage, et (iv) enfin, quelques-uns se laissent emmurés dans la matrice osseuse et se 

différencient en ostéocytes. 

Les cellules bordantes sont des cellules aplaties qui recouvrent l’interface osseuse inactive (zones 

n’étant pas en remodelage osseux). Malgré une activité métabolique diminuée, les cellules bordantes 

jouent un rôle dans la régulation du métabolisme osseux en communiquant avec les ostéocytes et en 

libérant des substances chimiques [4, 13]. Sous l’influence de certains stimuli, elles peuvent aussi sortir 

de leur état de quiescence pour devenir à nouveau des ostéoblastes actifs [13]. 

Emmurés dans de petites lacunes de la matrice osseuse, les ostéocytes sont les cellules les plus 

abondantes de l’os (>90%) [14, 15]. Leurs prolongements cytoplasmiques, cheminant dans des 

canalicules de la matrice osseuse permettent des communications inter-ostéocytaires ainsi que 

d’autres avec les cellules de surface (ostéoclastes, ostéoblastes et cellules bordantes). Incapables de 

proliférer, ils sont néanmoins au cœur d’un réseau fonctionnel doté d’une intense activité métabolique 

et impliqué dans la réponse aux contraintes mécaniques et dans le contrôle du remodelage osseux [15, 

16]. En particulier, le réseau ostéocytaire émettrait en continu des informations depuis la profondeur 

des os jusqu’à la surface en fonction des contraintes mécaniques subies et coordonnerait l’activité 

ostéoblastique/ostéoclastique. Ainsi, les ostéocytes joueraient un rôle de ‘’chef d’orchestre’’ des 

fonctions biomécaniques, métaboliques et homéostatiques de l’os [15, 17].  

                                                           
*
 Apoptose ou mort cellulaire programmée : processus physiologique par lequel les cellules déclenchent leur auto-

destruction en réponse à un signal  
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Figure I-2. Représentation schématique d’u cycle de remodelage osseux (courtoisie banque d’images Servier®) 

L’étude et la compréhension des mécanismes impliqués dans le remodelage osseux ont été et sont 

encore actuellement au centre de nombreuses recherches scientifiques [18-20]. En effet, même si les 

mécanismes généraux du remodelage osseux sont relativement bien connus, ceux au niveau cellulaire 

et moléculaire sont encore très mal identifiés. 

I.1.3. La régénération osseuse 
Lorsque l’intégrité du tissu osseux est endommagée à la suite d’un traumatisme, qu’il soit chirurgical 

(e.g., métastase osseuse) ou accidentel (fracture), un phénomène spontané et naturel de régénération 

s’amorce. Il est constitué de trois phases indépendantes se superposant dans le temps, à savoir les 

phases : inflammatoire, de réparation et de remodelage osseux (Figure I-3 page 9) [21]. 

La régénération osseuse est initialisée par une phase inflammatoire qui fait suite à la rupture dans la 

continuité du tissu osseux. Cette phase inflammatoire, accompagnée de la formation d’un hématome, 

est due à la présence de cellules du système immunitaire qui dégradent tout tissu dévitalisé ou lésé. Ces 

dernières préparent une zone favorable à la formation de nouveaux tissus. Des messages biochimiques 

(cytokines) pro-inflammatoires, présents dans l’hématome, vont activer la néo-angiogenèse et 

promouvoir le recrutement de cellules pré-ostéoclastiques. Le début de la phase de réparation est 

caractérisé par la migration et la multiplication des cellules pré-ostéoblastiques qui initient la formation 

d’un tissu de granulation remplaçant progressivement l’hématome. Sous l’effet de nombreux stimuli 

(e.g., messages chimiques, contraintes mécaniques, nutriments) elles se différencient par la suite en 

chondroblastes. Cette différenciation est à l’origine de la formation d’un cal fibrocartilagineux qui 

stabilise le foyer de la fracture et fait, entre autre, office de matrice pour sa revascularisation. Le 

nouveau réseau vasculaire formé apporte les conditions nécessaires à la différenciation des cellules 

pré-ostéoblastiques et pré-ostéoclastiques présentes dans le milieu. Ces dernières remplacent, à terme, 

la matrice fibrocartilagineuse par un tissu minéralisé. La régénération osseuse est finalisée par une 
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phase de remodelage osseux (section I.1.2. page 6) qui restaure progressivement la structure initiale de 

l’os (remodelage du cal minéralisé). 

 
Figure I-3. Représentation schématique du processus de régénération osseuse spontanée ( adapté de Cruess et Dumont 
[22], courtoisie banque d’images Servier®) 

De nombreuses inconnues quant aux mécanismes de régénération osseuse persistent encore de nos 

jours telles que les voies de migration des cellules souches squelettiques sur le site endommagé ou 

encore le rôle de ces dernières dans la régénération osseuse [23]. Ces zones d’ombres limitent 

considérablement l’avancée des solutions thérapeutiques actuelles et plus particulièrement dans le cas 

critique des grands défauts osseux (cf. section I.3. page 18). Comprendre les mécanismes et les acteurs 

de la cascade biologique régissant la formation et le remodelage osseux apparait donc comme 

fondamental pour le développement de dispositifs médicaux et de procédures médicales adaptés. 

I.2. La biologie de l’os : vers de nouvelles méthodes 

d’accès aux connaissances 

L’approfondissement des connaissances de la biologie de l’os, et plus particulièrement de la cascade 

biologique impliquée dans le remodelage osseux, fait appel à deux approches complémentaires, in vivo 

d’une part et in vitro d’autre part. Le choix d’une méthode expérimentale plutôt qu’une autre dépend 

de la problématique scientifique envisagée ainsi que des facteurs éthiques et financiers. Ainsi, le 

modèle animal, physiologique, est encore nécessaire mais tend à être remplacé s’il n’est pas 

indispensable (règle des 3R : remplacer, réduire, raffiner [24]). Une des voies de substitution des 

modèles animaux les plus prometteuses est basée sur le développement de tissus modèles in vitro [25]. 

I.2.1. Approches expérimentales actuelles 
Historiquement, les modèles animaux (in vivo) et la culture cellulaire sur substrat plan (2D, in vitro) sont 

les méthodes d’accès à la connaissance les plus utilisées. Les modèles animaux fournissent un système 

biologique complet (fonction toutefois du modèle animal choisi) mais offrent un contrôle limité de 

l’environnement local et peu d’accès à l’information en temps réel. Au contraire, le modèle de culture 

2D traditionnel in vitro permet un contrôle fin de l’environnement des cellules et un accès direct aux 

processus cellulaires. Toutefois, ces conditions de culture sont très largement simplifiées et 
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reproduisent peu l’environnement réel de l’os, i.e., une structure tridimensionnelle (3D) soumise à 

différents types de stimuli (e.g., mécaniques). 

I.2.1.1. Le modèle animal 
La majorité du savoir et des connaissances actuelles en biologie, physiologie, biochimie ou encore 

immunologie est issue directement ou indirectement de l’expérimentation animale [26]. Elle constitue 

encore de nos jours une étape nécessaire à la validation de toute problématique biologique du fait du 

manque de réalisme biologique des systèmes in vitro. En effet, l’avantage du modèle animal repose sur 

l’environnement complexe qu’offre tout organisme vivant. 

Initialement utilisé pour acquérir des connaissances basiques, le modèle animal offre, grâce aux progrès 

de l’ingénierie génétique (e.g., recombinaison homologue de l’ADN [27],TALE-nucléases [28], caspases 

[29]), d’importantes opportunités pour la compréhension de phénomènes biologiques complexes. Par 

exemple, l’impact de l’inhibition ou de la surexpression de facteurs de transcription (régulateurs) ou de 

protéines impliquées dans la cascade biologique osseuse fait l’objet de nombreuses recherches [30-

32] ; un exemple d’étude est donné Figure I-4. 

 
Figure I-4. Impact de l’extinction de la sialoprotéine osseuse (BSP) sur le développement et la minéralisation du squelette de 
souris. BSP+/+ : souris sauvage non modifiée génétiquement, BSP-/- : souris modifiée génétiquement avec extinction du 
gène codant pour la BSP (d’après Bouleftour et al. [33]). A titre informatif, la BSP jouerait entre autre un rôle fondamental 
dans les mécanismes de formation et de remodelage osseux [34]. 

Cependant, le modèle animal connait d’importantes limites, comme (i) sa transposition à l’humain [35], 

(ii) la variabilité inhérente à tout système vivant, (iii) le manque de contrôle de l’environnement local et 

de suivi des processus cellulaires en temps réel, et (iv) les problématiques d’éthique et de coût de telles 

expérimentations. 
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I.2.1.2. Le modèle in vitro 2D 
Par opposition au modèle animal, la culture cellulaire en milieu statique sur substrat plan (2D) est 

simple, peu onéreuse et permet le contrôle du microenvironnement (e.g., milieu de culture, stimuli) 

ainsi que le suivi en temps réel des processus cellulaires. 

Bien que ces méthodes de culture traditionnelles statiques sur substrats 2D constituent une première 

approche idéale pour initier une réflexion scientifique, elles ne sont que peu représentatives du 

microenvironnement d’un tissu ou d’un organe. En particulier, les cellules osseuses, qui se développent 

normalement dans un environnement 3D soumis à des stimulations mécaniques, sont ici forcées de 

s’adapter à une surface plane et rigide. Elles modifient alors leur comportement et leurs fonctions 

cellulaires, et par conséquent, les signaux biochimiques secrétés [36-39]. De plus, les temps de culture 

sur support 2D sont relativement courts par rapport aux processus cellulaires de base (e.g., dépôt et 

minéralisation de la MEC, différenciation ostéocytaire) limitant un peu plus leurs applications 

expérimentales. 

Le potentiel des systèmes de culture 3D réside dans leur capacité à fournir un environnement plus 

physiologique que les systèmes 2D [36, 38, 39], d’où leur développement rapide depuis une dizaine 

d’années. 

I.2.2. Transition vers des modèles de tissu osseux 3D in 

vitro 
Le développement de modèles de tissus 3D in vitro semble constituer une étape fondamentale pour 

l’accroissement des connaissances en biologie au vue des limites des modèles animaux et de la culture 

cellulaire traditionnelle 2D. Cette transition nécessite l’évolution des méthodes et des systèmes de 

culture, ainsi que des techniques d’observation et d’analyse. De nombreux modèles de culture 3D in 

vitro sont étudiés sur la base de l’agrégation de cellules en sphéroïdes [38-40], de leur encapsulation 

dans un gel [41, 42], ou encore de leur ensemencement sur des matrices 3D [37, 43]. Le choix d’un 

modèle de culture et de ses spécifications est fonction du modèle de tissu 3D à développer et de la 

question scientifique posée. 

Le développement d’un modèle de tissu osseux 3D in vitro requiert en premier lieu un substrat doté 

d’une architecture 3D permettant la colonisation, la prolifération et la différenciation cellulaire. Des 

exemples de culture de cellules osseuses dans des matrices d’architecture 3D contrôlées en milieu 

statiques ont démontré leur intérêt scientifique [44, 45]. Cependant, l’activité des cellules situées en 

périphérie du support de culture et en contact privilégié avec les nutriments tend à obstruer la porosité 

externe du support et très vite à limiter la diffusion des nutriments jusqu’au cœur du support, 

entrainant inévitablement la mort des cellules situées au-delà d’une centaine de micromètre de la 

surface [36, 46-50]. 

Pour pallier cette problématique, des bioréacteurs perfusés ont été conçus. Il est de nos jours bien 

établi que les bioréacteurs perfusés sont les systèmes de culture 3D les plus adaptés au transport de 

charge (e.g., nutriments, déchets), ainsi qu’à la répartition, prolifération et différenciation des cellules 

osseuses à l’intérieur de la matrice support [51-53]. Ces systèmes visent à faire traverser la matrice 

support, préalablement ensemencée, par le milieu de culture (Figure I-5). Bien que la conception et la 
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complexité de tels systèmes dépendent de l’application visée, ces derniers comportent au minimum 

une chambre de perfusion contenant la matrice support, une pompe et un réservoir de milieu de 

culture, le tout connecté par des tuyaux (Figure I-5). Ils permettent d’associer une meilleure maîtrise du 

microenvironnement cellulaire (e.g., apport de nutriment, évacuation des déchets, injection de 

substances chimiques), le suivi de nombreux paramètres (e.g., pH, température, pression partielle 

d’oxygène, concentration glucose) ainsi qu’une possible stimulation mécanique via le flux de perfusion 

[54] et/ou la compression du support de culture [37] . 

Bien qu’encore limitée par manque d’expérience, pour des raisons technologiques ou encore de coût, le 

développement de bioréacteurs, conçus pour répondre à une question scientifique précise, tend à se 

développer. Dans ce cadre, les matrices supports, indispensables à la culture des cellules osseuses sont 

également amenées à évoluer selon la nature de l’étude (voir section I.2.3. page 14) 

 
Figure I-5. Représentation schématique d’un système de culture 3D composé d’une chambre de culture dans laquelle est 
insérée un support de culture macroporeux préalablement ensemencé, et d’un système de perfusion composé 
principalement d’une pompe, de tuyaux, et de réservoirs contenant le milieu de culture à perfuser et si nécessaire les 
effluents. 

Malgré d’importantes évolutions, les modèles de tissus osseux 3D dynamiques sont encore très 

minimalistes comparés au modèle in vivo : ils ne comportent très souvent qu’un seul type cellulaire et 

n’incluent pas de contrôle des signaux micro-environnementaux biochimiques, biophysiques et 

mécaniques. Or, les mécanismes régissant la dynamique osseuse sont basés sur les interactions entre 

de nombreux types cellulaires (e.g., ostéocytes, cellules endothéliales, cellules bordantes, ostéoblastes, 

ostéoclastes). Certaines études couplant un bioréacteur perfusé et la co-culture de plusieurs types 

cellulaires ont toutefois été réalisées (e.g., ostéoblastes & ostéoclastes [55], ostéoprogéniteurs & 

cellules endothéliales [56], ostéoblastes & ostéoclastes & cellules endothéliales [57]). 
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Malheureusement, ces systèmes de co-culture sont complexes, difficilement maîtrisables et n’ont, à 

notre connaissance, jamais été couplés avec des dispositifs de stimulation mécanique fiables. La 

volonté de mieux comprendre les interactions cellulaires régulant la biologie de l’os à l’aide de ces 

systèmes in vitro perfusés se heurte toutefois à des contraintes techniques, telles que la fabrication de 

supports de culture contrôlés [36], limitant leur développement. 

Une approche in vitro complémentaire a fait son apparition très récemment, se focalisant 

principalement sur les interactions systémiques inter-organes via la mise en série de systèmes micro-

perfusés appelés ‘’organs-on-chips’’. Cette démarche fait suite au constat que l’os communique avec les 

tissus musculaires environnants, mais aussi avec le foie, le pancréas, les reins, les intestins, la thyroïde, 

etc. (Figure I-6). Par exemple, la sécrétion excessive d’hormones thyroïdiennes (i.e. hyperthyroïdie) 

peut provoquer une diminution significative de la masse minérale osseuse [58].  

 
Figure I-6. Schéma précisant les interactions possibles entre l’os et certains organes (‘’bone as a signalling centre ‘’ [59]) 

Dans un premier temps, les systèmes organs-on-chip ne visent pas au développement de modèles de 

tissus complets, mais plutôt à la combinaison d’unités fondamentales fonctionnelles de différents tissus 

pour mieux les étudier [60] (Figure I-7 page 14). Ces systèmes s’intéressent bien entendu aux unités 

fondamentales saines, mais aussi à l’influence que la défaillance d’une unité systémique ou encore 

l’action qu’un produit actif pourrait avoir sur les autres unités fondamentales. 
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Figure I-7. Représentation schématique du concept ‘’organs-on-chip’’ (courtoisie Geraldine Hamilton, Wyss Institute [61]) 

Un avantage majeur de ces systèmes réside dans les opportunités d’observation (e.g, imagerie haute 

résolution) et d’analyse (e.g., signaux biochimiques) en temps réel qu’ils offrent. Ainsi, le suivi des 

activités métaboliques et génétiques de cellules vivantes fonctionnelles dans un microenvironnement 

proche du physiologique peut être étudié [62]. De plus, ces systèmes micro-perfusés ont également 

l’avantage d’être d’une grande flexibilité et dotés d’un important panel de paramètres contrôlables à 

un niveau jusqu’à présent inégalé (e.g., types et position des cellules, stimuli chimiques et mécaniques, 

gradients de nutriments et d’oxygène) [62]. Cependant, outre les challenges technologiques inhérents à 

la conception, la production et la mise en place de tels systèmes, ils souffrent avant tout de leur 

miniaturisation et par voie de conséquence de leur minimalisme. A titre d’exemple, les systèmes micro-

perfusés conçus par Zhang et al. [63] et Park [64] et al. possèdent des chambres de culture de 

respectivement 10 et 17 µL pour un volume total de milieu de culture de 150 µL. Or, comme indiqué 

précédemment, certains organes comme l’os requièrent de nombreux types cellulaires et une 

organisation macroscopique pour exprimer pleinement leurs fonctions. 

Le couplage de ces deux approches in vitro (i.e., culture en bioréacteur perfusé et organ-on-chip) 

représente sans aucun doute le modèle de tissu osseux in vitro le plus abouti et permettrait de 

combiner les interactions intercellulaires et inter-organes ainsi que le contrôle et le suivi en temps réel 

d’un grand nombre de signaux. Une première étape vers ces systèmes combinés passe par 

l’amélioration des couples bioréacteur (perfusé) - matrice support, et plus précisément dans le contrôle 

et l’homogénéité des paramètres de culture au sein du support 3D (e.g., force de cisaillement, taux 

d’O2). Ceci implique forcément un contrôle précis du flux de perfusion au cours du temps mais 

également un ajustement précis des propriétés du support de culture par rapport à l’étude envisagée. 

I.2.3. Les supports de culture 
Comme évoqué précédemment, le développement de tissus modèles osseux in vitro nécessite un 

environnement 3D qui simule au moins partiellement la structure, les propriétés mécaniques (e.g., 

rigidité), la composition ou encore les signaux de la matrice extracellulaire naturelle. Les matrices 
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supports 3D constituent alors des outils cruciaux pour l’identification des mécanismes cellulaires 

régissant le devenir des cellules osseuses.  

Si le succès des implants osseux in vivo est conditionné par leur capacité à être colonisés, dégradés et 

remplacés par des tissus néoformés, les substrats adaptés aux expérimentations in vitro en bioréacteur 

doivent avant tout fournir un support 3D adapté à la culture des cellules. Or, la composition aussi bien 

que l’architecture des matrices support influencent grandement la réponse cellulaire et doivent ainsi 

être spécifiques d’une application visée. 

I.2.3.1. Le rôle clef de l’architecture  
L’architecture de la matrice support joue un rôle prépondérant dans les stratégies de culture 3D en 

bioréacteur [36]. La microarchitecture (<20 µm) du substrat, comprenant la topologie de surface ainsi 

que la taille, la forme et la distribution des micropores, module ses propriétés ostéoconductives [65, 

66] et ostéoinductives [67, 68]. Les raisons de cette modulation proviendraient (i) de l’adsorption 

sélective de protéines contenues dans le milieu de culture ou les fluides biologiques [69, 70], (ii) d’une 

augmentation de la surface qui pourrait promouvoir les échanges dynamiques aux interfaces 

biomatériau-MEC-cellule [71], ou encore (iii) de la sensibilité des cellules aux discontinuités du substrat 

[72, 73]. La macroarchitecture (>100 µm) du substrat, comprenant sa géométrie globale et sa structure 

interne (e.g., taille, forme, répartition des pores), est tout aussi fondamentale. La géométrie globale se 

doit de correspondre parfaitement à la chambre de culture pour éviter tout biais expérimental, tel que 

des fuites. La structure interne de la matrice influe sur ses propriétés mécaniques [74], sa vitesse de 

dégradation [75, 76], sa capacité à être perfusée (e.g., perméabilité, tortuosité), les champs de vitesse 

d’écoulement [77, 78] ou encore les transports de masse [79]. La macroarchitecture impacte par 

conséquent la colonisation, la prolifération et la différenciation cellulaire au cours de la culture [80, 81]. 

I.2.3.2. Influence de la composition 
La composition d’un matériau comprend sa composition chimique (e.g., atomes composant le 

matériau) et sa structure cristallographique (e.g., ordre local). Associées aux traitements chimiques, 

mécaniques ou encore thermiques que peuvent subir les matériaux, ces deux grandeurs gouvernent les 

propriétés chimiques (e.g., solubilité, hydrolyse, acidité, capacité d’adsorption), physiques (e.g., 

mouillabilité, charge de surface, degré de cristallinité), mécaniques (e.g., rigidité) et biologiques (e.g., 

toxicité, adhésion cellulaire) intrinsèques du substrat de culture. En retour, ces propriétés intrinsèques 

affectent le devenir cellulaire, des étapes les plus précoces, telles que l’adsorption des protéines, 

jusqu’aux étapes de différenciation cellulaire [36]. En effet, outre les caractéristiques 

microarchitecturales, telles que la rugosité (voir section précédente 1.2.3.1), le type, la conformation et 

la densité des protéines adsorbées sont fonctions (i) des groupements ioniques présents à la surface du 

matériau, (ii) de l’environnement ionique et de la valeur du pH du milieu de culture [82, 83]. Or, ces 

paramètres chimiques (i et ii) peuvent être significativement modifiés lors des étapes de dégradation 

du matériau. In vitro, le substrat peut se dégrader via des réactions chimiques (e.g., dissolution, 

hydrolyse), via l’activité de certaines cellules (e.g., résorption, endocytose) ou encore via la perte 

d’intégrité mécanique (e.g., fissuration). Comme les produits de cette dégradation peuvent affecter le 

devenir cellulaire, ils doivent également être biocompatibles (i.e., non toxiques). 
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En fonction des applications visées, de nombreux matériaux ont montré d’intéressantes potentialités 

pour la culture 3D de cellules osseuses [51] : 

- Certains métaux et alliages non dégradables (e.g., TA6V, Ti-Nb), considérés comme bioinertes et 

biocompatibles, sont d’intérêt du fait de leur grande modulabilité tant au niveau architectural que 

de leur composition, permettant ainsi la modification des propriétés mécaniques des structures 

générées [84]. Leur principal défaut réside cependant dans le possible relargage d’ions métalliques 

(e.g., oxydation) pouvant être néfastes pour les cellules osseuses ou leur métabolisme [85]. 

- Les céramiques bioinertes (e.g., alumine, zircone), bien que plus limitées que les alliages métalliques 

en terme de modulabilité et plus fragiles mécaniquement, ont l’avantage de proposer une structure 

thermodynamiquement donc chimiquement très stable, n’évoluant que très peu en milieu 

biologique. 

- Outre la faculté de pouvoir les mettre en forme relativement facilement, notamment via des 

méthodes additives [86], un grand nombre de polymères biocompatibles plus ou moins 

biodégradables existent (e.g., pour des applications osseuses [87] : poly(methyl-methacrylate) 

[PMMA], polyéthylène [PE], acide polylactique [PLA], acide polyglycolique [PGA]). Ce potentiel de 

dégradation peut être théoriquement ajusté par le biais de leur chimie (e.g., composition des unités 

fondamentales), leur degré de polymérisation, leurs masses molaires moyennes, leur structure et 

conformation (e.g., homopolymère, copolymère, polymère linéaire versus réticulé), et leur 

cristallinité [88]. Cependant, la dégradation des polymères synthétiques provoque une libération de 

produits de faible masse molaire moyenne (e.g., oligomères ou monomères comme le methyl-

métacrylate pour le PMMA [89, 90]) ou des dérivés acides (e.g., acide lactique pour le PLA, acide 

glycolique pour le PGA [88]) qui peuvent s’avérer nocifs pour les cellules osseuses et leur 

métabolisme [87, 88, 91]. En outre, les propriétés de surface de certains polymères biodégradables 

(e.g., hydrophobicité [92]) ne favorisent pas l’adhésion cellulaire ou la formation d’un nouveau tissu 

osseux [93]. Enfin, leurs faibles propriétés mécaniques ne sont que peu adaptées aux stimuli 

mécaniques (e.g., cisaillement, compression) éventuellement exercés lors de la culture [94]. 

- Les biocéramiques en phosphates de calcium (CaP), fortes de leurs similitudes avec la partie 

minérale de l’os (e.g., rigidité, composition), sont utilisées depuis les années 1950 comme substituts 

de l’os [95] et fin des années 1970 comme support de culture in vitro [96]. Leur biocompatibilité, 

leur bioactivité (souvent supérieure aux polymères synthétiques) [7, 97] et leur biodégradabilité [7, 

97, 98] en font des supports de culture de choix. L’obtention de matrices 3D d’architecture 

contrôlée est néanmoins complexe et la fragilité relative de ces céramiques constitue une 

problématique majeure limitant leur sollicitation mécanique au cours de la culture cellulaire. Ces 

faiblesses mécaniques peuvent être toutefois compensées en ajustant l’architecture et/ou leur 

composition. 

- D’autres matériaux massifs (e.g., bioverres ) ou encore nanostructurés (e.g., nanotubes de carbone 

[99]) peuvent être utilisés pour la culture 3D de cellules osseuses, sous réserve de contrôler leurs 

interactions avec le milieu environnant et de maîtriser leur toxicité. 

Notons qu’il est bien sûr possible de combiner différents matériaux (i.e. composite) pour pallier à leurs 

limites respectives. En revanche, il sera alors très complexe de relier un comportement biologique aux 

propriétés physico-chimiques du support de culture. 
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Le développement de modèles de tissus osseux 3D in vitro requiert de connaître l’influence de la 

composition et de l’architecture du substrat de culture sur la réponse cellulaire et réciproquement de 

pouvoir évaluer l’influence du milieu de culture et de l’activité cellulaire sur ce substrat. En 

conséquence, il est impossible d’établir rigoureusement les liens entre réponse biologique et 

caractéristiques de la matrice support (i.e. composition, architecture) si ces dernières ne sont pas 

précisément connues [36]. Par exemple, la taille des macropores du substrat est connue pour impacter 

de façon significative le développement du tissu osseux (in vivo et in vitro) [100, 101] mais les résultats 

obtenus sont étrangement comparables pour des pores compris entre 100 et 1200 µm [102, 103]. La 

raison de ce manque de cohérence scientifique est à associer à la nature aléatoire des architectures 

poreuses utilisées pour ces évaluations biologiques et donc aux limites des procédés de fabrication mis 

en œuvre pour les obtenir. Ceci indique également que pour l’heure, la grande majorité des études en 

ingénierie tissulaire osseuse ne se préoccupe pas assez de la maîtrise et de la standardisation de la 

chimie et de l’architecture des supports de culture [36].  

I.2.4. Perspectives pour le développement de modèles de 

tissu osseux 3D in vitro 
Développer un bioréacteur de perfusion, définir la composition et l’architecture appropriées de la 

matrice support, mettre en place un protocole de culture standardisé et concevoir des outils 

d’observation et d’analyse pour répondre à une problématique spécifique représentent un véritable 

challenge (Figure I-8 page 18) mais sont nécessaires à une meilleure compréhension des mécanismes 

cellulaires et moléculaires régissant la biologie de l’os. 

Dans cette optique, une démarche multidisciplinaire intégrant les principes des sciences 

expérimentales (e.g., biologie, science des matériaux, physique, chimie) et des sciences numériques 

(e.g., simulation mathématique) [104] pourrait s’avérer pertinente.  

En effet, les stratégies de fabrication couplant la conception par ordinateur (CAO) et les technologies de 

fabrication additives offrent des opportunités importantes pour la production de supports de culture 

macroporeux d’architecture et de composition parfaitement maîtrisées. Ces matériaux standardisés 

devraient permettre l’obtention de données expérimentales fiables et facilement implémentables dans 

des modèles de simulation numérique prédictifs (e.g., différenciation cellulaire en fonction du 

cisaillement). 



Chapitre I Synthèse bibliographique 

18 
 

  
Figure I-8. Représentation schématique des éléments fondamentaux pour le développement de modèle de tissu osseux 3D 
in vitro, incluant le type cellulaire, les caractéristiques principales du bioréacteur et du support de culture, et les outils 
d’analyse et de caractérisation (Schéma issu de la revue de Bouet et al. [36]). AA : acide ascorbique; βGP : β-
glycérophosphate; ALP : phosphatase alcaline; CTX : Télopeptide C-terminale réticulée; PINP : propéptide amino-terminale 
du collagène de type I; OCT : tomographie à cohérence optique; micro-CT : microtomographie. 

I.3. Du comblement des petits défauts osseux aux 

problématiques des grands défauts osseux 

Comme expliqué précédemment, les mécanismes spontanés de régénération osseuse s’enclenchent 

lorsque l’intégrité du tissu osseux est menacée (section I.1.3. page 8). Néanmoins, dans certains cas, 

notamment s’il y a une perte de substance osseuse, le processus de régénération naturelle (voir Figure 

I-3 page 9) ne peut se mettre en place correctement. Ainsi, certains auteurs établissent qu’un défaut de 

taille supérieure à 10 mm chez l’humain n’est pas propice à la régénération osseuse physiologique 

[105], bien qu’aucune généralité ne puisse être faite. 

I.3.1. Défauts osseux : limites de la régénération osseuse  
Le tissu osseux peine à se régénérer naturellement lorsque la taille du défaut augmente, jusqu’à être 

impossible : c’est le passage du défaut de petite taille au grand défaut de taille critique. Ce phénomène, 

bien qu’étudié (Figure I-9), n’est toujours pas clairement expliqué de nos jours. Le manque de ‘’signaux 

osseux et vasculaires’’ et de cellules ostéoprogénitrices et endothéliales au sein du défaut pourrait en 

être la cause [106]; cellules ostéocompétentes et signaux biochimiques restant « cantonnés » à 

proximité des berges osseuses, en particulier près du périoste [106, 107]. En conséquence, une 

compétition naturelle entre le phénomène lent de régénération osseuse et la nécessité d’une 

restauration rapide de la fonction mécanique (même partielle) pourrait avoir lieu. Cette compétition 
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mènerait à terme au remplacement du tissu cicatriciel intermédiaire (voir Figure I-3 page 9) par un tissu 

fibreux empêchant la formation osseuse ultérieure [108-110]. 

 
Figure I-9. Détermination de la taille de défaut osseux fémoral critique chez le rat. La taille de la résection fémorale initiale, 
ainsi que le temps écoulé (en semaine) après la dite résection sont précisés sur les images. Aucun comblement n’a été 
réalisé après résection et le fémur a été stabilisé à l’aide d’une plaque d’ostéosynthèse en polyétheréthercétone (PEEK) 
fixée en partie proximale et distale à l’aide de 3 vis en TAN (Ti-6%(w/w)Al-7%(w/w)Nb) de 0.7 mm de diamètre. Ces images ont 
été obtenues sur rats vivants à l’aide d’un scanner. Elles ont été fournies par le laboratoire de Bioingénierie et 
Biomécanique Ostéo-articulaires (B2OA CNRS UMR 7052) dans le cadre du projet ANR OrthoFlase. Après 20 semaines il 
apparaît que le défaut de 2mm est quasiment comblé par un nouvel os, le défaut de 3mm tend progressivement à être 
comblé mais très lentement, en revanche aucune formation osseuse n’est observée pour le défaut de 5mm qui est 
clairement un grand défaut de taille critique. 

La régénération de défauts osseux de petite taille est actuellement relativement aisée. Elle peut être 

guidée et accélérée via l’utilisation d’un matériau de comblement osseux d’origine humaine, animale, 

naturelle ou encore synthétique. Au contraire, peu de solutions viables sont de nos jours disponibles 

pour le soin des grands défauts osseux et plus encore lorsqu’ils sont de taille critique [111]. Des 

procédures chirurgicales (e.g., dispositif d’Ilizarov [112]) très pénibles, douloureuses et aux 

conséquences lourdes sont envisageables, mais le comblement du défaut par un substitut de l’os est 

préférable, bien que souvent insuffisant. 

I.3.2. Comblement des petits défauts osseux 
De nombreux types de substituts de l’os sont utilisés pour la régénération osseuse dans le cadre des 

petites pertes osseuses : des greffes humaines autologues aux implants synthétiques en passant par les 

greffons de banque (Tableau I-1 page 22). 

L’autogreffe osseuse est toujours considérée comme le matériau idéal (« gold standard ») en chirurgie 

réparatrice osseuse et convient très bien au comblement des petits défauts osseux. Cependant, ces 

greffons ne sont disponibles qu’en quantité très limitée et impliquent des procédures lourdes, facteurs 

de complications post-opératoires. De plus, pour une taille de défaut osseux supérieur à 6 cm chez 

l’être humain, l’autogreffe n’est plus suffisante pour aider convenablement la régénération de l’os [113, 
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114]. L’allogreffe (os de banque) présente une meilleure disponibilité que l’autogreffe, mais ne possède 

en revanche aucune propriété ostéogénique ou angiogénique. Les complications post-opératoires et les 

infections sont aussi plus nombreuses que dans le cas d’une autogreffe [115, 116]. De plus, une 

ostéointégration incomplète de l’allogreffe, accompagnée d’une dégradation des propriétés 

mécaniques du site comblé dans près de 60% des cas, ont été observées après 10 ans [117]. Les 

xénogreffes sont quant à elles beaucoup moins utilisées depuis les années 2000 du fait des risques de 

transmission de maladies telle que l’encéphalopathie spongiforme bovine. 

D’autres matériaux de comblement comme les métaux [118] et polymères [119] biorésorbables, les 

bioverres [115], les carbonates de calcium naturels (e.g., corail) [120] ou encore les phosphates de 

calcium synthétiques [121] sont aussi utilisés avec succès pour le soin des défauts osseux de petite taille 

(Tableau 1); chaque matériau ayant ses propres avantages et limites. Par exemple, l’hydroxyapatite 

(HA, Ca10(PO4)6(OH)2) et le phosphate tricalcique béta (β-TCP, Ca3(PO4)2) sont les deux biocéramiques 

phosphocalciques les plus communément utilisées cliniquement comme matériau de comblement. 

Malgré une efficacité incontestable pour les défauts de petite taille, l’HA et le β-TCP ne possèdent pas, 

entre autres, une vitesse de biodégradation adaptée à la vitesse de formation d’un nouveau tissu 

osseux. En effet, in vivo, l’HA est une céramique relativement stable du fait de sa faible solubilité (in 

vivo 60 mg m-2 jour-1 [122], Ks = 10-116,8 [123]) et très faible résorbabilité [124]. A l’inverse, les 

céramiques en β-TCP se dégradent trop rapidement du fait d’une solubilité environ 10 fois plus élevée 

que celle de l’HA (in vivo 520 mg m-2 jour-1 [122], Ks = 10-28,9 [123]). En réponse à ces vitesses de 

biodégradation inadaptées, des céramiques biphasées, mélangeant des phases d’HA et de β-TCP (BCP 

pour biphasic calcium phosphate en anglais), ont fait leur apparition ; la solubilité du mélange biphasé 

étant alors considérée comme une solubilité « moyenne » entre la solubilité de l’HA et celle du β-TCP 

au facteur de masse près. La Figure I-10 présente par exemple un document marketing de la société 

Medtronic expliquant l’intérêt des biocéramiques BCP dans des applications de comblement osseux via 

la confrontation de la vitesse de formation osseuse et de la vitesse supposée de dégradation de la 

biocéramique en fonction de sa composition. De nombreux industriels commercialisent ces 

biocéramiques en BCP pour le comblement de défauts osseux (Tableau I-2 page 23). 



Chapitre I Synthèse bibliographique 

21 
 

 
Figure I-10. Schéma de la société Medtronic présentant la corrélation virtuelle entre le pourcentage d’os nouveau formé au 
sein d’un défaut pour 2 patients A et B et le pourcentage de matériaux de type CaP (HA, b-TCP, et 2 mélanges) restant au 
sein du défaut en fonction du temps d’implantation (courtoisie Medtronic 

©
). 

Or, en réalité, les mélanges biphasés d’HA et de β-TCP ne peuvent pas être caractérisés par une 

« solubilité moyenne » puisque le produit de solubilité d’une phase est constant et propre à celle-ci. 

Ainsi, dans ces mélanges BCP, la phase β-TCP, qui disparait plus rapidement que la phase HA, va laisser 

place à une matrice plus ou moins poreuse d’HA pure relativement stable dans le temps [125, 126], 

voire entraîner la libération de particules d’HA au niveau du site d’implantation [126] pouvant 

engendrer l’apparition d’une réaction inflammatoire [127, 128]. Cette modulation purement virtuelle 

de la vitesse de dégradation est donc scientifiquement inexacte et thérapeutiquement loin d’être 

idéale. 

Les limitations inhérentes aux procédés traditionnels de mise en forme des biocéramiques limitent 

également leur architecture à des blocs ou des granules dotés d’une macro- et micro-porosités 

aléatoires en termes de densité, taille et distribution (voir Tableau I-2 page 23). 

Par conséquent, les biocéramiques en CaP cliniquement utilisées actuellement se limitent 

généralement à des défauts de moins de 3 cm, taille au-delà de laquelle les propriétés de ces substituts 

ne sont pas suffisantes pour permettre, sans facteur bioactif additionnel, une restauration de l’intégrité 

de l’os [129]. 
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Tableau I-2. Liste non exhaustive de biocéramiques actuellement disponibles sur le marché. 

  

I.3.3. Perspectives pour le soin des grands défauts osseux 
Les propriétés des substituts de l’os actuellement disponibles ne sont pas adéquates pour permettre à 

elles seules la réparation du défaut osseux lorsque sa taille dépasse quelques centimètres. Certaines 

études ont avancé que l’échec des procédures de comblement de ces défauts osseux de taille critique 

pouvait être dû en premier lieu à un manque de revascularisation au niveau de l’implant [130, 131]. En 

effet, si les cellules situées en périphérie du matériau de comblement peuvent profiter d’oxygène et de 

nutriments par des phénomènes de diffusion ou d’une revascularisation locale de l’implant (i.e., de 

surface), celles situées à plus de 100 à 400 µm de ces vaisseaux ou de l’interface implant/tissu hôte 

meurent inexorablement du fait d’une ischémie locale (hypoxie mais surtout déplétion en nutriments) 

[46-50]. 

Pour stimuler la vascularisation de l’implant et la formation d’un nouveau tissu osseux, l’utilisation de 

facteurs de croissance, tels que les protéines morphogénétiques osseuses (BMP) ou encore de dérivés 

plaquettaires, est légalement autorisée (e.g., rhBMP2 commercialisée depuis 2002) [47, 132-134]. 

Malheureusement, malgré des résultats cliniques intéressants, leurs applications restent limitées et 
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tendent même à être de plus en plus restreintes par les autorités de santé publique [135]. En effet, la 

méconnaissance actuelle des doses optimales de facteurs de croissance à libérer au sein du défaut 

osseux au cours de la phase de réparation (i.e., en fonction du temps), combinée à un relargage peu 

maîtrisé, du fait que le facteur actif est le plus souvent adsorbé à la surface du biomatériau, peut 

induire de graves effets indésirables post-opération [136], tels que celui présenté Figure I-11. 

 
Figure I-11. Exemple d’effet indésirable (excroissance osseuse) provoqué par une libération non maitrisée de facteur de 
croissance (rhBMP2) faisant suite à l’implantation d’un dispositif de fusion vertébrale Infuse Bone Graft® (Medtronic)  

La thérapie cellulaire, approche basée sur l’introduction de cellules souches au sein d’un organe lésé 

pour remplacer ou suppléer des cellules défaillantes, a vu le jour au début des années 2000 [137, 138]. 

Appliquées à la régénération de défauts osseux, ces procédures thérapeutiques, très onéreuses et 

difficiles à mettre en œuvre, ont montré des résultats intéressants mais encore peu reproductibles 

[139, 140]. Une alternative à plus bas coût, et actuellement utilisée cliniquement [141, 142], repose sur 

l’injection de moelle osseuse totale qui contient naturellement des cellules souches et des facteurs de 

croissance. Malgré des résultats prometteurs, ils sont souvent trop dépendants de l’âge et de l’état de 

santé du patient [141]. Le succès de ces deux types de procédures thérapeutiques repose grandement 

sur la nature, le nombre et la qualité des cellules souches injectées [139, 143]. Il est actuellement admis 

que des étapes de purification (préalable à l’injection), de culture de ces cellules en bioréacteur (i.e., 

d’expansion cellulaire) [139, 141, 142], ou encore l’association de ces cellules à un matériau de 

comblement (i.e., matrice support), améliorent la régénération osseuse au sein du défaut osseux [139, 

143]. 

L’utilisation d’un matériau support, de cellules souches et si nécessaire de substances actives marque la 

transition entre la thérapie cellulaire et l’ingénierie tissulaire (Figure I-12 page 25). Encore à l’état de 

preuve de concept [116], cette approche thérapeutique, tend à se développer pour répondre 

notamment à la problématique des défauts osseux de taille critique. Cette stratégie vise selon J.P. 

Vacanti à recréer un tissu osseux vivant tridimensionnel présentant des fonctionnalités structurelles et 

mécaniques au moins équivalentes au tissu à remplacer ou à combler [144]. Cette définition assez 

restrictive peut toutefois être « assouplie » en insistant surtout sur le fait que le but est d’élaborer des 

tissus vivants artificiels (produits manufacturés) permettant à terme de rétablir, maintenir ou améliorer 
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la fonction de tissus humains endommagés. Simple sur le papier cette stratégie se heurte tout d’abord à 

une problématique réglementaire liée au passage d’un dispositif médical simple (i.e., simple substrat de 

comblement de classe III) à un médicament [145]. Enfin, de façon opérationnelle aucun consensus 

n’existe actuellement quant au type d’implant (e.g., matériau, composition), de facteurs de croissance 

ou de type(s) cellulaire(s) à utiliser [146]. L’ingénierie tissulaire osseuse doit alors faire face à trois 

grands chantiers qui sont (i) le développement d’implants ayant une architecture et une composition 

spécifique à l’application visée, (ii) la compréhension et la maîtrise de l’influence des facteurs bioactifs 

sur le comportement cellulaire (e.g., nature, dose, vitesse de libération) et (iii) le développement de 

méthodes et de protocoles de culture cellulaire (cellules autologues ou allo- géniques) sur implants 

personnalisés en bioréacteur (e.g., survie, croissance, différenciation, stimulation via le flux). 

 
Figure I-12. Principe de l’ingénierie tissulaire osseuse 

Bien que leurs finalités diffèrent, des problématiques communes existent entre le développement 

d’outils pour l’acquisition de nouvelles connaissances fondamentales sur l’os et l’amélioration des 

implants pour la régénération des grands défauts osseux. En effet, il apparaît évident que dans un cas 

comme dans l’autre les substrats macroporeux 3D ne sont plus adaptés actuellement aux questions 

scientifiques ou aux applications thérapeutiques visées [36, 147]. 

I.4. Stratégie de l’étude 

Malgré une évolution significative des matériaux et des méthodes mis au service de la biologie de l’os, 

la communauté scientifique s’accorde qu’après plus de 40 années d’efforts, d’importants progrès 

restent encore à faire quant au développement de matrices adaptées aux problématiques osseuses [36, 

147]. Le manque de connaissances fondamentales sur les mécanismes moléculaires et cellulaires 

régissant le métabolisme osseux et le manque d’interaction entre les différentes disciplines 

scientifiques (e.g., biologiste, physico-chimiste, mécaniciens) et avec les praticiens, ne facilitent pas la 

mise en place d’une stratégie d’élaboration des matériaux à utiliser pour une application visée. 
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De nombreux matériaux sous de multiples formes sont employés de nos jours, chacun(e) ayant 

montré(e) d’intéressantes potentialités ainsi que leurs limites (cf. sections I.2.3.2 page 15 et I.3.2. page 

19). Nous pensons toutefois comme certains auteurs [97, 147, 148], que les biocéramiques en CaP ont 

d’excellentes prédispositions pour ces applications osseuses. Tout particulièrement, l’hydroxyapatite 

jouit d’une importante modulabilité de ses propriétés biologiques via l’insertion d’ions d’intérêt 

biologique dans son réseau cristallin (e.g., Sr2+, CO3
2-) [6, 7, 98]. Certaines de ces substitutions (e.g., 

SiO4
4-) permettent également la fonctionnalisation de sa surface (e.g., greffage) [149, 150]. Néanmoins, 

la synthèse d’hydroxyapatites (poly)-substituées pures et monophasiques, ainsi que leur caractérisation 

précise constituent un véritable challenge (e.g., HA silicatées [151-153]). De plus, les contraintes de 

fabrication qu’impliquent les méthodes traditionnelles d’élaboration des biocéramiques (e.g., 

géométries, standardisation, homogénéité architecturale) limitent leurs champs d’applications. 

L’avènement récent de méthodes couplant conception assistée par ordinateur (CAO) et techniques de 

fabrication additive (e.g., impression 3D) sont à même de remédier aux limites actuelles de mise en 

forme des biocéramiques et notamment celles en CaP comme présenté Figure I-13. 

 
Figure I-13. Illustration du potentiel des techniques de fabrication additive pour la production de biocéramiques 
d’architectures complexes et contrôlées, avec A. une biocéramique industrielle produite par un procédé céramique 
traditionnel de bullage (‘’foaming’’ en anglais) et B. une biocéramique issue du procédé développé au cours de ces travaux 
de thèse (Ø = (7,93 ± 0,04) mm ; N > 20). Plusieurs exemples d’applications rendues possibles grâce au procédé développé 
sont détaillés dans le chapitre IV. 

Ainsi, la démarche de ces travaux de thèse vise à la production de biocéramiques personnalisées en HA 

substituée dont l’architecture et la composition doivent pouvoir être adaptées à leur finalité. 

Autrement dit, tel que représenté Figure I-14 (page 27), nous souhaitons moduler la bioréactivité3 de la 

céramique via son architecture et sa chimie en fonction de la question scientifique ou application 

thérapeutique considérée. Dans cette optique une méthode versatile, fiable et reproductible de 

fabrication de biocéramique en HA d’architecture personnalisée est présentée au cours du chapitre II 

de cette thèse. Cette méthode comprend (i) la conception par ordinateur d’un modèle numérique de la 

céramique et de son négatif, qui constituera son moule après ajustement (ii) la production de ce moule 

                                                           
3
 le terme « bioréactivité » comprend les diverses interactions chimiques, physiques, mécaniques et biologiques 

entre le substrat de culture et les cellules cultivées (in vitro) ou l’implant et les tissus receveurs (in vivo). De ce fait,  
il englobe les notions de biocompatibilité, bioconductivité, biorésorbabilité, et bioinductivité.  
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couche par couche via un procédé de fabrication additive suivie de (iii) son imprégnation par une 

suspension de poudre céramique (iv) pour finalement obtenir après une série de post-traitements (e.g., 

déliantage et frittage) la céramique considérée. Le chapitre III, quant à lui, traite d’un exemple de 

modulation de la bioréactivité des céramiques en HA via la substitution de carbonates au sein de son 

réseau cristallin. Le développement d’un outil d’analyse qualitative et quantitative du taux de 

carbonates substitués dans l’HA y sera également abordé. Finalement, le chapitre IV fait état d’une 

partie des projets collaboratifs rendus possible grâce aux outils développés, à savoir le développement 

de céramiques d’architecture et de composition contrôlées pour répondre à une problématique 

donnée. 

 
Figure I-14. Développement de céramiques phosphocalciques en réponse à une problématique osseuse donnée. 
L’établissement d’un cahier des charges fonctionnel de la céramique à obtenir, en fonction de la question scientifique, 
constitue la première étape du procédé de fabrication. Il en découle le choix de la composition (e.g., phase, chimie de 
surface) et de l’architecture de la biocéramique. Notons que ce choix peut être encore actuellement très approximatif et 
empirique du fait de manque de connaissances. Par la suite, un modèle virtuel de la céramique est conçu à l’aide d’outils 
informatiques (CAO) puis sa réplique physique est produite à l’aide de procédés de fabrication dit additifs. L’étape de 
conception influe sur la géométrie de la céramique obtenue à l’échelle macroscopique, le procédé de fabrication additif sur 
ses caractéristiques macro- et microscopiques et le(s) post-traitement(s) (e.g., frittage) sur sa microstucture. 
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Les phosphates de calcium (CaP), tels que l’hydroxyapatite (HA), sont employés depuis de nombreuses 

années comme implants ou supports de culture. Malgré l’efficacité incontestable de ces biocéramiques 

synthétiques en CaP pour le comblement de défauts osseux, leurs usages restent limités à des pertes 

volumiques peu étendues du fait (i) d’une biodégradation non adaptée, (ii) de capacités limitées à 

induire la formation de nouveaux tissus osseux et vasculaire et (iii) d’une conception architecturale 

inadéquate aux problématiques des défauts osseux de taille critique. De même, le développement de 

systèmes de culture cellulaire osseuse in vitro 3D (e.g., modèles de tissus osseux) reste limité par les 

contraintes de fabrication qu’impliquent les méthodes traditionnelles d’obtention des céramiques : 

contraintes géométriques ou encore de standardisation et d’homogénéité architecturale. Dans ce 

cadre, l’avènement récent de méthodes combinant conception assistée par ordinateur (CAO) et 

technologies de fabrication additive ouvre de nouvelles perspectives. La Figure II-1 présente un 

exemple d’association de ces deux technologies, numériques et de fabrication couche par couche, dans 

le but de réaliser un implant personnalisé. 

 
Figure II-1. Exemple de développement d’un implant maxillaire sur mesure, détaillant les étapes de conception assistée par 
ordinateur (CAO) de son modèle numérique géométrique et de production de sa réplique physique via une technologie de 
fabrication additive (i.e., fabrication en couche par couche). 

La CAO consiste à définir un modèle numérique géométrique de la pièce considérée (e.g., implant, 

matrice poreuse). Ce modèle, encore appelé maquette numérique, peut (i) servir de support à la 

modélisation mathématique de phénomènes à l’aide d’outils de simulation numérique (e.g., contraintes 

mécaniques), ou (ii) être transféré vers une machine de fabrication additive qui va produire couche par 

couche sa réplique physique (Figure II-1 page 31). 
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La fabrication d’objets dotés d’une architecture personnalisée ne serait donc, en théorie, que limitée 

par la capabilité du procédé de fabrication, i.e. les écarts entre le modèle numérique (vérifiant 

précisément le cahier des charges) et la géométrie de l’objet obtenu (Figure II-2) 

 
Figure II-2. Capabilité d’un procédé de fabrication additive [154]. La capabilité d’un procédé de fabrication additive 
représente sa capacité à produire un objet dont la géométrie est en adéquation avec celle décrite initialement dans le cahier 
des charges fonctionnel. En autres termes, la capabilité quantifie les écarts géométriques entre le modèle numérique 
théorique respectant exactement le cahier des charges fonctionnel et sa réplique physique après production par fabrication 
additive : les différences géométriques proviennent du traitement des données numériques précédant la fabrication 
additive (e.g., tessellation et découpe du modèle numérique), des limites technologiques de la machine de fabrication 
additive (e.g., taille du spot laser) ainsi que des phénomènes physiques (e.g., retrait) mis en jeu lors de la production de la 
pièce. 

En réalité, de multiples problématiques, abordées Figure II-3 (page 33) et développées dans les 

paragraphes suivants, freinent l’élaboration d’objets de géométrie personnalisée via fabrication 

additive, que ce soit au niveau du modèle numérique (e.g., capacité des logiciels CAO) ou des étapes du 

procédé de fabrication (e.g., capabilité du procédé). 

La conception de modèles numériques pour des applications médicales et plus particulièrement 

osseuses souffre d’un manque évident d’outils ; les principaux logiciels de CAO provenant à l’origine de 

l’industrie des transports (e.g., Dassault Systèmes, Autodesk). Ces derniers, relativement peu onéreux 

(e.g., Inventor et Solidworks respectivement gratuit et 150 € TTC pour les étudiants), n’autorisent que la 

conception de modèles simples basée sur des opérations booléennes ne permettant pas de répondre 

aux spécifications du domaine médical (e.g., utilisation d’images médicales). Cependant ces dernières 

années, le développement de logiciels de conception et de simulation numérique dédiés à des 

applications médicales a été amorcé ; citons par exemple les logiciels Mimics Innovation, Netfabb, 

Simpleware, ou encore Within Medical. En plus des fonctionnalités basiques de CAO, ces logiciels 

permettent la génération de structures poreuses aléatoires ou organisées (i.e., répétition d’une 

géométrie de base) appelées « structures lattices », dont certaines, telles que les surfaces minimales 

triplement périodiques (TPMS), pourraient se révéler d’intérêt pour les problématiques osseuses [155-

161]. En outre, ce type de logiciel intègre souvent un module de traitement d’images, permettant la 

conception de structures sur mesure à partir de données issues de techniques d’imagerie (e.g., 

tomographie à rayons X, imagerie par résonnance magnétique). Néanmoins, ces logiciels spécialisés 

sont tout d’abord très onéreux (e.g., respectivement 30.000 € ou 45.000 € HT pour une licence 

académique ou entreprise de Netfabb comprenant le module Selective Space Structures), très 

gourmands en ressources informatiques, mais également non-optimisés pour la conception de 
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structures poreuses complexes (e.g., alternance de parties denses-poreuses, gradient de porosité, 

transition entre deux ‘’structures lattices’’ différentes). Ce domaine connait cependant une évolution 

très rapide et une concurrence importante, ce qui laisse présager une amélioration prochaine des 

fonctionnalités et des possibilités proposées par ces logiciels, ainsi qu’une baisse substantielle de leur 

coût.   

 
Figure II-3. Problématiques associées à la production de biocéramiques personnalisées en CaP via une méthode de 
fabrication additive. La première étape consiste à définir un modèle numérique ❷ via des outils CAO pour répondre à une 
problématique donnée ❶. La capacité des outils CAO à générer les structures désirées est actuellement le facteur limitant, 
la qualité des éventuelles données source utilisée (e.g., imagerie médicale) pouvant également complexifier la tâche. Le 
modèle numérique défini peut également servir de support à des modèles de simulation numérique (ici sciemment mis à 
l’écart). La production de la réplique physique du modèle numérique conçu met en jeu une technologie de fabrication 
additive ❸ suivie d’étapes de post-traitement (e.g., nettoyage, frittage) ❹ respectivement limitées par la capabilité de la 
machine de fabrication additive et la maitrise des phénomènes physico-chimiques (e.g., dégradation de la phase). Enfin la 
caractérisation du matériau obtenu (physique, chimique, biologique) ❺et l’interprétation des résultats ❻ sont vouées à 
générer de nouvelles connaissances, même en cas d’échec du fait, par exemple, de techniques de caractérisation inadaptées 
(e.g., marquage cellulaire non sélectif à postériori). 

D’autre part, la production par fabrication additive de céramiques est encore de nos jours difficile ; les 

procédés disponibles actuellement étant beaucoup plus fiables et avancés pour les polymères et les 
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métaux. Ce constat est lié avant tout au fait que les céramiques sont les matériaux les plus réfractaires 

qui existent; c’est-à-dire qu’ils restent solides jusqu'à des températures bien supérieures à 1400°C. De 

plus, leur fusion entraîne généralement leur décomposition, point excessivement critique pour des 

applications médicales. De ce fait, les technologies de fabrication additive basées sur la fusion laser 

(« SLM » : Selective Laser Melting) des grains de poudre, couramment utilisées pour les polymères ou 

métaux, sont difficilement adaptables aux composés céramiques. Toutefois, des pièces en alumine et 

en zircone ont pu être obtenues par SLM sans décomposition (e.g., Phenix System, France). D’autres 

procédés, tels que la stéréolithographie (SLA), permettent de s’affranchir de cette fusion de la poudre 

céramique en l’associant à une résine photosensible qui est polymérisée à l’aide d’un laser 

(généralement UV). Les sociétés Lithoz (Autriche) et 3D Ceram (France) mettent en œuvre ce principe 

pour élaborer des pièces céramiques en alumine, zircone, hydroxyapatite (HA) ou phosphate tricalcique 

b (b-TCP). Dans le cas de la SLA, la cohésion de la pièce est obtenue par un procédé traditionnel de 

frittage (i.e., soudage des grains sans fusion complète du matériau), précédé du déliantage des 

composés organiques. Une alternative supplémentaire consiste au frittage sélectif par laser (« SLS » : 

Selective Laser Sintering) de particules sphériques composées d’un mélange CaP/polymère [162]. 

Cependant, comme exposé au cours du chapitre I, les polymères ne sont pas des matériaux idéaux pour 

les applications osseuses considérées, et l’éventuelle dégradation de la phase polymérique du 

composite peut entraîner le relargage des particules de CaP dans l’organisme ; ces dernières n’étant 

pas cohésives/frittées entre elles. 

Outre les difficultés liées aux problématiques thermiques de ces procédés, les machines de SLA et SLM 

adaptées aux matériaux céramiques sont excessivement onéreuses en terme d’équipement (e.g., 

>500.000€ pour un appareil PM250 de chez Phenix Systems) mais aussi de matières premières (e.g., 

granulats, suspensions, pâtes) [163]. Elles sont également peu flexibles (i.e., transposition d’une phase 

céramique à une autre) du fait de la complexité de mise au point des pâtes pour la SLA ou de contrôle 

de l’interaction laser-matière pour la SLM. Des difficultés supplémentaires sont rencontrées dans le cas 

du procédé SLA du fait : 

- de l’utilisation de composés organiques toxiques pouvant également interagir chimiquement 

avec la phase céramique 

- de la très forte viscosité des pâtes céramiques qui limite l’architecture des pièces élaborées du 

fait de la nécessité d’éliminer la pâte non polymérisée 

- ou encore du recyclage complexe, voire impossible, de la pâte non polymérisée. 

 

Au final, malgré les restrictions listées ci-dessus, les technologies de fabrication SLM (e.g., Osseomatrix) 

et SLA (e.g., 3D Ceram) sont de nos jours utilisées pour l’élaboration de biocéramiques en CaP (voir 

exemples Figures II-4 et II-5). Elles présentent actuellement les meilleures performances en termes de 

design et de contrôle de l’architecture. La résolution reste toutefois perfectible pour la plupart des 

techniques SLM ou SLA puisque la résolution finale est toujours bien supérieure à ± 50 µm (Figures II-4 

et II-5), exception faite du procédé développé par Lithoz bien qu’aucune donnée chiffrée ne soit à notre 

connaissance disponible. D’autres techniques, comme l’impression 3D ou le robocasting ont permis la 

production directe de biocéramiques en HA et β-TCP, mais la résolution des pièces obtenues est 

relativement mauvaise et les architectures concevables sont bien plus limitées que pour la SLM ou SLA 
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(voir section suivante « Porous Bioceramics Produced by Impregnation of 3D-Printed Wax Mold: 

Ceramic Architectural Control and Process Limitations »). 

 
Figure II-4. Exemple de biocéramique en CaP obtenue par SLM (Projet ANR OrthoFlase), avec sur l’image de gauche un 
cordon de matière après passage du laser et sur l’image de droite une forme 3D après fusion laser. 

 

 
Figure II-5. Exemple de biocéramique en CaP obtenue par SLA 

Ainsi, nous avons voulu développer un procédé d’élaboration de céramiques basé sur l’imprégnation 

d’un moule polymérique produit par fabrication additive. Cette stratégie résulte des constats suivants : 

les technologies SLM, SLS et SLA appliquées aux céramiques sont peu flexibles et hors de prix pour un 

laboratoire académique, à l’inverse les technologies de fabrication additive pour les matériaux 

plastiques sont aujourd’hui fiables, d’une haute résolution et relativement bon marché. 

Le procédé développé, basé sur des étapes traditionnellement utilisées pour la fabrication des 

céramiques (imprégnation / séchage / déliantage / frittage), a nécessité (i) de choisir la technologie de 

fabrication du moule, (ii) de trouver une composition de moule adaptée aux étapes de traitements 

thermiques (e.g., déliantage) et aux applications biologiques envisagées (e.g., absence de résidus 

toxiques), (iii) de s’approprier les méthodes numériques nécessaires à la fabrication des moules 

100 µm

1 mm
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(négatifs des structures finales) et (iv) d’optimiser les suspensions afin d’imprégner convenablement 

ces derniers. 

La capabilité globale du procédé développé ainsi que ses limites ont été évaluées (section « Porous 

Bioceramics Produced by Impregnation of 3D-Printed Wax Mold: Ceramic Architectural Control and 

Process Limitations»). De manière concomitante, l’optimisation des propriétés et de la formulation de 

suspensions d’HA a été réalisée (section « Porous hydroxyapatite bioceramics produced by 

impregnation of 3D-printed wax mold: Slurry feature optimization »). 

Au cours de ces deux études, des céramiques en HA d’architecture complexe ont été fabriquées avec 

succès, sans déformation anisotrope des structures (retraits uniformes) ni modification de phase ou 

résidu toxique. Les suspensions préparées, malgré des taux élevés de matière sèche pour un procédé 

d’imprégnation (jusqu’à 80 % en masse), sont restées fluides (< 80 mPa.s à 200 s-1) et ont permis une 

excellente imprégnation des moules. La maîtrise de leur vitesse de séchage a été identifiée comme un 

paramètre déterminant de la qualité des biocéramiques obtenues (e.g., absence de défauts, tenue 

mécanique). De légères déviations entre le modèle CAO et la géométrie des biocéramiques produites 

ont été observées. Ces différences résultent des limitations technologiques de l’imprimante 3D ainsi 

que de la stratégie d’impression des moules (résolution, orientation). Leur nature dépend également 

fortement de la géométrie de la pièce à imprimer (e.g., forme angulaire ou non, taille).  

Bien qu’à prendre en considération, les limites du procédé développé sont cependant minimes face aux 

perspectives et opportunités qu’il offre : production maîtrisée et reproductible de biocéramiques en 

CaP d’architecture standardisée (e.g., définition finale de 40 µm, topographie de surface de 5 à 20 µm), 

architecture conçue spécifiquement pour une application visée, préservation des phases et de la 

biocompatibilité, adaptation aisée à de nouvelles phases céramiques et enfin un coût 

machine/entretien/production peu élevé. A titre d’illustration, des exemples d’applications en biologie 

de l’os, rendues possibles grâce à ce procédé, sont détaillés dans le chapitre IV de cette thèse. 
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II-1. Article 1 : Porous Bioceramics Produced by 

Impregnation of 3D-Printed Wax Mold: Ceramic 

Architectural Control and Process Limitations 
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Supplementary Figure 1. Images produced from CAD software of A. The designed bioceramic with the x-, y-, and z-axes 

representing the 3D printer axes and specific visual markers (in orange) serving as orientation references for the geometric data 

analysis, and B. the gyroid unit cell. 

 

Supplementary Figure 2. Example of the evolution of shape deformation throughout each stage of the bioceramic production 

process with A. the CAD conception of the mold, B. the tessellation of the CAD file (.stl export), C. the slicing of the .stl file with 

respect to a specific orientation of the part (in the current example, mold columns are perpendicular to the z-axis of the 

printer), D. a cross-section of the produced mold imaged with X-ray tomography and E. a cross section of the resulting 

bioceramic imaged with X-ray tomography. 
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II-2. Article 2 : Porous hydroxyapatite bioceramics 

produced by impregnation of 3D-printed wax mold: 

Slurry feature optimization 
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Supplementary Fig. S1. Scanning electron micrographs of HA particles calcined at 795°C for 2 hours under air (SBET=17.6 ± 0.4 

m²/g); images obtained using a Scanning Electron Microscopy (SEM-FEG, JEOL JSM-6500F, USA) 

 

 

Supplementary Fig. S2. Illustration of the drainage phenomena observed during slurry drying. 
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carbonatées 
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Dans l’optique de produire des biocéramiques adaptées à une application visée, l’ajustement de la bio-

réactivité peut être réalisé via la modulation de leur chimie et/ou de leur architecture ; ce dernier point 

a fait l’objet du chapitre II précédent. Le chapitre III traite quant à lui des substitutions d’intérêts 

biologiques dans la maille apatitique, et plus particulièrement des modifications chimiques par des ions 

carbonate (CO3
2-). 

Il a été montré que l’introduction d’ions carbonate dans la structure de l’HA améliore sa bioréactivité, 

telles que ses propriétés de biodégradation ou encore d’ostéoconduction [124, 164-166]. Un point 

intéressant est que ces modifications de propriétés des hydroxyapatites carbonatées (CHA) sont 

fonction du taux d’ions carbonate présents dans la maille de l’HA [122, 167]. Cependant la maîtrise de 

ce taux n’est pas chose aisée, les ions carbonate pouvant occuper deux sites cristallographiques de 

l’HA : les sites hydroxyde (OH, dit sites A) et phosphate (PO4, dit sites B). En outre, les méthodes de 

caractérisation actuellement disponibles ne permettent pas une quantification fiable du taux de 

substitution sur chacun de ces sites. Par conséquent, il est pour l’instant impossible de déterminer 

l’influence respective des ions carbonate de type A et de type B sur les propriétés des CHA en milieu 

biologique et sur la réponse biologique induite. 

Dans ce contexte, nous avons voulu savoir s’il était possible de développer une méthode de 

quantification fiable des ions carbonate en substitution des ions hydroxyde et phosphate. Pour cela 

nous nous sommes appuyés sur la spectroscopie par infrarouge (IR), technique de caractérisation très 

largement utilisée pour ce type de composés et disponible dans de très nombreux laboratoires de 

recherche. Plus spécifiquement, nous nous sommes intéressés à l’amélioration et à la standardisation 

de méthodes existantes. Notre stratégie a été basée sur (i) l’ajout au sein de la poudre à analyser d’un 

composé de référence, et (ii) la mise en place de protocoles d’analyse spectrale des données IR après 

acquisition (e.g., « curve fitting »). 

III.1. L’hydroxyapatite et ses substitutions  

Les apatites constituent une famille de minéraux définie par la formule chimique générale 

Me10(XO4)6(Y)2 dans laquelle Me représente généralement un cation bivalent, XO4 un groupement 

anionique trivalent et Y un anion monovalent. L’hydroxyapatite phosphocalcique Ca10(PO4)6(OH)2, 

communément appelée hydroxyapatite (HA), en est le membre le plus emblématique. La structure 

apatitique accepte un grand nombre de substitutions [168-171], qui, en conséquence, modifient ses 

propriétés intrinsèques d’où une utilisation des apatites dans des domaines aussi variés que le 

stockage, l’énergie, la dépollution ou encore le biomédical. 

III.1.1. L’hydroxyapatite phosphocalcique : généralités 

III.1.1.1. Structure de l’hydroxyapatite  
L’HA (Ca10(PO4)6(OH)2) a une composition théorique massique de 39,68 % de calcium, 18,45 % de 

phosphore et un ratio molaire Ca/P égal à 1,667. Elle cristallise dans le système hexagonal et plus 

précisément sous le groupe d’espace P63/m ; ses paramètres de maille a, c et γ étant respectivement 

égaux à 9,418 Å, 6,884 Å et 120°, d’où un volume de maille égal à 528,80 Å3 (International Center for 

Diffraction Data-Powder Diffraction Files, ICDD-PDF 09-432). 
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Dans le cas concret de l’HA, les tétraèdres PO4 définissent le squelette de la structure 

cristallographique. En effet, à l’inverse des sites Ca et OH, aucune lacune n’a jamais été mise en 

évidence sur ces sites [172, 173]. Ce squelette définit au sein de la structure deux types de tunnel notés 

I et II, comme représentés sur la Figure III-1 (page 64). 

Le tunnel de type I, de diamètre égal à environ 2,5 Å, est occupé par des cations CaI. Les sites de ces 

cations CaI, au nombre de 4 par maille, présentent une symétrie Ch (i.e. axe de rotation combiné à un 

plan de réflexion qui lui est perpendiculaire). Ils sont placés sur les axes ternaires et sont entourés de 

neufs atomes d’oxygène provenant des groupements XO4 (PO4, trois O(1), trois O(2) et trois O(3)). 

Le tunnel de type II, de diamètre compris entre 3 et 4,5 Å, contient le reste des cations Ca, soit 6 cations 

CaII par maille. Les sites de ces derniers sont localisés à la périphérie du tunnel et présentent une 

symétrie Cs. Groupés trois par trois au niveau z = ¼ et z = ¾ de la maille, ils forment des triangles 

équilatéraux décalés de 60° autour de l’axe sénaire hélicoïdal (axe c de la maille hexagonale). Avec une 

coordinance égale à 7, ils sont entourés de six atomes d’oxygène des groupements PO4, un O(1), un 

O(2), quatre O(3)) et d’un atome d’oxygène issu d’un groupement OH. 

Finalement, les sites anioniques OH sont localisés le long de l’axe sénaire du réseau et occupent les 

niveaux z = ¼ et z = ¾. Ils possèdent une grande mobilité du fait de leur localisation dans le grand tunnel 

de type II. 

Une telle structure cristalline permet de nombreuses substitutions au sein de son réseau. 

 
Figure III-1. Projection de la structure cristalline de l’hydroxyapatite selon les plans (001) et (010) (courtoisie Antoine Boyer 
[174]) 
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Par la suite, nous emploierons les termes d’ions « hydroxyde » et de sites « hydroxyde » pour décrire la 

structure des hydroxyapatites. En revanche, nous parlerons de vibration des groupements 

« hydroxyle » lors des caractérisations par spectroscopie infrarouge. 

III.1.1.2. Groupements ioniques caractéristiques 
La spectroscopie infrarouge (IR) est couramment utilisée pour obtenir des informations sur les 

molécules ou groupements moléculaires présents au sein d’un échantillon mais aussi sur leur 

environnement chimique : elle fournit des informations sur l’organisation structurale de composés 

gazeux, liquides ou solides, organiques ou inorganiques, amorphes ou encore cristallins.  

Cette technique d’analyse est basée sur la réponse des molécules lorsqu’elles sont soumises à une 

excitation énergétique : les liaisons interatomiques des molécules, initialement sous leur état 

fondamental au niveau d’énergie vibrationnelle ν0, sont susceptibles de changer de mode normal 

vibratoire sous l’effet d’une irradiation, i.e., d’atteindre un niveau d’énergie vibrationnelle supérieur. 

Physiquement, le passage à un niveau d’énergie vibrationnelle supérieur se traduit par une « vibration 

interne » des molécules dans le plan (e.g., étirement/ ’’stretching’’, cisaillement/ ’’scissoring’’, 

bascule/ ’’rocking’’) ou hors du plan (e.g., torsion/ ‘’twisting’’, agitation/ ‘’wagging’’). Ces niveaux 

d’énergie sont fixés intrinsèquement par la nature de la molécule (i.e., masses des atomes, nature des 

liaisons, forces interatomiques) et par les contraintes imposées par les atomes voisins (i.e., 

environnement ionique). Ainsi, l’énergie (ou la fréquence) absorbée par une molécule lorsqu’elle 

change de mode normal vibratoire est caractéristique de sa nature chimique et de son environnement.  

Les bandes caractéristiques des modes de vibration des groupements ioniques de l’HA et leur 

attribution sont présentées sur la Figure III-2 et dans le Tableau III-1. Ce dernier fait aussi état des 

bandes caractéristiques d’éventuels résidus de synthèse ou d’impuretés pouvant accompagner l’HA lors 

de sa synthèse par précipitation en voie humide. 

 
Figure III-2. Spectre IR caractéristique d’une hydroxyapatite stœchiométrique. Les modes de vibration ν sont décrits dans le 

Tableau III-1. 
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Tableau III-1. Bandes IR caractéristiques des hydroxyapatites synthétisées par voie aqueuse [175] 

  

III.1.2. Les substitutions d’intérêt biologique dans 

l’hydroxyapatite 
Comme introduit précédemment, la structure cristallographique de l’HA peut accueillir de nombreuses 

substitutions ioniques, et ce, sur l’ensemble des sites définis à la section III.1.1.1 (page 63).  Ainsi, les 

cations bivalents Ca2+ peuvent non seulement être remplacés par des cations bivalents (e.g., Sr2+, Ba2+, 

Pb2+), mais également par des cations monovalents (e.g., Na+, K+) ou trivalents (e.g., La3+, Ga3+, Eu3+). De 

même, les anions PO4
3- trivalents peuvent être remplacés par des groupements bivalents (e.g., CO3

2-, 

SO4
2-, HPO4

2-), trivalents (e.g., AsO4
3-, VO4

3-), ou tétravalents (e.g., SiO4
4-). Enfin, les groupements OH- 

peuvent également être substitués par des ions monovalents (e.g., F-, Cl-) ou bivalents (e.g., CO3
2-, O2-, 

S2-). Néanmoins, la substitution des ions Ca2+, PO4
3- et OH- par des ions de valence différente est limitée 

par (i) la taille de ces derniers, et (ii) la nécessité d’une compensation de charge qui en découle (i.e., 

électroneutralité de la structure) [176]. Celle-ci est obtenue par des substitutions couplées (e.g., CO3
2- 

et SiO4
4-comme supposé par M. Palard [177]) ou par la création de lacunes cationiques (sites Ca2+) et/ou 

anioniques (sites OH-). Rappelons que les sites PO4
3- (sites B) sont toujours saturés à 6 ions par maille 

quels que soient les écarts à la stœchiométrie engendrés par les multiples substitutions [172, 173].  

L’incorporation d’espèces ioniques dans le réseau de l’HA affecte les propriétés physico-chimiques 

intrinsèques de l’HA et par voie de conséquence ses « performances » en milieu biologique [7, 97, 98, 

176]. Par exemple le magnésium, présent naturellement dans la phase inorganique de l’os (» 0,7 % en 

masse), est connu pour jouer un rôle fondamental dans le métabolisme osseux. Outre l’effet biologique 

positif de la libération de magnésium au sein d’un défaut osseux [7, 176], les hydroxyapatites 

« magnésiées » (Mg-HA) ont démontré une ostéointégration améliorée par rapport à l’HA du fait 

notamment d’une biodégradation supérieure [176]. D’autres exemples de substitutions d’intérêt 

biologique sont présentés dans le Tableau III-2. 
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Pour plus d’informations, les revues de Shepherd et al. [98, 178], Boanini et al.[7], Šupová [97] et 

Cacciotti [176] traitent en détail de l’influence de nombreuses substitutions ioniques d’intérêt 

biologique dans l’HA. 

Tableau III-2. Exemples de substitution dans la structure de l’HA [7, 97, 98, 176] 

 

Également présents dans la phase inorganique de l’os (entre 3 et 8 % en masse), préférentiellement en 

site B [179-183], les ions carbonate peuvent aussi se substituer aux ions hydroxyde (site A) de cette 

apatite biologique. L’introduction d’ions carbonate dans la maille augmente la solubilité de l’HA comme 

confirmé par les expériences in vitro et in vivo menées par Barralet et al. [122] et Nelson et al. [165]. 

Une biorésorption plus importante de céramiques en CHA par rapport à des céramiques en HA a 

également été observée in vitro et in vivo [124, 167, 184]. Au final, la biodégradation (i.e., solubilité et 

résorption ostéoclastique) des CHA est d’autant plus importante (thermodynamiquement) que le taux 

d’ions carbonate est élevé. Ainsi, G. Spence propose de contrôler la vitesse de résorption des 

céramiques synthétiques en CHA en maîtrisant leur teneur en carbonate [124]. Par déduction, il serait 

ainsi possible d’adapter la dégradation de ces biocéramiques à l’application biologique considérée. De 

plus, les ions carbonate incorporés dans l’HA amélioreraient l’ostéointégration, l’ostéoconduction et la 

bioactivité du matériau [164, 166, 184-187]. Pour ces raisons, les sections suivantes de ce chapitre vont 

traiter de ces CHA, de leur synthèse au développement de méthodes de caractérisation précises de leur 

teneur en ions carbonate. 

III.2. Les hydroxyapatites phosphocalciques 

carbonatées 

Comme précédemment évoqué, l’incorporation d’ions carbonate dans la maille apatitique peut 

s’effectuer en site hydroxyde (site A : CAHA) ou phosphate (site B : CBHA). Lorsque les ions carbonate 

occupent simultanément les deux sites, on parle alors d’hydroxyapatite carbonatée mixte de type A/B, 

notée CABHA.  
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De nombreuses méthodes de synthèse des CHA existent et font intervenir des mécanismes réactionnels 

différents ; les deux principales méthodes étant la synthèse en voie humide [173, 188-190] et les 

réactions « solide-solide » [191, 192]. Les modèles théoriques de structures cristallines et de 

compensation de charge proposés s’en trouvent par conséquent différents, tels que ceux proposés par 

Fleet et Liu pour des CHA obtenues par voie « solide-solide » [191-194] ou ceux proposés par Elliott 

pour des réactions en voie aqueuse [173]. Nous nous focaliserons dans le cadre de ce travail, et plus 

particulièrement de ce rappel bibliographique, sur les CHA issues de précipitation en milieu aqueux. 

Lors de la synthèse de CHA par voie humide, il est communément accepté que les ions carbonate sont 

majoritairement inclus en site B, i.e., en substitution des ions phosphate plutôt qu’hydroxyde (par Z. 

Legeros dans sa thèse en 1967 [195]). A l’inverse, la carbonatation en site A s’effectue lors des 

traitements thermiques de ces hydroxyapatites sous CO2 (R. Wallaeys dans les années 1950, se référer à 

[173, 196]). 

III.2.1. Structure des hydroxyapatites carbonatées 
Les hydroxyapatites carbonatées de type A (CAHA) peuvent être décrites par la formule suivante [197] : 

 Eq. III-1 

dans laquelle z (0 ≤ z ≤ 1) représente le coefficient stœchiométrique d’ions carbonate en substitution 

des ions hydroxyde . Cette substitution induit la formation de lacunes en site hydroxyde  

pour conserver l’électroneutralité de la structure. Du fait du remplacement des ions hydroxyde (r = 0,97 

Å [198]) par des ions carbonate de rayon ionique plus important (r = 1,31 Å [198]), la maille de 

l’hydroxyapatite stœchiométrique conserve son groupe d’espace P63/m mais subit une contraction de 

son axe c et une élongation importante de son axe a [181, 182, 199]. Cette distorsion de la maille est 

d’autant plus importante que le taux d’ions carbonate en site A (notés par la suite CO3 A) augmente. 

Notons également une transition de la structure cristalline de la CAHA d’une symétrie hexagonale P63/m 

à une symétrie pseudo hexagonale avec un groupe d’espace monoclinique lorsque z dépasse les 0,9 

[196]. 

Les hydroxyapatites carbonatées de type B (CBHA) peuvent, quant à elles, être décrites par la formule 

suivante [200] : 

 Eq. III-2 

dans laquelle x (0 ≤ x ≤ 2) représente la quantité d’ions carbonate en site phosphate . Dans ce 

cas, l’électroneutralité est conservée par la création de lacunes en site hydroxyde  et calcium . 

Le rayon ionique du groupement carbonate (r = 1,31 Å [198], plan) étant plus petit que celui du 

groupement phosphate (r = 1,54 Å [198], tétragonal), la maille de l’hydroxyapatite stœchiométrique 

conserve son groupe d’espace P63/m, mais subit une contraction de son axe a et une élongation de son 

axe c lors de l’introduction d’ions carbonate en site B (noté par la suite CO3 B) [181, 182, 201, 202]. 

Une autre formule de la CBHA, plus complexe, fut également proposée par Labarthe et al. [201] sur la 

base d’observations expérimentales indiquant que les quantités d’ions Ca2+ et OH- dosées dans les CBHA 

étaient toujours supérieures aux quantités théoriques prévues par l’équation précédente (Eq. III-2). Un 

facteur correctif « u » (0 ≤ 2u ≤ x) fut ainsi introduit dans la formule suivante Eq. III-3 : 
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 Eq. III-3 

 
Figure III-3. Projection de la structure d’une CAB-HA selon les plans (001) et (010) (courtoisie Antoine Boyer [174]) 

Les CHA de type A/B (CABHA, Figure III-3) pourraient être décrites comme une combinaison des modèles 

précédents (Eq. III-1 et Eq. III-3) et formalisées par la formule générale Eq. III-4 suivante [200] : 

 Eq. III-4  

avec (0 ≤ x ≤2), (0 ≤ 2u ≤ x) et (0 ≤ z ≤ 2-x+2u). 

Ces valeurs de coefficient traduisent l’hypothèse que le nombre maximum de sites A pouvant être 

occupés par des ions carbonate dépend du nombre de groupements  disponibles, et donc du 

nombre d’ions carbonate présents en site B. Ici encore, l’électroneutralité est assurée par la création de 

lacunes en site hydroxyde  et calcium . L’évolution des paramètres de maille des CABHA par 

rapport à ceux de l’HA stœchiométrique est une fonction du ratio des ions carbonate présents en site A 

et B. En effet, comme décrit précédemment dans cette section et présenté dans la Figure III-4 

l’évolution des paramètres a et c est opposée selon que le taux de carbonate augmente au niveau des 

sites A ou B : 

- ↗ taux CO3 A Þ ↗ paramètre a et ↘ paramètre c 

- ↗ taux CO3 B Þ ↘ paramètre a et ↗ paramètre c 
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Figure III-4. Évolution des paramètres de maille de l’hydroxyapatite en fonction du site et du taux de substitution en ions 
carbonate. Seules les évolutions sont comparables, les traitements thermiques (e.g., temps, température) subis par les 
poudres analysées n’étant pas forcément similaires. Graphiques élaborés selon les données de Legeros et al. [181], Bonel et 
al.[196] et Lafon et al. [200] 

D’un point de vue général, la limite d’incorporation théorique des ions carbonate (i.e., basée sur les Eq. 

III-1 et III-3 pages 66-67) dans les CAHA et CBHA sont respectivement de 5,7 % en masse (soit z = 1) et 

14,6 % en masse (soit x = 2). 

III.2.2. Stabilité thermique des hydroxyapatites carbonatées 
L’incorporation d’ions carbonate dans la maille de l’HA diminue significativement sa stabilité 

thermique : sous air ou atmosphère inerte les CHA se décomposent entre 550 et 750 °C suivant le taux 

de carbonatation [200, 201, 203-205]. Il est néanmoins possible de repousser la température de 

décomposition des CHA vers des températures plus élevées en effectuant les traitements thermiques 

sous CO2. En revanche, de tels traitements thermiques entraînent inévitablement, comme vu 

précédemment, une carbonatation des sites A. Notons qu’une description plus complète des 

phénomènes mis en jeux lors du traitement thermique des CHA est disponible dans la thèse de J.-P. 

Lafon [200]. 

III.2.2.1. Échanges ioniques sur les sites A 
En fonction de la pression partielle en CO2 et de la composition initiale de l’hydroxyapatite, les 

échanges ioniques en site A s’initient à partir de 550-600°C selon l’équation suivante : 

  Eq. III-5 

L’hydroxyapatite est alors convertie en une CAHA (Eq. III-6) 

  Eq. III-6 

Notons que la température optimale pour la carbonatation des sites A sous CO2 (PCO2 = pression 

atmosphérique assimilée à 1 bar) semble proche de 900°C d’après les études de G. Bonel [189, 196]. 
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Au-delà de cette température, une compétition a lieu entre les différentes réactions d’échange pouvant 

s’opérer au niveau des sites A (Eq. III-7 et III-8)  : 

  Eq. III-7 

  Eq. III-8 

Bien que ces équilibres Eq. III-7 et Eq. III-8 dépendent de la pression partielle de CO2 ( ) et de 

vapeur d’eau ( ) dans le milieu réactionnel, l’équilibre thermodynamique tend vers la 

formation d’une oxyhydroxyapatite (lorsque la température dépasse les 950°C) si l’on considère que 

≈ 1 bar (=100 KPa) et ≤ 3.5 KPa selon l’équation suivante : 

  Eq. III-9 

L’oxyhydroxyapatite formée se décompose alors si la température continue d’augmenter comme suit 

(Eq. III-10) : 

 

 Eq. III-10 

N.B : dans le cas d’une CAHA traitée sous atmosphère inerte, la décarbonatation des sites A s’initie à 
partir de 650°C [174, 200]. 

III.2.2.2. Décarbonatation des sites B : stabilité thermique des CBHA 
Sous atmosphère inerte ou sous air, les CBHA commencent à se décomposer à basse température, i.e., 

vers 650 °C, en fonction de leur taux de carbonatation mais également des pressions partielles de gaz 

[174, 200]. Plus particulièrement, les réactions de décomposition constituent un équilibre hétérogène 

solide / gaz entre une (oxy)hydroxyapatite, de la chaux, du dioxyde de carbone et le cas échéant de la 

vapeur d’eau comme décrit par les réactions générales suivantes (Eq. III-11 et 11’) : 

 Eq. III-11 

 Eq. III-11’ 

Notons que la chaux peut être difficile à détecter via les techniques de caractérisation usuelles (e.g., 

diffraction des rayons X, spectroscopie IR) du fait (i) d’une limite quantitative (la quantité de chaux 

pouvant être en dessous des limites de détection des appareils), (ii) de la superposition de pics de 

diffraction ou bandes IR de la chaux avec celles de l’HA, et (iii) de la possible hydratation (Eq. III-12) ou 

carbonatation (Eq. III-13) de la chaux : 

 Eq. III-12 

 Eq. III-13 
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La pression partielle de CO2, variable intensive, influence l’équilibre thermodynamique et ainsi la 

température de décarbonatation des sites B. L’utilisation d’une atmosphère riche en CO2 au cours du 

traitement thermique a pour conséquence de décaler la température de décomposition des CBHA vers 

des températures plus élevées (jusqu’aux alentours de 1100-1150°C pour ). En contrepartie, le 

traitement thermique sous CO2 des CBHA induit la carbonatation de leurs sites A (comme expliqué 

section III.2.3.1., Eq. III-5 page 68) et ainsi la formation de CABHA (Eq. III-14): 

 Eq. III-14 

III.2.3. Les hydroxyapatites carbonatées : maîtrise et 

quantification de la carbonatation 
En dépit d’importants travaux sur les « performances » biologiques des biomatériaux en 

hydroxyapatites carbonatées [124, 164, 167, 184, 187, 206, 207], il n'a encore jamais été pris en 

considération (ou « évalué ») l'influence de chacun des types de carbonate (de site A et de site B) sur 

celles-ci. Ceci est au moins en partie lié à la complexité de préparation des CHA mais également au fait 

que les méthodes de quantification des ions carbonate dans la structure apatitique demeurent 

imprécises. 

III.2.3.1. Problématiques liées à la préparation et à la quantification 

des taux de carbonate 
La préparation de céramiques en CHA de composition maîtrisée et précisément caractérisée demeure 

encore de nos jours délicate du fait des points suivants :  

1-  bien qu’il soit actuellement admis que le site de substitution préférentiel des ions carbonate 

lors de la synthèse soit le site B, il est à notre connaissance impossible d’obtenir une poudre 

cristalline ou une céramique en CBHA sans un traitement thermique sous CO2, sous peine de 

décomposition des CBHA (section III.2.2. page 70). Ce traitement thermique entraîne 

irrémédiablement une incorporation d’ions carbonate en site A. 

2-  bien qu’inévitable pour l’obtention de céramiques, la carbonatation en site A (cinétique et 

taux) dépend de la composition initiale des CBHA, (i.e. du nombre de sites hydroxyde 

initialement disponibles avant traitement thermique) et des paramètres de traitements 

thermiques (e.g., température, temps, pression partielle de CO2 ou de vapeur d’eau). Il n’existe 

malheureusement pas à notre connaissance d’études traitant de cette problématique. 

3- les approches classiques de quantification des carbonates utilisant généralement des méthodes 

destructives (e.g., décomposition, dissolution), ne permettent pas la différenciation des CO3 A et 

CO3 B. Pour pallier ce problème, des méthodes de quantification sélective des ions carbonate 

par spectroscopie vibrationnelle (e.g., IR, Raman) ont été développées. Toutefois, ces méthodes 

sont encore relativement imprécises ou soumises à d’importants biais, comme détaillé dans la 

section III.2.3.3 (page 74). 
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III.2.3.2. Détection des ions carbonate par spectrométrie IR 
La Figure III-5 présente les modes normaux de vibration de l’ion carbonate à l’état libre. La plupart de 

ces modes sont visibles en spectroscopie IR sauf le mode ν1. Il y a ainsi trois grands domaines de 

vibration du groupement carbonate détectables en IR vers 1415 cm-1  (ν3), 879 cm-1  (ν2), et 680 cm-1 (ν4). 

 
Figure III-5. Modes normaux de vibration de l’ion carbonate à l’état libre [208-211] (courtoisie M.E. Fleet [193]) avec ν1 et ν3 

une élongation respectivement symétrique et asymétrique des liaisons de la molécule, ν2 et ν4 un mouvement de bascule 
respectivement hors et dans le plan. Le tableau récapitule également les modes de vibrations détectables en spectroscopie 
infrarouge et Raman. 

La Figure III-6 compare les spectres IR d’une HA, d’une CAHA et d’une CABHA. 

Outre la diminution des bandes caractéristiques des ions hydroxyde (νL et νS respectivement à 630 et 

3580 cm-1
), un élargissement du massif caractéristique des modes de vibration ν1 et ν3 des groupements 

PO4 (1200-900 cm-1 
dans l’HA stœchiométrique, cf. tableau III-1 et Figure III-2 pages 65 et 66) est 

associé à la présence d’ions carbonate dans la maille apatitique. Cet élargissement témoigne d’une 

perte d’ordre local. 

Nous retrouvons sur les spectres IR des hydroxyapatites carbonatées les bandes relatives aux modes de 

vibration de l’ion carbonate dit libre, présentées Figure III-6. A noter que les bandes des domaines ν3   

(≈ 1415 cm-1) et ν2 (≈ 879 cm-1) des CO3 sont nettement plus intenses que celles du domaine v4               

(≈ 680 cm-1). De plus, et comme attendu, la position et le nombre de ces bandes sont sensiblement 

modifiés par rapport à l’ion libre en fonction de leur environnement chimique (site A ou B). Les 

premières études réalisées à la fin des années 1960 ont permis d’identifier, respectivement, 2 et 4 

bandes de vibrations pour les domaines ν2 et ν3 [181, 212]. La moitié de ces bandes fut assignée aux CO3 

A et l’autre moitié aux CO3 B (voir Tableau III-3). 
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Figure III-6. Comparaison des spectres IR de différentes hydroxyapatites avec a. une hydroxyapatite stœchiométrique (HA, 
1000°C-15h-air), b. une hydroxyapatite carbonatée de type A (HA, 1000°C-1h-CO2), et c. une hydroxyapatite carbonatée 
mixte de type A/B (C0,8HA, 1000°C-1h-CO2). Aucune normalisation des spectres n’a été effectuée dans le cas présent. 

Tableau III-3. Bandes IR attribuées aux modes vibrationnels ν2 et ν3 des ions carbonate dans la structure apatitique par Elliot 
et Legeros [181, 212]. Les bandes relatives au mode vibrationnel ν4 des CO3 de faible intensité ont sciemment été omises de 
cette liste 

 

III.2.3.3. Quantification des ions carbonate dans la maille apatitique 

par spectrométrie IR 
L’identification des bandes IR relatives aux CO3 A ou CO3 B, décrite au cours de la section III.2.3.2. 

précédente, est à l’origine des travaux précurseurs d’Arends et al. qui, entre autre, fait usage de la 

spectroscopie IR pour déterminer le taux d’ions carbonate présents dans des échantillons d’émail [213]. 

Dès lors, la quantification sélective des ions carbonate a fait l’objet de nombreuses études, sur des 

hydroxyapatites naturelles [214-220] ou synthétiques [221-224] en couplant spectroscopie IR et 

dosages élémentaires (e.g., dosage du taux de carbone total, spectrométrie plasma à couplage inductif 

ICP-AES). L’amélioration des appareils de mesure et des outils d’analyse spectrale a mené à une 

meilleure différenciation des composantes vibrationnelles des spectres IR grâce à une simplification des 
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analyses, à une meilleure qualité des spectres (e.g., bruit, résolution) et à la mise en œuvre de 

procédures informatiques de traitement des données (e.g., détection de bandes, « curve fitting »4). 

Malgré ces améliorations, les méthodes de quantification sélectives des ions carbonate par 

spectroscopie IR sont encore sujettes de nos jours à de nombreuses problématiques, qui limitent leur 

fiabilité: 

a) Identification des bandes 

L’identification des bandes IR relatives aux CO3 A et CO3 B, bien que significativement améliorée depuis 

les années 1960, reste encore controversée comme le montre le Tableau III-4 ci-dessous. 

Tableau III-4. Illustration de l’identification floue des bandes IR relatives aux modes de vibration v2, v3 et v4 des ions 
carbonate en site A et B dans le réseau apatitique [180, 188, 193, 214, 224-227]. A titre d’exemple, l’encadré rouge sur le 
tableau met en évidence les divergences à propos du nombre de bandes, de leur position et de leur assignation entre 1510 
et 1430 cm

-1
. 

 

b) Normalisation 

L’usage veut que les spectres IR soient normalisés (i.e. intensité rapportée à une même valeur) par 

rapport à une bande relative au mode de vibration v4 PO4
 : « après correction de la ligne de base, 

chaque spectre est multiplié par un coefficient ramenant l’absorbance de la bande à 601 cm-1 à 1 » 

[200, 218] .Un travail identique est réalisé avec les bandes à 575 cm-1 [213, 217, 228],  560 cm-1 [222, 

225], ou encore 960 cm-1 (v1 PO4) [216]. Or l’intensité de ces bandes prise comme « référence » dépend 

                                                           
4

 L’anglicisme "curve fitting" n’a malheureusement pas d’équivalent usuel en français (certains parlent 
d’ajustement de courbe). En spectrométrie IR, le "curve fitting" est une procédure mathématique qui vise à faire 
correspondre un profil d’intensité IR théorique à un profil d’intensité expérimental mesuré. Le « curve fitting » ne 
modifie en aucun cas le spectre IR expérimental d’où une différence essentielle avec la déconvolution spectrale . 
Pour plus de précision, veuillez-vous référer à la section III.3.4.2. page 85 de ce chapitre. 
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de différents facteurs physico-chimiques tels que la taille et l’ordre local des cristallites, mais également 

du taux de PO4 présent dans la maille. 

Les Figures III-7 et III-8 comparent respectivement les spectres IR d’HA et CAHA, et de CAHA et CABHA 

avant et après normalisation par rapport à la bande v4 PO4 (≈ 600 cm-1). Il est intéressant de constater 

que cette normalisation modifie très nettement l’intensité des bandes par rapport aux spectres bruts 

d’acquisition et ce sans que nous soyons sûrs que cette modification soit légitime, i.e., cohérente 

scientifiquement. Par exemple, la variation de l’intensité des bandes v3 CO3 entre 1600 et 1350 cm-1 en 

fonction du taux de carbonatation en site B (Fig. III-8) est sensiblement différente entre des spectres 

bruts d’acquisition (Fig. III-8 A) et des spectres normalisés (Fig. III-8 B). Cette normalisation n’induirait-

elle pas des biais, préjudiciables aussi bien pour l’indexation des bandes que pour les procédures de 

quantification ? 

 
Figure III-7. Spectres IR de l’HA calcinée à 1000°C pendant 15h sous air ou sous CO2 A. sans normalisation (i.e., brut 
d’acquisition) et B. normalisés par rapport à la bande relative au mode de vibration ν4 PO4 à 600 cm

-1
. Les spectres ont été 

obtenus à l’aide d’un module de réflexion totale atténuée (ATR, Golden Gate
TM

). 
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Figure III-8. Spectres IR de l’HA, de la C0,4-HA et de la C0,8-HA calcinées à 900°C pendant 5h sous CO2 A. sans normalisation 
(i.e., brut d’acquisition) et B. normalisés par rapport à la bande relative au mode de vibration ν4 PO4 à 600 cm

-1
. Les spectres 

ont été obtenus à l’aide d’un module de réflexion totale atténuée (ATR, Golden Gate
TM

). 

c) Hauteur ou intensité d’une bande IR 

Une approximation fréquente consiste à considérer que la hauteur d’une bande correspond à son 

intensité (voir citation de la procédure de J.P. LAFON [200] dans le point « b » ci-dessus) ; 

approximation justifiable dans le cas de bandes très fines et totalement dissociées. Malheureusement, 

les bandes IR relatives aux modes de vibration des ions carbonate introduits dans le réseau apatitique 

se chevauchent dans les domaines ν2 et ν3. Par conséquent, la « notion » d’intensité des bandes ne 

correspond plus à leur hauteur apparente (Figure III-9). Il est de fait nécessaire de mettre en place un 

protocole de « curve fitting » pour déterminer la hauteur réelle des bandes IR ou mieux encore, leur 

aire intégrée, afin de minimiser les biais expérimentaux.  
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Figure III-9. Pourquoi utiliser les méthodes d’analyse spectrale pour déterminer l’intensité d’une bande IR au sein d’un 
chevauchement (massif) de bandes ? 

d) Curve-fitting 

Les procédures mathématiques de « curve fitting » sont des outils puissants qui visent à faire 

correspondre un profil d’intensité IR théorique à un profil d’intensité expérimental mesuré. 

Malheureusement, ces procédures sont peu utilisées et surtout ne sont pas standardisées i.e., qu’elles 

ne suivent pas une procédure bien définie et employée par tous. En cause, une démarche complexe qui 

nécessite à la fois une rigueur scientifique propre au domaine étudié (IR et HA), mais également une 

bonne connaissance du fonctionnement des outils d’analyse spectrale (e.g., ligne de base, algorithmes 

mathématiques, voir section III.3.4.2., page 84) [229-232]. 

 

L’étude présentée au cours des paragraphes suivants vise à apporter un début de réponse aux 

problématiques associées à la quantification sélective par spectrométrie IR des ions carbonate 

substitués aux ions phosphate (CO3 B) et hydroxyde (CO3 A) dans la structure apatitique. Pour ce faire, 

nous avons associé l’utilisation d’un composé de référence interne et la mise en place de procédures 

standardisées de « curve fitting ».  

III.3. Matériels et méthodes 

III.3.1. Préambule 
Comme abordé en introduction, la finalité des travaux présentés dans ce chapitre III est d’améliorer la 

méthode de quantification sélective des ions carbonate insérés dans la structure apatitique par le biais 
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de l’établissement de courbes d’étalonnage reliant l’intensité intégrée (I) de bandes IR spécifiques 

(CO3 A et CO3 B) à une quantité d’ions carbonate. Notre démarche expérimentale est basée sur l’ajout en 

quantité connue d’une référence interne dans la poudre de CHA afin de relier un rapport d’intensité de 

bandes à une quantité d’ions carbonate comme suit : 

  Eq. III-15 

Notre méthodologie s’articule autour de 3 grands axes :  

1. un axe « chimique » avec la préparation d’échantillons de CHA purs et monophasiques, 

2. un axe « procédé » avec le développement d’une méthode d’ajout d’une référence « neutre » 

vis-à-vis des groupements ioniques considérés pour l’établissement de courbes d’étalonnage IR, 

3. et un axe « d’analyse spectrale » avec la mise en place de procédures de « curve fitting » valides 

scientifiquement et standardisées. 

Plus spécifiquement, elle a été mise en place afin dans un premier temps d’affiner l’indexation des 

bandes relatives aux CO3 A et CO3 B, puis d’établir des courbes d’étalonnage reliant l’intensité intégrée de 

bandes clairement indexées à une quantité d’ions carbonate présent sur un site spécifique. 

III.3.2. Préparation des poudres 
La préparation des échantillons de CHA a débuté par la synthèse chimique en voie humide des poudres 

d’HA et de CBHA. Une fois s’être assuré de leur pureté, divers traitements thermiques sous CO2 ont été 

réalisés ( ). 

III.3.2.1. Poudres synthétisées 
Dans le cadre de cette étude, cinq poudres de compositions différentes ont été synthétisées: une 

hydroxyapatite phosphocalcique stœchiométrique (HA), et quatre hydroxyapatites carbonatées de type 

B (CxHA, avec x le coefficient stœchiométrique théorique d’ions carbonate introduits en site B). Les 

formules chimiques théoriques de ces poudres sont les suivantes : 

HA :  Eq. III-16 

C0,2HA :  Eq. III-17 

C0,4HA :  Eq. III-18 

C0,6HA :  Eq. III-19 

C0,8HA :  Eq. III-20 

Les formules théoriques des CBHA présentées ci-dessus proviennent du modèle théorique proposé dans 

la section III.2.1. (Eq. III-2, page 66). 

Le mode opératoire et les paramètres de synthèse des poudres sont détaillés en Annexe 1.  
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III.3.2.2. Caractérisation des poudres synthétisées 
Afin de détecter la présence éventuelle de phase secondaire dans les poudres après synthèse, ces 

dernières ont été calcinées à haute température afin d’améliorer leur ordre local et ainsi affiner leur 

analyse par diffraction des rayons X (DRX) et spectroscopie infrarouge (IR). Deux traitements 

thermiques ont ainsi été utilisés selon la composition de la poudre : 

· une calcination à 1000°C pendant 15 h sous air pour l’HA (selon la norme ISO 13779-3 : 2008), 

·  ou une calcination à 1000°C pendant 2 h sous CO2 pour les CBHA (protocole établi par Antoine 

Boyer au cours de sa thèse [174]). 

L’analyse qualitative des phases cristallines présentes au sein des échantillons, ainsi que la 

détermination de leurs paramètres de maille, ont été réalisées par DRX, suivant les protocoles décrits 

en Annexe 2. Plus spécifiquement, la détermination des paramètres de maille des poudres d’HA et de 

CHA a été effectuée après un traitement thermique à 1000°C pendant 15 h respectivement sous air ou 

sous CO2. 

Le seuil de détection de la chaux par DRX étant aux alentours de 1 % en masse, l’absence de chaux a été 

vérifiée à l’aide de l’indicateur coloré phénolphtaléine tel que décrit en Annexe 2. En complément, une 

analyse qualitative par spectroscopie IR a été réalisée sur chaque échantillon pour détecter 

d’éventuelles phases secondaires cristallines ou amorphes. 

Enfin, une analyse chimique quantitative du carbone a été systématiquement réalisée. Les détails de 

cette analyse sont également présentés en Annexe 2.  

III.3.2.3. Préparation des poudres d'HA et de CHA pour les études 

qualitative d'indexation des bandes et de réalisation des courbes 

d'étalonnage 
Il est évident et maintes fois prouvé que le succès des méthodes d’analyse qualitative et surtout 

quantitative nécessite une préparation méticuleuse des échantillons (e.g., James R Connolly-DRX [233]). 

Nous sommes partis de ce principe simple pour formaliser l’ensemble des étapes d’élaboration des 

échantillons nécessaires aux études par spectroscopie IR.  

III.3.2.3.1. Préparation des poudres pour l’étude qualitative d’indexation des bandes 

IR  

Dans le but d’identifier le plus précisément possible les bandes IR relatives aux modes de vibration des 

ions carbonate substitués en site A et B dans la maille apatitique, les poudres d’HA et de CBHA 

préalablement synthétisées, et certifiées pures et monophasiques (voir section résultats III.4.1.), ont 

été calcinées à 900°C pendant 5 h sous CO2 (sauf cas particulier précisé dans les légendes) afin d’obtenir 

des poudres avec un ordre local et un taux de carbonatation des sites A élevé (voir section III.2.2.1., 

page 70).  

Pour des raisons de standardisation des essais, une fois calcinées les poudres ont été broyées 

mécaniquement à l’aide d’un broyeur planétaire et de bols et de billes en zircone (PM400, Retsch, 

Allemagne), puis tamisées (tamis nylon, Fisher Scientific) afin de ne conserver que les agrégats 



Chapitre III Vers une caractérisation plus précise des CHA 

81 
 

inférieurs à 25 µm. A ce titre, les paramètres de broyage ont été choisi afin d’obtenir une intensité 

maximale des spectres IR (voir l’étude chapitre III.4.2., page 90). Les échantillons tamisés ont été 

ensuite placés à l’étuve à 100 °C pendant plusieurs heures, séchés dans un dessiccateur puis 

conditionnés dans des flacons en polystyrène cristal. Finalement, ces derniers sont conservés en 

dessiccateur à température ambiante. 

III.3.2.3.2. Préparation des poudres de CAHA pour la réalisation des courbes 

d’étalonnage 

Des courbes d’étalonnage reliant l’intensité intégrée de bandes IR spécifiques des CO3 présents dans les 

sites A à une quantité d’ions carbonate ont été réalisées. Les bandes IR choisies pour réaliser ces 

courbes sont issues des résultats de l’étude qualitative d’indexation des bandes précédemment décrite 

(section III.3.2.3.1 précédente). 

Les échantillons ont été préparés à partir d’une poudre d’HA préalablement calcinée à 1000 °C pendant 

15 h sous air, c’est-à-dire présentant un ordre local important et homogène d’un échantillon à l’autre. 

Cette poudre a ensuite été traitée thermiquement sous CO2 à pression ambiante ( assimilé à 1 bar 

soit 105 Pa ; CO2, 99,9995% Air Liquide, France) afin d’obtenir des taux de carbonatation en site A 

différents. Le tableau III-5 ci-dessous détaille les différents traitements thermiques effectués. 

Tableau III-5. Échantillons de CAHA obtenus par traitements thermiques sous atmosphère de CO2 ( ) d’une 

poudre d’HA, préalablement traitée à 1000°C pendant 15 h sous air ; échantillons préparés pour la construction de courbes 
d’étalonnage relatives aux ions carbonate placés dans les sites A de la maille apatitique 

 

Les poudres une fois calcinées ont subi le même protocole de broyage et de tamisage que celui détaillé 

dans la section précédente (III.3.2.3.1.). 

Enfin, la quantité totale de carbone contenue dans chaque échantillon a été déterminée à l’aide d’un 

analyseur carbone-soufre (CS-444 Leco) tel que décrit en Annexe 2. Pour évaluer l’influence d’éventuels 

« polluants carbonés » (e.g., CO2 adsorbé), le dosage C a été réalisé avant et après une étape de 

dégazage des poudres à 100 °C pendant 12 h sous vide primaire à 10-2 mbar (≈ 2 Pa) à l’aide d’un 

appareil Micrometrics ASAP 2020 (N = 3). Les poudres ont ensuite été conditionnées sous azote dans un 



Chapitre III Vers une caractérisation plus précise des CHA 

82 
 

dessiccateur. La concentration totale en carbonate dans l’échantillon est déduite du dosage C via la 

formule suivante : 

  Eq. III-21 

avec M la masse molaire des éléments considérés. 

III.3.3. Choix d’une référence interne et protocole de 

mélange hydroxyapatite/référence 
L’ajout en quantité connue d’une référence interne dans la poudre de CHA a pour but de normaliser de 

façon cohérente et systématique les spectres IR et ainsi d’éviter les biais liés à la normalisation par 

rapport aux bandes relatives aux groupements phosphate, telle que la bande v4 PO4 à 600 cm-1 (voir 

section III.2.3.3., page 74) 

III.3.3.1. Choix et préparation du composé de référence interne 
Le composé de référence doit être (i) peu cher, (ii) facilement manipulable (e.g., non toxique), (iii) 

inerte vis-à-vis des phases étudiées, et (iv) avoir un spectre IR compatible avec les phases et les 

groupements ioniques étudiés. Idéalement, il ne doit comporter qu’une bande de faible largeur à mi-

hauteur et une ligne de base constante dans les zones d’intérêt du spectre IR des hydroxyapatites. 

Répondant à priori à tous les critères définis ci-dessus, le ferricyanure de potassium, de formule 

K3Fe(CN)6 (99,99%, Sigma-Aldrich, USA) a été sélectionné. La Figure III-10 présente le spectre IR du 

ferricyanure de potassium superposé à celui d’une C0.8HA calcinée à 1000 °C pendant 1 h sous CO2. 

Notons que le ferricyanure de potassium est disponible sous forme de cristaux de quelques millimètres, 

de couleur rouge rubis. Afin d’obtenir une poudre de K3Fe(CN)6 homogène, un broyage suivi d’un 

tamisage est nécessaire. De façon équivalente aux travaux réalisés sur les poudres d’hydroxyapatites et 

afin de standardiser la préparation des échantillons nécessaires aux études de spectroscopie IR, nous 

avons étudié l’influence du broyage sur ce composé. Les résultats sont présentés dans la section III.4.2, 

page 90.  

 
Figure III-10. Spectre IR caractéristique du ferricyanure de potassium (noir) superposé à celui d’une C0.8HA calcinée à 1000°C 
pendant 1h sous CO2. L’unique et étroite bande IR observée à 2115 cm

-1
sur le spectre IR du K3Fe(CN)6 est relative au mode 

de vibration νs des groupements C N. 
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III.3.3.2. Protocole de mélange des poudres  
L’obtention d’un mélange homogène de composés pulvérulents est complexe, tout spécifiquement 

dans notre cas où la masse totale de l’échantillon (hydroxyapatite et K3Fe(CN)6) a été fixée à 100 mg. 

Les masses respectives d’HA ou CHA et de ferricyanure de potassium ont été pesées sur une balance de 

précision (Adventurer Pro ± 0,1 mg, Ohaus) puis mélangées au mortier et pilon en agate jusqu’à 

l’obtention d’une couleur jaune homogène (tmélange > 5 min). 

Pour évaluer la reproductibilité du protocole et l’homogénéité du mélange, plusieurs échantillons ont 

été préparés en trois exemplaires (notés Axx, Bxx et Cxx), chacun fractionné en trois nouveaux 

échantillons avant analyse par spectroscopie IR (notées -01, -02 et -03). 

III.3.3.3. Influence de la quantité de référence interne sur le spectre 

IR des hydroxyapatites 
Le ferricyanure de potassium n’est théoriquement pas susceptible de réagir ou d’interagir avec les 

poudres des hydroxyapatites étudiées. Afin d’évaluer la potentielle influence de cet ajout sur les 

spectres IR des poudres de CHA les spectres IR des mélanges CHA/Référence contenant 0, 2,5, 5,0, 7,5, 

10,0, 33,0, 50,0 et 75,0% en masse de ferricyanure de potassium ont été comparés. Cette étude nous a 

également permis de définir la quantité de référence idéale à incorporer aux échantillons 

d’hydroxyapatites dans le cas des analyses qualitatives et quantitatives. Pour cela les critères suivants 

ont été pris en compte :  

· Pour les études qualitatives par spectroscopie IR, il est essentiel (i) que la référence interne 

perturbe le moins possible les spectres des hydroxyapatites et notamment la position du 

maximum des bandes, et (ii) que le rapport 
฀฀฀฀

 soit supérieur à 

2. 

· Pour la quantification des carbonates substitués dans le réseau apatitique, la quantité de 

K3Fe(CN)6 (i) ne doit pas perturber le spectre originel des hydroxyapatites dans les zones ν2 et ν3 

des carbonates (i.e. respectivement 850-900 et 1350-1600 cm-1), et (ii) aboutir à un rapport 

 supérieur à 10 pour minimiser les erreurs lors du traitement 

de données. Idéalement, l’intensité de la bande de référence doit également être du même 

ordre de grandeur que les bandes considérées pour l’analyse afin de minimiser les erreurs 

expérimentales. 

III.3.4. Analyse spectrale 

III.3.4.1.Spectroscopie IR : instrumentation 
L’acquisition des spectres IR a été réalisée via un spectromètre MIR TF VERTEX 70 (Bruker Optics) 

équipé d’un module de réflexion totale atténuée (ATR, Golden GateTM) sur des échantillons 

pulvérulents ; nous parlerons de FTIR-ATR. Toutefois, pour confirmer certains résultats obtenus en FTIR-

ATR, un module d’analyse par réflexion diffuse (DRIFT, Praying Mantis TM, Harrick) a été également 

employé. La Figure III-11 ci-dessous schématise les grandes différences entre ces deux méthodes. 
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Figure III-11. Représentation schématique des systèmes d’analyse par A. réflexion totale atténuée (ATR) et B. réflexion 
diffuse (DRIFT) du spectromètre infrarouge. 

Contrairement à l’ATR, les analyses par DRIFT ont nécessité une étape supplémentaire de préparation 

des échantillons. Cette dernière a fait l’objet d’une étude d’optimisation non détaillée dans ce 

manuscrit. Au final, le mélange « poudre à analyser/référence » doit être dilué à hauteur de 1 % en 

masse dans du bromure de potassium (KBr 99,99 %, Sigma-Aldrich, USA) avant analyse. 

Pour ces deux types d’analyses IR, les paramètres d’acquisition restent en revanche similaires : le 

domaine spectral étudié s’étend de 4000 cm-1 à 450 cm-1 et chaque spectre est issu d’une moyenne de 

64 scans enregistrés avec une résolution de 2 cm-1.  

III.3.4.2. Analyse spectrale : le « curve fitting », une aide à 

l’interprétation 
Le « curve fitting » (ou « ajustement de courbe », terme très peu utilisé en français) est une procédure 

visant à ajuster une ou plusieurs fonctions mathématiques à un profil de courbe expérimentale par 

l’intermédiaire d’algorithmes de régression. Comme toute modélisation mathématique, le résultat 

obtenu à la suite d’une procédure de « curve fitting » n’est pas unique et dépend fondamentalement 

des paramètres choisis par l’opérateur (e.g., initialisation, fonctions mathématiques). Par conséquent, il 

est relativement aisé pour un utilisateur non-averti de faire correspondre le résultat du « curve fitting » 

à ses attentes et donc d’induire un biais important dans l’étude qu’il mène. 

En spectroscopie vibrationnelle (e.g., Infrarouge, Raman), où les spectres complexes comportent 

souvent des bandes se chevauchant, les procédures de « curve fitting » constituent un moyen de 

répondre aux « besoins fondamentaux » de l’opérateur : (i) combien de bandes se trouvent dans le 

massif considéré et à quel nombre d’onde, (ii) quelle est leur intensité respective (i.e., leur aire 

respective et non pas leur hauteur), et (iii) quelle est leur forme. Le « curve fitting » représente alors un 
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outil très puissant basé cependant sur le bon sens et les connaissances scientifiques de l’utilisateur 

[229, 231, 232]. L’analyse d’un spectre IR se décompose en deux grandes étapes, la définition du 

nombre de bandes IR et leur positionnement (visuellement puis affinage via outils mathématiques), et 

le « fitting » en lui-même. Les paragraphes suivants visent à détailler la procédure de « curve fitting » 

mise en place dans le cadre de ce travail. Elle est inspirée des recommandations adressées dans les 

ouvrages de Dodd et al. [231], Smith et al. [232] et Meier [229]. 

Le logiciel OriginPro 9.1 (2015 OriginLab, USA) a été utilisé pour le traitement des spectres IR, qui ne 

doivent subir aucune modification (e.g., smoothing, déconvolution) avant le « curve fitting ». Chaque 

spectre IR a été segmenté en zones d’intérêt, qui ont été traitées séparément afin d’éviter d’éventuels 

artefacts lors du « fitting » (e.g., ligne de base imprécise, déplacement de bande d’un massif à un 

autre). Dans le cadre de nos études, trois zones ont été définies : 

1. la zone entre 2200 et 2020 cm-1 comprenant la bande à 2115 cm-1 du composé de référence, 

relative au mode de vibration νS C≡N  

2. le domaine relatif au mode de vibration ν3 CO3 compris entre 1650 et 1340 cm-1, 

3. le domaine relatif aux ν3 PO4, ν1 PO4, et ν2 CO3 des hydroxyapatites situé entre 900 et 800 cm-1. 

Un exemple de ce découpage en zones est présenté Figure III-12. 

 
Figure III-12. Découpage en trois zones d’intérêt du spectre IR d’une C0,8HA calcinée à 900 °C pendant 5 h sous pression 
partielle de CO2 mélangée à 7,5 % en masse de K3Fe(CN)6, à savoir le domaine relatif au mode de vibration ❶ νS C≡N du 
composé de référence (2200-2020 cm

-1), ❷ ν3 CO3 (1650-1340 cm
-1) et ❸ ν2 CO3 (900-800 cm

-1
). 
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Pour détecter les bandes présentes dans chaque massif, une méthode basée sur les dérivées première 
et seconde du spectre à analyser a été utilisée (Figure III-13) : chaque « creux » de la dérivée seconde 
peut indiquer la présence d’une bande IR. Notons que du fait de la résolution spectrale de 2 cm-1, des 
bandes séparées de moins de 4 cm-1 ne peuvent pas être différenciées. Afin d’éviter la sur ou sous-
détection de bandes, une analyse croisée des spectres bruts d’acquisition, des données de la littérature 
et des résultats mathématiques obtenus après dérivation a été préférée à l’utilisation de filtres (e.g., 
filtre à transformée de Fourrier) dont l’influence est peu maîtrisable.  

 
Figure III-13. Détection des bandes IR grâce aux dérivées première et seconde. Exemple proposé au niveau du domaine 
ν3 CO3 du spectre IR d’une poudre C0,8HA calcinée à 900 °C pendant 5 h sous CO2 mélangée à 7,5 % en masse de référence. 

Une fois le nombre de bandes et leur position relative définis (Figure III-13) l’étape de « fitting » peut 

être abordée. Au préalable, la ligne de base pour chaque zone est définie manuellement et de façon 

identique pour chaque spectre IR selon le modèle détaillé ci-dessous (Figure III-14) puis soustraite.  

 
Figure III-14. Définition de la ligne de base dans les différentes zones d’étude du spectre IR. Exemple réalisé sur un spectre 
de C0,8HA calcinée à 900 °C pendant 5 h sous CO2 mélangée à 7,5 % en masse de référence. 
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Le choix d’un profil mathématique pour chaque bande est alors effectué, les modèles Lorentzien et 

Gaussien étant privilégiés du fait de leur réalité physique. En effet, intrinsèquement, une vibration IR 

tend à suivre un modèle Lorentzien, mais la nature de l’échantillon (e.g., poudre) ou encore les 

équipements constituants l’appareil de mesure (e.g., monochromateur) tendent à induire un 

élargissement gaussien des bandes [229]. Il est également possible d’utiliser d’autres modèles, tel que 

le modèle Voigt, mais leur réalité physique peut être remise en question [229]. Dans notre cas, un 

modèle Gaussien de bandes a été choisi pour toutes les analyses spectrométriques. La Figure III-15 

illustre un exemple de « curve fitting » selon le modèle de bande choisi. 

 
Figure III-15. Exemple du résultat d’une procédure de « curve fitting » appliquée au massif ν3 CO3 du spectre IR d’une C0,8HA 
calcinée à 900 °C pendant 5 h sous CO2 mélangée à 7,5% en masse de référence. 

Un contrôle du « fitting » est également possible en contraignant les paramètres d’une ou plusieurs 

bandes, à savoir leur position, leur largeur à mi-hauteur et leur intensité. Dans le cadre de nos études, 

un maximum de paramètres a été laissé libre lors du « fitting » et le système ne fut contraint qu’en cas 

d’incohérence importante (e.g., bande d’intensité négative, largeur à mi-hauteur disproportionnée). 

Dans ce dernier cas, le paramètre déficient a été borné selon des valeurs empiriques déterminées lors 

de précédentes procédures de « fitting », puis relaxé. La même routine de « fitting » a été effectuée, 

autant que possible, sur tous les spectres dans l’optique de standardiser la procédure et d’obtenir des 

résultats comparables. L’obtention de résultats proches de la réalité physique fait appel une fois de plus 

au bon sens de l’opérateur ; des paramètres sur-contraints lors du « fitting » mèneront à des 

conclusions erronées. 
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III.4. Pureté des poudres d’hydroxyapatites 

préparées et validation du protocole de mélange 

Comme présenté dans les sections précédentes de ce chapitre III, une des problématiques principales 

des analyses qualitatives ou quantitatives réalisées par spectrométrie des hydroxyapatites carbonatées 

reste l’absence d’une référence stable d’un échantillon à l’autre au sein des spectres (e.g., une bande, 

un domaine). Une solution réside dans l’ajout de façon standardisée d’une référence interne de 

composition stable aux poudres d’hydroxyapatites. Cette section présente les résultats d’optimisation 

de ce procédé d’ajout. 

III.4.1. Analyses des poudres d’HA et de CBHA synthétisées 

par voie humide 
Les diagrammes de DRX de l’HA et des CBHA calcinées respectivement à 1000 °C-15 h sous air et 

1000 °C-2 h sous CO2 sont présentés Figure III-16. Leur profil est similaire et caractéristique d’une phase 

apatitique (HA, ICDD-PDF 09-432). Les pics de diffraction sont étroits et intenses reflétant un ordre local 

élevé des cristallites. Aucune phase secondaire cristalline n’est détectée. En outre les tests chimiques 

négatifs réalisés avec la solution de phénolphtaléine confirment l’absence de chaux ou de carbonate de 

calcium dans les poudres après synthèse. 

 
Figure III-16. Diffractogrammes des poudres d’HA et de CBHA synthétisées par voie humide puis calcinées respectivement à 
1000 °C pendant 15 h sous air et 1000 °C pendant 2 h sous CO2. 
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La Figure III-17 présente les spectres d’absorption IR des poudres d’HA et de CHA après calcination 

(respectivement 1000°C-15h-air et 1000°C-2h-CO2). L’ensemble des spectres IR des poudres calcinées 

présente les bandes d’absorption caractéristiques des groupements phosphate (472, 560, 600, ≈ 960, ≈ 

1015 et ≈ 1090 cm-1) et hydroxyle (630 et 3572 cm-1
) d’une hydroxyapatite phosphocalcique. Comme 

attendu les vibrations associées aux groupements CO3 en substitution dans la maille apatitique sont 

également détectées sur les spectres des poudres CHA. En revanche, aucune bande liée à une autre 

espèce n’est détectée. 

Ces résultats confirment que les poudres synthétisées sont pures et monophasiques. 

 
Figure III-17. Spectres IR des poudres d’HA et de CBHA synthétisées par voie humide puis calcinées respectivement à 1000 °C 
pendant 15 h sous air et 1000 °C pendant 2 h sous CO2. 

Pour compléter ces analyses, les paramètres de maille des poudres calcinées à 1000 °C pendant 15 h 

sous CO2 ont été évalués et sont présentés Figure III-18. 

Notons tout d’abord que les paramètres de maille de l’HA synthétisée puis calcinée pendant 15 h sous 

air sont semblables aux données de la littérature (ICDD-PDF 9-432). L’évolution des paramètres de 

maille observée est également cohérente avec celle décrite dans la littérature (voir section III.2.1.), à 

savoir qu’une carbonatation des sites A seule entraîne une augmentation du paramètre a et une légère 

diminution du paramètre c (Figure III-18, x = 0). De façon équivalente, une carbonatation des sites A et 

B simultanée entraine une évolution opposée des paramètres a et c en fonction du taux de CO3 B. En 
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revanche, les évolutions du paramètre a (Δ = 0,111 Å) sont beaucoup plus marquées que pour le 

paramètre c (Δ = 0,019 Å). 

  

Figure III-18. Évolution des paramètres de maille a (en rouge) et c (en bleu) pour les poudres de CHA (traitées à 1000 °C 
pendant 15 h sous CO2)  en fonction du coefficient stœchiométrique x théorique des poudres, selon la formule générale des 
CBHA (Eq. III-2). A titre de référence, les paramètres de maille a (orange) et c (cyan) déterminés pour une HA calcinée à 1000 
°C pendant 15 h sous air ont été représentés. Les lignes pointillées représentent les valeurs théoriques des paramètres de 
maille de l’HA (ICDD-PDF 9-432).  

III.4.2. Influence du broyage des poudres sur leur spectre 

IR  
Afin de standardiser le protocole de préparation des poudres utilisées pour fabriquer les échantillons 

analysés par spectrométrie IR, ces dernières ont été broyées puis tamisées tel que décrit dans les 

sections III.3.2.3. (page 80) et III.3.3.2.(page 83). 

La Figure III-19 présente l’évolution des spectres IR d’une C0,8HA en fonction du temps de broyage à 

150 rpm. Notez que l’évolution des spectres décrite pour cette poudre est similaire pour toutes les 

poudres d’hydroxyapatites préparées (i.e., HA, CAHA, C0,2HA, C0,4HA, C0,6HA, C0,8HA). Les résultats 

indiquent que l’intensité des bandes de vibrations, quelles qu’elles soient, augmente avec le temps de 

broyage pour devenir constante à partir d’1 h. Cette valeur d’1 h à 150 rpm sera utilisée par la suite 

pour la préparation de toutes les poudres d’hydroxyapatites. 

L’influence du broyage sur le composé de référence interne (ferricyanure de potassium) est présentée 

Figures III-20 et III-21 (pages 91 et 92). Il apparaît clairement qu’un broyage mécanique des cristaux 

(initialement rouges) à l’aide d’un vibro-broyeur (Retsch MM2), même à faible énergie, est délétère 



Chapitre III Vers une caractérisation plus précise des CHA 

91 
 

pour les fonctions chimiques du K3Fe(CN)6. En effet, outre le changement de couleur de la poudre, qui 

devient verte, de nouvelles bandes d’absorption apparaissent et notamment à proximité de la vibration 

νs des groupements C≡N (voir Figure III-20). En revanche, un broyage manuel dans un mortier en agate 

permet de conserver les fonctions chimiques du K3Fe(CN)6 tout en obtenant des particules inférieures à 

10 µm (la poudre est alors jaune, Figure III-21). La poudre de référence interne a ainsi été broyée 

manuellement au mortier en agate puis tamisée en dessous 10 µm avant son utilisation dans les étapes 

de mélange décrites en section III.3.3. 

 

Figure III-19. Évolution de l’intensité des spectres IR d’une C0,8HA calcinée à 1000 °C pendant 1 h sous CO2 en fonction du 
temps de broyage à 150 rpm  

 
Figure III-20. Spectre IR du a. ferricyanure de potassium après broyage manuel des cristaux au mortier et pilon  puis 
tamisage à 10 µm (noir), et b. du même lot de ferricyanure de potassium après broyage mécanique pendant 5 min à l’aide 
d’un vibro-broyeur MM2 (réglage en puissance : 60%, Retsch, Allemagne) puis tamisage à 10 µm (rouge). 
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Figure III-21. Évolution de la couleur du composé de référence avec le temps de broyage manuel réalisé à l’aide d’un mortier 
et d’un pilon en agate : avec A. les cristaux de K3Fe(CN)6 tels que fournispar Sigma-Aldrich, et B. la poudre utilisée après 
tamisage en dessous de 10 µm. 

III.4.3. Validation de la méthode d’ajout 
La validation du procédé d’ajout d’une référence interne nécessite de s’assurer de la reproductibilité 

des analyses, d’évaluer les possibles interactions spectrales en fonction de la quantité de référence, et 

enfin d’optimiser cette quantité en fonction des études envisagées. 

III.4.3.1. Reproductibilité des analyses  
Les Figures III-22 et III-23 présentent des exemples de spectres IR obtenus dans le cadre des essais de 

répétabilité du procédé de mélange échantillon-référence, et d’acquisition des spectres. Ces exemples 

sont représentatifs des résultats obtenus à savoir qu’aucune différence significative n’a pu être 

observée entre les spectres pour une poudre d’hydroxyapatite et un pourcentage de référence donnés, 

et ce quel que soit l’opérateur. La méthode de préparation des mélanges est reproductible. 

 
Figure III-22. Évaluation de la reproductibilité du protocole de mélange et de la répétabilité de l’analyse IR sur un mélange 
de CAHA (Ø < 25µm) et de référence (7,5 % en masse, Ø < 10µm). Les notations Axx et Bxx représentent 2 préparations 
différentes du mélange analysées 2 fois chacune (-01 et -02). Les CAHA analysées ont été obtenues à partir de poudres d’HA 
précalcinées à 400 °C/2 h/air puis calcinées à 1000 °C/1 h/CO2. 
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Figure III-23. Évaluation de la reproductibilité du protocole de mélange et de la répétabilité de l’analyse IR sur un mélange 
de CABHA (Ø < 25µm) et de référence (50% en masse, Ø < 10µm). Les notations A01, B01 et C01 représentent la première 
analyse IR de chacune des 3 préparations différentes du mélange. Les CABHA analysées ont été obtenues à partir de poudres 
de C0,8HA précalcinées à 400 °C/2 h/air puis calcinées à 1000 °C/1 h/CO2. 

III.4.3.2. Influence de la quantité de référence interne sur les 

spectres IR  
La Figure III-24 illustre l’évolution des spectres IR des mélanges poudre-référence, en fonction de la 

quantité de référence ajoutée. Les poudres d’hydroxyapatites utilisées pour cette étude sont une HA et 

une C0,8HA calcinées à 900 °C pendant 5 h sous CO2. 

La bande IR de référence (2115 cm-1) est détectable à partir d’une quantité de 2,5 % en masse de 

référence. Pour des quantités plus faibles, elle est masquée par le bruit induit par le cristal en diamant 

du système ATR (Golden Gate™ Single Reflection ATR system). Les spectres IR ne connaissent aucune 

modification significative jusqu’à une concentration de 10 % massique de référence dans le mélange. La 

baisse d’intensité des bandes IR et leur faible élargissement lors d’une augmentation de la 

concentration en référence sont normaux, du fait d’une quantité plus faible de phase apatitique 

présente dans le mélange. Pour des concentrations de référence supérieures à 10 % en masse un 

déplacement des maxima des bandes relatives aux groupements PO4 vers les grands nombres d’onde 

est observé mais les zones relatives aux vibrations des carbonates restent intactes (cf. Figure III-24 page 

94). 
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Figure III-24. Évolution des spectres IR des mélanges CAHA-référence et C0,8HA-référence en fonction de la quantité de 
référence. Les poudres d’hydroxyapatites ont été obtenues en traitant thermiquement une HA et une C0.8HA à 900 °C 
pendant 5 h sous CO2. 

Sur la base de ces résultats et des critères de choix exposés dans la section III.3.3.3. (page 83), deux 

types de mélange poudre-référence ont par la suite été utilisés : 

1. un mélange contenant 7,5 % en masse de référence pour les analyses IR qualitatives afin de 

préserver le spectre IR des hydroxyapatites de toute « déformation » et d’obtenir une bande de 

référence dont l’intensité est plus de deux fois supérieure au bruit, 
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2. et un mélange contenant 50 % en masse de référence pour les analyses IR quantitatives, 

permettant de ne pas perturber le spectre originel des hydroxyapatites dans les zones ν2 et ν3 

des carbonates et tout en obtenant un rapport signal sur bruit supérieur à 10. A noter qu’une 

quantité de 33% à 50% en masse de référence dans les mélanges serait tout à fait acceptable. 

Les spectres IR obtenus avec ces deux types de mélange sont illustrés Figure III-25. 

 
Figure III-25. Exemple de spectres IR obtenus pour des mélanges CAHA-référence et CABHA-référence pour deux quantités de 
référence A. 7,5 % et B. 50 % en masse de référence. 
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III.4.4. Méthode d’ajout en spectrométrie IR : problèmes et 

améliorations possibles 
Au cours des analyses comparant les spectres des mélanges CAHA-référence et CABHA-référence, un 

phénomène étonnant est apparu. En effet, la bande du composé de référence, bien qu’ajouté en 

quantité connue et constante, a une intensité variable en fonction de la poudre d’hydroxyapatite à 

laquelle il est mélangé. Ce phénomène est mis en évidence sur la Figure III-26 pour des mélanges à 

7,5 % et 50 % en masse de référence. Deux « groupes » semblent se distinguer : le groupe que nous 

appellerons #1 composé des poudres de CAHA et C0,2HA, et le groupe #2 constitué des poudres C0,4HA, 

C0,6HA et C0,8HA. L’intensité de la bande de référence à 2115 cm-1 est égale dans chacun des groupes 

mais présente toujours une intensité plus faible pour les mélanges réalisés avec les poudres du groupe 

#1 par rapport à ceux réalisés avec les poudres du groupe #2. 

La raison d’une telle variation d’intensité s’est alors posée. 

Les protocoles de mélange des poudres et d’analyse ont été démontrés reproductibles et répétables 

pour un mélange bien défini (cf. III.4.3.1., page 83). La variation observée ne semble donc pas liée à ces 

protocoles. 

Le cristal en diamant du système ATR Golden GateTM utilisé générant du bruit entre 2400 cm-1 et 

1900 cm-1, nous avons voulu évaluer sa potentielle implication dans les différences d’intensité 

observées. La Figure III-27 présente les spectres IR obtenus sur des mélanges CAHA-référence et CABHA-

référence (7,5 % en masse) avec soit un module ATR, soit un module DRIFT qui n’utilise pas de cristal 

(cf. Figure III-11., page 84). Les résultats qualitatifs obtenus par analyse spectrale confirment très 

clairement l’existence des 2 groupes sus-cités (CAHA/C0,2HA et C0,4HA/C0,6HA/C0,8HA) et ce quel que soit 

le module d’analyse utilisé. Notons également que la différence d’intensité observée entre ces deux 

groupes est relativement constante d’un module d’analyse à l’autre et égale à 0,29 ± 0,04. La technique 

d’analyse ne semble donc pas à incriminer. 

Une autre analyse de la Figure III-27A semble indiquer que cette différence d’intensité de la bande de 

référence n’est pas directement liée à l’ordre local au sein des cristallites d’apatite. En effet, il est connu 

que les substitutions ioniques dans l’apatite au niveau des sites phosphate augmentent le désordre 

local [234]. De plus, comme le montre la Figure III-28 une augmentation de l’ordre local au sein des 

cristallites de CAHA, par le biais d’une augmentation de la température de calcination dans ce cas, 

entraîne une augmentation sensible de l’intensité de la bande de référence jusqu’à une valeur stable 

(ici 0,37 pour une CAHA, 7,5 % en masse de référence). Ces deux comportements sont diamétralement 

opposés au phénomène de groupes précédemment décrits puisque nous observons que la bande de 

référence à 2115 cm-1 est toujours plus intense pour le « groupe » comportant le plus d’ions carbonate 

en site B (C0,4HA, C0,6HA et C0,8HA). 
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Figure III-26. Différences d’intensité de la bande de référence à 2115 cm

-1
 en fonction de la composition des poudres et du % 

massique de référence. Spectres obtenus pour des mélanges CAHA-référence et CABHA-référence pour deux quantités de 
référence A. 7,5 %, et B. 50 % en masse. Les poudres CAHA et CABHA ont été respectivement obtenues en calcinant une HA et 
des CBHA à 900 °C pendant 5 h sous CO2. 
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Figure III-27. Évolution de l’intensité de la bande IR de référence en fonction de la nature de l’hydroxyapatite analysée avec 
un système de mesure du type A. réflexion totale atténuée (ATR pour «  Attenuated Total Reflection « ), et B. réflexion 
diffuse (DRIFT pour « Diffuse Reflectance Infrared Fourier Transform »). 
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Figure III-28. Évolution de l’intensité de la bande de référence en fonction de la température et du temps de calcination sous 
CO2 d’une HA préalablement calcinée à 400 °C pendant 2 h sous air. 

Nous avons essayé de quantifier cette variation d’intensité pour des poudres d’HA, CAHA et CABHA 

d’ordre local équivalent (calcination à 1000 °C pendant 15 h sous CO2 ou sous air). Les spectres sont 

présentés Figure III-29. L’intensité de la bande de référence, bien qu’évoluant faiblement, est du même 

ordre de grandeur pour les poudres HA, CAHA et C0,2HA calcinées à 1000 °C pendant 15 h. En revanche 

une différence importante entre les deux groupes CAHA/C0,2HA (0,33 ± 0,04) et C0,4HA/C0,6HA/C0,8HA 

(0,68 ± 0,04) est une nouvelle fois observée. L’intensité de cette bande de référence semble être 

fonction du taux de substitution en site B plutôt que de celui en site A. En effet, les spectres IR des 

mélanges de poudre de CAHA, contenant des quantités variables d’ions carbonate en site A, et de 

poudre de référence à 7,5 % en masse, présentés Figure III-30, ne révèlent aucune évolution de 

l’intensité de la bande de référence : 0,28 ± 0,02. 

Le tableau III-6 synthétise les valeurs d’intensité de la bande de référence pour divers mélanges 

CHA/référence analysés en FTIR-ATR. 
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Figure III-29. Évolution de l’intensité de la bande IR de référence à 2120 cm

-1
 pour des mélanges à 7,5 % en masse de 

référence avec des poudres d’HA, CAHA et CABHA de composition différente mais d’ordre local « équivalent » (calcination à 
1000°C pendant 15 h sous CO2 ou sous air) 

 
Figure III-30. Évolution de l’intensité de la bande IR de référence à 2115 cm

-1
 pour des mélanges à 7,5 % en masse de 

référence avec des poudres de CAHA d’ordre local équivalent. 
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Tableau III-6. Évolution de l’intensité de la bande IR de référence en fonction de sa concentration dans le mélange 
hydroxyapatite/référence, de la composition de l’hydroxyapatite, et des traitements thermiques qu’elle a subis. Les 
dénominations 1x et 2x représentent respectivement les hydroxyapatites des groupes 1 et 2. Les indices –a et –b désignent 
des mélanges hydroxyapatite/référence à 7,5% en masse, dont les hydroxyapatites ont respectivement subi une calcination 
à 900 °C/5 h/CO2 et 1000 °C/15 h/CO2. L’indice –c désigne un mélange hydroxyapatite/référence à 50% en masse, dont les 
hydroxyapatites ont subi un traitement thermique à 900 °C/5 h/CO2. 

 

L’analyse du Tableau III-6 indique que l’intensité de la bande de référence n’évolue pas, ou faiblement, 

pour un taux de substitution en site B fixe (rapport Xb/Xa, tableau III-6), alors qu’elle varie 

significativement entre les groupes 1 et 2 (rapport 2x/1x, tableau III-6). Il est également intéressant de 

noter que le rapport entre l’intensité de la bande de référence pour les mélanges « groupe 

2/K3Fe(CN)6 » et celle des mélanges « groupe 1/K3Fe(CN)6 » est constant pour les 2 traitements 

thermiques des CHA réalisés (≈2,0). En outre, ce rapport varie peu lorsque la quantité en composé de 

référence dans le mélange passe de 7,5 % à 50 % en masse (respectivement ≈ 2 et ≈1,6). La Figure III-31 

montre également que la variation de l’intensité de la bande de référence pour des mélanges 

« CAHA/K3Fe(CN)6 » et « C0,8HA/K3Fe(CN)6 » évolue linéairement en fonction de la quantité de référence. 

FTIR ATR 7,5% en masse de référence 50% en masse de référence

Température (°C) 1000 650 850 900 1000 1000

Ratio Xb/Xa écart type Xb/Xa

900

Temps (h) 15 1 1 5 1 15 5

Atmosphère air CO2 CO2 CO2 CO2 CO2 CO2

HA 0,29 0,26 0,29 0,31 0,32 0,37 1,06 0,07 1,95

C0,2HA 0,30 0,30 0,94 0,06 1,82

C0,4HA 0,63 0,67 0,99 0,05 2,92

C0,6HA 0,63 0,64 0,94 0,05 2,96

C0,8HA 0,63 0,73 1,07 0,06 3,22

Ratio 2x/1x 2,06 2,02 1,61

Écart type 2x/1x 0,07 0,32 0,12

Légère 
augmentation

1
a

2
a

1
b

2
b

1
c

2
c

Peu d’évolution
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Figure III-31. Évolution de l’intensité de la bande de référence en fonction du % massique en référence dans les mélanges 
analysés via spectroscopie IR (ATR). Les courbes bleues et rouges ont été respectivement obtenues avec l’analyse de 
mélange HA 900 °C-5 h-CO2/référence et C0.8HA-900°C-CO2/référence. 

Ces résultats laissent ainsi à penser que la cause principale du changement d’intensité de la bande de 

référence entre les groupes 1 et 2 n’est pas : (i) le fait d’une différence d’ordre local des CHA, (ii) liée au 

taux d’ions carbonate en site A, (iii) corrélée à une éventuelle interaction chimique ou physico-chimique 

entre le composé de référence et les CHA, (iv) proportionnelle à la quantité de CO3 B (du fait de 

l’existence de 2 groupes). En revanche, ce changement pourrait être expliqué par une modification des 

propriétés optiques des poudres d’hydroxyapatites en fonction du taux de CO3 B. En effet, il n’est pas 

aberrant de penser qu’un changement au sein de la structure apatitique (e.g., paramètres de maille, 

répartition des charges) pourrait modifier sensiblement une voire plusieurs des propriétés optiques du 

matériau (e.g., indice de réfraction, réflectivité, coefficient d’absorption). Par conséquent, les spectres 

IR obtenus pour des matériaux chimiquement proches mais de propriétés optiques différentes 

pourraient comporter des intensités variables puisque les techniques d’analyses IR sont basées sur les 

interactions onde-matière comme schématisé Figure III-32.  

En première approche, cette hypothèse semble plausible si l’on se cantonne au domaine spectral du 

visible. En effet, la Figure III-33 montre que le mélange « Groupe 1/Référence » est toujours plus pâle 

que le mélange « Groupe 2/Référence » pour la même quantité de référence ajoutée, ici 7,5 % en 

masse. Cette observation, bien que simpliste, témoigne des écarts dans le domaine du visible des 

propriétés optiques des deux groupes de CHA définis. 
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Figure III-32. Représentation schématique des interactions entre photons et matériau 

 
Figure III-33. Évolution de la couleur du mélange CHA/composé de référence, à 7,5% en masse, en fonction de la 
composition de la CHA. 

Pour aller plus loin, l’évolution des propriétés optiques entre les différentes CHA préparées a été 

évaluée, comme illustré Figure III-34 page 104. Ces mesures ont été effectuées par spectroscopie IR en 

réflexion spéculaire (angle de 11° par rapport à la normale) sur des comprimés d’un mélange 

échantillon d’hydroxyapatite-poudre de KBr. Un algorithme de Kramers-Kronig a par la suite permis 

d’évaluer l’évolution de l’indice de réfraction et du coefficient d’absorption en fonction du nombre 

d’onde comme illustré Figure III-34. A titre informatif, plus de détails sur la transformée de Kramers-

Kronig sont disponibles dans l’ouvrage de J.C. Canit et al. [235]. Il est important de souligner que la 

méthode utilisée dans notre cas n’est que qualitative, i.e., seules les différences d’évolution du nombre 

d’ondes sont à prendre en considération pas leur valeur5. 

                                                           
5
 Ces mesures d’indice de réfraction par spectrométrie IR n’ont été effectuées que qualitativement en fin de thèse 

avec l’aimable aide de la société BRUKER. Les mesures quantitatives, demandant la mise en place de protocoles 
expérimentaux et de techniques d’analyses adaptées, n’ont pas pu être réalisées par manque de temps et de 
moyens. 
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Les résultats confirment que les poudres du groupe 1 (CAHA et C0,2HA) et du groupe 2 (CAHA et C0,2HA) 

présentent des propriétés optiques équivalentes au sein d’un même groupe mais significativement 

différentes entre les groupes. Ils permettent ainsi d’expliquer la différence d’intensité enregistrée au 

niveau de la bande de référence selon que le mélange ait été fait avec une poudre du groupe 1 ou du 

groupe 2. Mais plus important ils nous indiquent que cette différence n’est pas un phénomène 

extrinsèque aux poudres de CHA, c’est-à-dire lié seulement à la modulation de l’amplitude de 

vibration du groupement CºN (par exemple du fait d’interaction avec des groupements de surface 

des CHA), mais à un phénomène intrinsèque aux poudres de CHA et donc généralisable à tout le 

spectre IR. En somme, l’utilisation du rapport   est valide quel que soit le taux de 

CO3 B. 

 
Figure III-34. Évolution A. de l’indice de réfraction et B. du coefficient d’absorption des poudres de CAHA et CABHA  en 
fonction du nombre d’onde. Les poudres CAHA et CABHA ont respectivement été obtenues en calcinant une HA et des CBHA à 
900°C pendant 5 h sous CO2 
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Une validation rigoureuse des différences de propriétés optiques des céramiques en CHA en fonction 

de leur composition est à réaliser. Pour cela, il sera nécessaire de préparer des pastilles frittées denses 

et polies (« poli miroir » : grade 1 µm) de CAHA et CABHA de composition différente et (ii) d’évaluer leurs 

propriétés optiques en réflexion spéculaire pure grâce au système Hyperion 3000 (Bruker) couplé à 

notre spectromètre IR. Une perspective d’étude intéressante sera de comprendre les raisons d’un tel 

changement de propriétés optiques en fonction du taux de CO3 B : par exemple, relier les variations de 

propriétés optiques aux possibles modifications du réseau cristallin (e.g., formation locale de clusters 

 dans la maille apatitique , suggestion de Fleet à propos de CABHA sodées à partir d’un certain 

taux de CO3 B [193]). 

III.4.5. Conclusions 
Notre but final étant de produire des implants personnalisés en CHA il apparaît important de prévoir 

des méthodes normalisables d’analyse de ces biomatériaux et pourquoi pas une méthode de 

quantification des CO3 A et CO3 B. 

Certes, cette méthode d’ajout connait des limites telles que (i) le temps de préparation des 

échantillons, (ii) la « pollution » irréversible des échantillons de poudre par le composé de référence, 

(iii) une modification du spectre IR en fonction de la quantité de référence introduite dans le mélange, 

et (iv) les raisons encore floues de la fluctuation de l’intensité de l’ensemble du spectre IR en fonction 

du taux de CO3 B des hydroxyapatites analysées. Toutefois, le potentiel de cette méthode nous semble 

supérieur à ses inconvénients et réside dans la possibilité (i) de valider la qualité du spectre (e.g. 

détection des fluctuations de l’appareillage de mesure), (ii) de normaliser les spectres IR par rapport à 

une bande de référence connue et stable, et (iii) de mettre en place une méthode fiable et 

standardisable de quantification sélective des carbonates dans la maille apatitique. 

Enfin, ce travail a permis de mettre en évidence que les propriétés optiques des CaP, en général 

considérées comme équivalentes (e.g., coefficient d’absorption ≈ 1,6 [236-238]) ne le sont en fait pas 

du tout. Ces propriétés  devront notamment être évaluées plus précisément pour les CHA. 

III.5. Vers une caractérisation plus précise des ions 

carbonate dans la maille apatitique 

III.5.1. Indexation des bandes relatives aux ions carbonate 

substitués dans la maille apatitique 
Comme indiqué dans la section III.3.4.2. (page 84), l’identification des bandes relatives aux ions 

carbonate substitués en site A ou B du réseau de l’hydroxyapatite a suivi deux grandes étapes : une 

première étape conventionnelle d’assignation des bandes sur la base de comparaison visuelle des 

spectres obtenus sur différents échantillons et une deuxième étape d’affinement de ces indexations à 

l’aide d’outils informatiques. 
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III.5.1.1. Indexation visuelle 
L’observation et la comparaison des spectres IR de CAHA et CABHA a permis une détermination 

approximative du nombre de bandes et de leur position dans les massifs ν2 et ν3 des ions carbonate, 

ainsi qu’une première indexation. Cette première étape est fondamentale pour la procédure de « curve 

fitting » [229].  

La Figure III-35 présente les spectres IR de mélanges CAHA-Référence (7,5 % en masse), dissociés en 

zones d’intérêt centrées autour de la bande de référence, et des domaines ν3 CO3, ν2 CO3 et ν4 CO3. Les 

spectres présentés ne sont pas normalisés (i.e., bruts d’acquisition). 

 Les poudres d’HA traitées thermiquement sous CO2 présentent trois bandes à 1548 cm-1 (ν3 CO3), 1455 

cm-1 (ν3 CO3) et 879 cm-1 (ν2 CO3) qui évoluent significativement avec le taux de CO3 A. Ces trois bandes 

semblent, à ce stade de l’analyse des spectres, assez clairement assignables à des CO3 A. Cette 

assignation n’est communément admise dans la littérature que pour la bande à 879 cm-1 (tableau III-4, 

page 75). 

La forme asymétrique de la bande à 879 cm-1 suggère la présence de bandes supplémentaires vers les 

plus bas nombres d’onde. Quatre bandes ont ainsi été positionnées arbitrairement à 873, 866, 860 et 

853 cm-1
. A première vue, l’intensité de ces bandes n’évolue pas significativement avec l’augmentation 

du taux de CO3 A, toutefois elles n’ont été affectées à aucun type de CO3 à ce stade de l’étude. 

De façon équivalente, la forme des bandes à 1548 et 1455 cm-1 suggère la présence d’au minimum deux 

bandes supplémentaires encadrant chacune de ces bandes principales, que nous avons positionnées 

respectivement à 1557 et 1535 cm-1, et 1467 et 1444 cm-1. Une différence apparaît toutefois : le 

maximum de la bande à 1548 cm-1 est décalé vers les bas nombres d’onde avec l’augmentation de la 

carbonatation en site A, alors que celui de la bande à 1455 cm-1 reste constant. Sur ces observations, 

nous avons arbitrairement attribué les bandes à 1557 et 1535 cm-1 à CO3 A, et celles à 1467 et 1444 cm-1 

CO3 B. Nous reviendrons sur ces choix plus tard. Enfin, les bandes situées à 1409, 1419, 1482, 1507 et 

1572 cm-1
, qui évoluent peu avec l’accroissement du taux de CO3 A, n’ont pas été affectées pour l’heure. 

Au niveau du domaine ν4 CO3 aucune bande n’est clairement identifiable. 
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Figure III-35. Spectres IR de mélanges CAHA-Référence (7,5% en masse) avec 4 zones centrées sur A. la bande νS C≡N du 
composé de référence, B. le domaine ν3 CO3, C. le domaine ν2 CO3 et D. le domaine ν4 CO3. Les poudres de CAHA ont été 
obtenues en calcinant une HA à 1000 °C sous air pendant 15 h, puis sous CO2 avec différents couples température/temps de 
palier. Les % massique en CO3 A pour chaque CAHA sont indiqués à titre informatif. 

La Figure III-36 présente les spectres IR bruts d’acquisition de mélanges CABHA-Référence (7,5 % en 

masse) dissociés selon les mêmes zones que pour la Figure III-35. Les spectres normalisés de la Figure 

III-36 sont présentés Figure III-37.  

Avant tout nous pouvons constater que l’évolution de l’intensité des bandes avec le taux de CO3 B est 

très différente selon que l’on considère les spectres bruts d’acquisition ou normalisés par rapport à la 

bande de référence. Ce constat n’est pas anecdotique car il peut expliquer, en tout cas en partie, les 

contradictions d’indexation observées dans la littérature. Les analyses faites par la suite seront réalisées 

sur les spectres normalisés (Figure III-37). 

L’introduction d’ions carbonate en site B induit une modification significative des domaines ν2 CO3 et 

ν3 CO3 comparativement au spectre IR d’une CAHA (comparaison faite à l’aide de la Figure III-35 ou de 

l’échantillon « HA 900°C-5 h-CO2 » Figures III-36 et III-37). 
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Le domaine ν2 CO3 voit apparaitre une seconde bande principale (i.e. d’intensité significative) à 873 cm-1 

d’intensité croissante avec le taux de CO3 B. Ce domaine s’élargit également vers les bas nombres 

d’onde avec l’augmentation du taux de CO3 B. Nous avons attribué cet épaulement, comme lors de 

l’analyse des spectres de CAHA (Figure III-35), à trois bandes placées à 866, 860 et 853 cm-1. Cette 

analyse rudimentaire indiquerait donc que le domaine ν2 CO3 serait constitué d’une bande associée aux 

CO3 A à 879 cm-1 et d’au moins trois bandes à 873, 866 et 860 cm-1 attribuables à des CO3 B. L’évolution 

de la bande observée vers 853 cm-1 est tellement faible que nous ne l’avons pas assignée à un site en 

particulier dans l’immédiat. 

Le domaine ν3 CO3 des CABHA connaît quant à lui plusieurs modifications majeures par rapport à celui 

d’une CAHA. 

Le domaine centré sur la bande à 1548 cm-1 voit son intensité diminuer avec le taux de CO3 B et ce, sans 

déplacement de la position de son maximum. Seule la bande qui jouxte ce domaine à 1572 cm-1 

s’intensifie avec le taux de carbonatation en site B. L’évolution de ces bandes en fonction de la quantité 

de CO3 B permet ainsi de confirmer, voire d’affiner, l’assignation des bandes précédemment proposée 

Figure III-35 à savoir : trois bandes associées aux CO3 A à 1557, 1548 et 1535 cm-1 et une bande liée au 

CO3 B à 1572 cm-1. 

Le domaine centré autour de la bande à 1455 cm-1 voit son profil se déformer avec l’augmentation du 

taux de CO3 B. Le maximum de ce domaine se décale de 5 cm-1 vers les petits nombres d’onde entre 

l’échantillon CAHA (HA 900°C-5h-CO2) et l’échantillon contenant le plus de CO3 B (C0,8HA 900°C-5h-CO2). 

De plus, deux nets épaulements à 1467 cm-1 et 1444 cm-1 s’intensifient avec le taux de CO3 B, au 

détriment vraisemblablement de la bande à 1455 cm-1. En résumé, les assignations établies sur la base 

des spectres obtenus pour les CAHA semblent se confirmer, la bande à 1455 cm-1 pouvant être attribuée 

aux CO3 A et les bandes à 1467 et 1444 cm-1 aux CO3 B. 

Les bandes précédemment positionnées à 1409 et 1419 cm-1 pour les CAHA (Figure III-35), voient leur 

intensité augmenter significativement avec le taux de CO3 B, nous les avons attribuées à des CO3 B. 

Notons, qu’un élargissement du pied de cette bande, vers les bas nombres d’onde, est également 

observée. Cet épaulement a été assigné à des CO3 B à 1382 cm-1. 

Enfin une nouvelle bande est détectée à 757 cm-1 au niveau du domaine ν4 CO3 par rapport aux spectres 

des poudres CAHA (Figure III-35 versus Figure III-37). Son évolution avec la composition des CABHA 

indique qu’elle est à corréler aux CO3 B. 

Une analyse sommaire de l’intensité des bandes assignées, dans le cadre de ce travail, aux ions 

carbonate de type A et B confirmerait la formule générale des CHA de type A/B suivante (identique à 

l’Eq. III-6, page 68) :  

  Eq. III-22 

En effet les bandes assignées aux CO3 A sont de moins en moins intenses avec l’augmentation du taux 

de carbonatation en B, i.e., une augmentation du coefficient stœchiométrique x. Une exception 

toutefois, la CHA de type A/B C0,2HA présente toujours des bandes assignées aux CO3 A (e.g., 1548, 1455, 

879 cm-1) sensiblement plus intenses que celles de la CAHA (HA 900°C-5h-CO2). 
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Figure III-36. Spectres IR de CAHA et de CABHA mélangées avec 7,5% en masse de référence ; avec les domaines relatifs aux 
modes de vibration A. νS C≡N du composé de référence, et B. ν3 CO3, C. ν2 CO3 et D.ν4 CO3 des CHA. La CAHA et les CABHA ont 
été respectivement obtenues par calcination d’une HA et de CBHA à 900 °C/5 h/CO2. 

 
Figure III-37. Spectres IR d’HA et de CBHA mélangées avec 7,5% en masse de référence ; avec les domaines relatifs aux 
modes de vibration A. νS C≡N du composé de référence, et B. ν3 CO3, C. ν2 CO3 et D.ν4 CO3 des CHA. Tous les spectres ont été 
normalisés par rapport à l’intensité (aire intégrée) de la bande de référence ramenée à 1. La CAHA et les CABHA ont été 
respectivement obtenues par calcination d’une HA et de CBHA à 900 °C/5 h/CO2. 
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Le tableau III-7 ci-dessous résume les conclusions de la première étape de cette étude. L’identification 

des bandes IR principales du massif ν2 CO3 (879 et 873 cm-1) est en accord avec les données de la 

littérature. L’attribution des bandes de faible intensité, positionnées à 867, 860 et 853 cm-1, aux CO3 B 

est en soit un élément nouveau mais qui trouve très certainement un écho dans le terme « labile » 

employé par le Pr. REY (cf. section III.5.1.2. page 111). 

En revanche, notre indexation des bandes dans le domaine relatif au mode ν3 CO3  connaît des 

différences majeures avec celles proposées dans la littérature : seules les bandes à 1409, 1419, 1535 et 

1548 cm-1 sont conformes à la littérature. 

Tableau III-7. Identification des bandes IR relatives aux ions carbonate situés en site A et B dans la maille apatitique. 
Comparaison de nos assignations avec celles de la littérature, les nombres d’ondes indiquées en violet, en orangé et en vert 
indiquent des bandes respectivement non décrites, en désaccord et en accord avec les données de la littérature. Les * et † 
représentent les doutes concernant l’assignation des bandes IR respectivement au sein de la littérature et suite à ces 
premières observations expérimentales. 

 

Les divergences entre les résultats obtenus et la littérature peuvent trouver une explication dans les 

points suivants : 

1. l’éventuelle différence de composition entre les CHA étudiées, qui sont dans notre cas des CHA 

monophasiques de synthèse sans aucune autre substitution (e.g., Na, Cl), contrairement à 

beaucoup d’études [180, 193, 239]. 
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2. un manque de connaissances fondamentales des CHA ; des réactions de synthèse aux 

échanges/migrations ioniques pouvant s’opérer aux cours des traitements thermiques en 

passant par la distribution des ions carbonate dans la maille apatitique. En effet, les spectres IR 

des poudres d’HA calcinées à 1000°C pendant 15 h sous air (afin d’éliminer la présence possible 

de traces de CO3 B) puis traitées sous CO2, pour former des CAHA escomptées « pures », 

possèdent des bandes attribuables à des CO3 B (e.g., 1409, 1419, 1572 cm-1, Figure III-35). Serait-

il donc impossible d’obtenir des CHA uniquement carbonatées en site A ? Existe-t-il plusieurs 

types de sites B et/ou A ? 

 

3. d’éventuels problèmes d’acquisition et/ou de normalisation (e.g., par rapport à une bande de 

référence variable ν4 PO4 à 600 cm-1) des spectres IR qui peuvent fausser certaines 

interprétations. Pour plus de précision, veuillez, s’il vous plait, vous référer aux sections 

III.2.3.1. (page 72) et III.5.1. (page 106). 

III.5.1.2. Analyse spectrale à l’aide d’outils informatiques 
Dans l’optique d’affiner les résultats obtenus au sous-chapitre précédent III.5.1.1., une analyse plus 

poussée des spectres IR a été menée via une procédure de « curve fitting » détaillée section III.3.4.2. 

(page 84). Après définition et soustraction de la ligne de base, l’estimation mathématique du nombre et 

de la position des bandes  IR dans les domaines ν2 et ν3 des ions carbonate a été réalisée en utilisant la 

dérivée première et seconde de chaque spectre, comme illustré sur les exemples de la Figure III-38. Au 

final, 5 positions de bande ont été définies au niveau du domaine ν2 CO3 (n° 1 à 5) et 11 pour le 

domaine ν2 CO3 (n°6 à 17). 

La Figure III-39 présente la décomposition spectrale obtenue après « curve fitting » des spectres IR des 
mélanges CAHA-Référence et CABHA-Référence contenant 7,5 % en masse de référence.   
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Figure III-38. Méthodes de détection des bandes IR dans les domaines ν2 CO3 et ν3 CO3 à l’aide des dérivées première et 
seconde des spectres (explications section III.3.4.2.) pour des mélanges A. HA-Référence, B. C0,4HA-Référence et C. C0,8HA-
référence. Les mélanges ont été réalisés avec 7,5 % en masse de référence et des poudres traitées à 900 °C pendant 5 h sous 
CO2. 
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Figure III-39. Résultat de la procédure de « curve fitting » dans les domaines relatifs aux modes de vibration ν2 CO3 et 
ν3 CO3 . Les spectres IR ont été réalisés sur des mélanges de poudre contenant 7,5 % en masse de référence et A. une CAHA, 
B. une C0,2HA, C. une C0,4HA, D. une C0,6HA, et E. une C0,8HA. Les courbes noires et vertes représentent respectivement le 
spectre IR normalisé et le résultat du « curve fitting ». Les bandes en gris, bleu, et rouge sont respectivement non assignées, 
assignées au CO3 B et assignées aux CO3 A. 

La procédure de « curve fitting » mise en place a permis de déterminer avec précision la position et 

l’intensité de chaque bande. Elle s’est avérée être un formidable outil d’aide à l’analyse des spectres. 

Les Figures III-40 et III-41 présentent l’évolution du ratio  en fonction du coefficient 

stœchiométrique x théorique (selon la formule générale des CBHA Eq. III-2, page 66), et ce pour toutes 

les bandes des domaines ν3 CO3 (n° 6 à 17) et ν2 CO3 (n° 1 à 5) détaillées sur les spectres de la Figure III-

39. 

De façon équivalente, les Figures III-42 et III-43 présentent l’évolution du ratio  en 

fonction du taux de CO3 A. Les données d’intensité sont issues de la procédure de « curve fitting » 

réalisée sur les spectres IR des mélanges CAHA-Référence à 7,5% en masse. La préparation des poudres 

CAHA est décrite au chapitre III.3.2.3.2. Tableau III-5  page 81. 
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Figure III-40. Évolution du rapport d’intensité  en fonction du coefficient stœchiométrique x théorique des 

poudres, selon la formule générale des CBHA (Eq. III-2), pour les 11 bandes du domaine ν3 CO3. Les données sont séparées en 
deux pour plus de lisibilité avec en A. les rapports présentant les plus fortes variations (∆ > 1,5) et en (B) les plus faibles (∆ < 
1,5. Les données d’intensité sont issues des spectres présentés Figure III-39 (A1, B1, C1, D1 et E1). 

 

 
Figure III-41. Évolution du rapport d’intensité  en fonction du coefficient stœchiométrique x théorique des 

poudres, selon la formule générale des CBHA (Eq. III-2), pour les 5 bandes du domaine ν2 CO3. Les données d’intensité sont 
issues des spectres présentés Figure III-39 (A2, B2, C2, D2 et E2). 
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Figure III-42. Évolution du ratio d’intensité  en fonction du taux de CO3 A pour les bandes relatives aux 

modes de vibration ν3 des CO3. Évolutions déterminées sur des poudres d’HA calcinées à 1000 °C pendant 15 h sous air puis 
traitées sous CO2 mélangées à 7,5% en masse de référence. Les flèches é, ì et è représentent respectivement une 
augmentation forte, moyenne et une faible à nulle du ratio d’intensité avec l’augmentation du taux de CO3 A. Le Δ et le R

2 

représentent respectivement l’écart entre la valeur supérieure et la valeur inférieure et le coefficient de régression linéaire 
des droites 

 
Figure III-43. Évolution du ratio d’intensité  en fonction du taux de CO3 A pour les bandes relatives aux 

modes de vibration ν2 des CO3. Évolutions déterminées sur des poudres d’HA calcinées à 1000 °C pendant 15 h sous air puis 
traitées sous CO2 mélangées à 7,5% en masse de référence. Les flèches é, ì et è représentent respectivement une 
augmentation forte, moyenne et faible à nulle du ratio d’intensité avec l’augmentation du taux de CO3 A. Le Δ et le R

2 

représentent respectivement l’écart entre la valeur supérieure et la valeur inférieure et le coefficient de régression linéaire 
des droites 
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La confrontation des informations des Figures III-40 et III-42 prouve assez clairement que les bandes à 

1557 (16), 1548 (15), 1535 (14), et 1455 (10) cm-1 sont liées aux CO3 A : leur intensité respective 

augmente significativement avec le taux de CO3 A (Figure III-40). La bande à 1482 (12) cm-1 souffre de sa 

proximité avec les bandes intenses à 1455 (10) et 1467 (11) cm-1. Néanmoins l’évolution du rapport  

 en fonction du coefficient stœchiométrique x théorique (Figure III-40) est 

caractéristique des bandes attribuables aux CO3 A (voir explication ci-dessous). 

Plus intéressant, les Figures III-40 et III-41 révèlent que la carbonatation en site A est favorisée par de 

faibles quantités de CO3 B. En effet, la poudre C0,2HA calcinée à 900°C pendant 5 h sous CO2 présente 

toujours un rapport  supérieur à ceux obtenus avec les poudres CAHA et C0,4HA traitées 

thermiquement dans les mêmes conditions, d’où la forme en dôme caractéristique des courbes 

. La présence d’un faible taux de lacunes en site OH, induite par l’introduction 

de CO3 B (Eq. III-23 similaire à Eq. III-2 page 66), pourrait expliquer cette singularité. 

 Eq. III-23 

En revanche, si le taux de CO3 B continue d’augmenter (x ³ 0,4), la carbonatation en site A est alors 

défavorisée. Il semble donc que la carbonatation en site A ne soit pas simplement corrélée à un 

maximum du taux de OHOH ou à la présence de VOH mais à un optimum du couple VOH-OHOH selon 

l’équilibre quasi-chimique ci-dessous (complexification de l’Eq. III-5) : 

   

 Eq. III-24 

Ces mêmes Figures III-40 et III-42 permettent de confirmer que les bandes à 1467 (11), 1444 (9), 1419 

(8) et 1409 (7) cm-1 sont uniquement liées aux CO3 B : leur intensité respective augmentant 

significativement avec l’augmentation du taux de CO3 B (Figure III-40) et restant relativement constante 

avec l’augmentation du taux de CO3 A (Figure III-42). L’augmentation légère de l’intensité des bandes à 

1467 (11) et 1444  (9) cm-1 avec l’accroissement du taux de CO3 A est due à leur proximité avec la/les 

bande(s) des CO3 A à 1455 (10) cm-1 et 1482 (12) cm-1 (uniquement pour la bande à 1467 (11) cm-1).  

Les Figures III-41 et III-43 confirment quant à elles que les bandes à 879 (5) et 873 (4) cm-1 sont 

respectivement relatives aux CO3 A et CO3 B. En effet, l’intensité de la bande à 879 (5) cm-1 augmente 

significativement lorsque le taux de CO3 A croit (Figure III-43) et présente la forme en dôme 

caractéristique des courbes . La bande à 873 (4) cm-1, quant à elle, voit son 

intensité croître intensément avec le taux de CO3 B (Figure III-41) et stagner avec l’introduction d’ions 

carbonate en site A (Figure III-43). 

Au milieu de cette affluence de nombres d’onde et d’informations plus ou moins digestes il est un point 

sur lequel nous ne sommes au final pas revenu : pourquoi les spectres IR des CAHA, montrés Figure III-

35 (page 107), présentent-ils la totalité des bandes attribuées aux ions carbonate de sites B (860, 866, 

873, 1382, 1409, 1419, 1444, 1467, 1572 cm-1) ? Nos assignations seraient-elles erronées? Nos CAHA 

seraient-elles en fait des CABHA qui s’ignorent ? 
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Le premier des constats est que certes les spectres des CAHA présentent bien des bandes que nous 

avons attribuées à des CO3 B mais qu’elles sont d’intensité faible (1409, 1419 cm-1), voire très faible 

(860, 866, 873, 1382, 1444, 1572 cm-1) et constante avec le taux de CO3 A (cf. Figures III-42 et III-43). Le 

deuxième constat est que certaines de ces bandes CO3 de « type B » (860, 866, 1382, 1572 cm-1) ou 

d’autres encore non- assignées (853, 1482, 1507 cm-1) restent d’intensité faible (i.e., non nulle) et 

constante non seulement avec le taux de CO3 A (Figures III-42 et III-43) mais également avec le taux de 

CO3 B (Figures III-40 et III-41). 

La Figure III-44 présente 5 spectres IR de mélanges HA- ou CHA-Référence à 7,5 % en masse. Elle a pour 

but de comparer les spectres obtenus pour une HA calcinée sous différentes atmosphères (air ou CO2) 

et différentes températures, et au final permettre de mieux comprendre la présence de ces ions 

carbonate en site B dans des CAHA supposées dépourvues d’ions carbonate de type B. 

L’HA traitée à 1000°C pendant 15 h sous air ne présente aucune des bandes caractéristiques des CO3 

(type A ou B). Ceci exclut la présence de CO3 en site A ou B dans la poudre d’HA utilisée pour élaborer 

les CAHA (voir protocole section III.3.2.3.2., page 81) et par la même occasion la possible existence 

d’une solution solide d’hydroxyapatite carbonatée stable à haute température sous air. Les spectres 

indiquent en revanche qu’un simple traitement thermique, même à basse température (650°C), fait 

apparaître les bandes IR attribuées aux CO3 de type A mais également de type B. Les spectres étant 

normalisés par rapport à la bande de référence, il est intéressant de constater que les bandes à 1419 et 

1409 cm-1 attribuées à des CO3 B sont sensiblement plus intenses plus la température de calcination est 

basse (I650 > I850 > I1000).  

Concrètement, nous expliquons la présence des bandes attribuées aux CO3 B (860, 866, 873, 1382, 1409, 

1419, 1444, 1467, 1572 cm
-1

) sur les spectres des poudres de CAHA par l’interaction des molécules de 

CO2 avec les sites PO4 (libres ou occupés) présents à la surface des particules d’HA, au cours du 

traitement thermique sous CO2. Les réactions d’échange suivantes non-exhaustives sont proposées : 

 Eq. III-25 

  Eq. III-26 

 Eq. III-26’ 

Cette distinction entre « site de surface » et « site de volume » (i.e., dans la maille) nous permet 

également d’expliquer la présence de bandes d'absorption relatives aux groupements CO3 (860, 866, 

1382, 1572 cm
-1

 │ 853, 1507 cm
-1) d’intensité faible et constante quel que soit le taux de CO3 de type A 

ou B. Les bandes ν2 CO3 et ν3 CO3 sus-citées seraient ainsi attribuables à des groupements CO3 fixés 

exclusivement à la surface des particules. Compte tenu de la taille nanométrique des poudres étudiées 

(de l’ordre de 100 à 500 nm) ces « effets de surface » peuvent effectivement ne plus être considérés 

comme négligeables par rapport aux « effets de volume ». Une étude visant à relier l’intensité de ces 

bandes d’absorption à la surface développée par les particules pourrait confirmer cette hypothèse. 

Enfin, les groupements CO3 substitués dans les sites PO4 de surface présentent également les bandes 

d'absorption infrarouge à 1467, 1444, 1419, 1409 et 873 cm-1 propres aux groupements CO3 

substitués en site B au sein de la maille. 
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Pour conclure ce travail le Tableau III-8 propose les nouvelles assignations des bandes IR relatives aux 

ions carbonate introduits dans les différents sites de l’hydroxyapatite. 

 
Figure III-44. Spectre IR d’une HA et de CAHA avec en rouge, bleu et gris (marquées d’une *) les bandes IR respectivement 
relatives aux CO3 A, CO3 B de structure et CO3 B de surface. L’HA et les CAHA ont été obtenues respectivement par calcination 
d’une HA à 1000°C/15 h/air et à 650 °C-850 °C-1000 °C/1 h/CO2. 
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Tableau III-8. Récapitulatif des bandes IR relatives aux ions carbonate situés en site A et B dans la maille apatitique. Ce 
tableau propose également une comparaison de nos assignations avec celles de la littérature, les nombres d’ondes 
indiquées en violet, en orange et en vert indiquent des bandes respectivement non décrites, en désaccord et en accord avec 
les données de la littérature. Les * représentent les doutes sur l’identification des bandes IR au sein de la littérature 

 

III.5.2. Quantification sélective des carbonates par 

spectroscopie IR 
Les travaux présentés au cours des sections précédentes III.4 et III.5.1 ont été utilisés pour la 

quantification sélective des ions carbonate présents en sites A et B de la maille apatitique. 

III.5.2.1. Construction des courbes de calibration pour les CO3 A 
La construction des courbes d’étalonnage, relatives aux ions carbonate présents en site A, nécessite 

trois étapes : 

1.  le dosage du carbone total contenu dans les poudres de CAHA selon la méthode présentée à la 

section III.3.2.3., page 80. 

2. le choix de la ou des bandes d’intérêt, 

3.  et enfin la mesure des rapports d’aires intégrées (i.e., intensités) des bandes d’absorption IR 

 obtenues avec des mélanges de poudre CAHA-Référence de 
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rapport massique 50/50. Pour ce faire, un protocole d’analyse spectrale par « curve fitting » (section 

III.3.4.2., page 84) a été utilisé selon les paramètres définis dans la section III.5.1.2. (page 111). 

Le Tableau III-9 présente les quantités totales de carbone, et par déduction mathématique d’ions 

carbonate (cf. Eq. III-21, page 80), dosées dans les échantillons d’HA recuit sous CO2 après dégazage 

sous vide primaire (10-2 mbar) à 100 °C pendant au minimum 12 h. Notez, qu’aucune différence 

significative entre les valeurs avant et après dégazage n’a été observée. 

Tableau III-9. Quantité totale de carbone, et par déduction mathématique de CO3 (cf. Eq. III-21, page 80), contenue dans les 
échantillons d’HA précalcinées à 1000 °C/15 h/air puis traités sous CO2. Les valeurs sont données après dégazage sous vide 
primaire (10

-2
 mbar) réalisé à 100 °C pendant 12 h à l’aide d’un appareil Micromeritics ASAP 2020. 

 

L’analyse de la composition de ces poudres de CAHA (section III.4.1., page 88) ayant confirmé l’absence 

de phase secondaire, nous considèrerons pour la suite de ce travail que les poudres sont des 

hydroxyapatites carbonatées de type A pures. Ainsi, le pourcentage massique de carbonate déterminé 

dans les poudres sera considéré comme un pourcentage massique d’ions carbonate en site A. Cette 

hypothèse est d’autant plus justifiable que l’analyse qualitative de ces échantillons (CAHA) au chapitre 

III.5.1. n’a révélé aucune carbonatation de type B dans le volume des cristallites. 

Le choix de la ou des bandes d’intérêt repose sur des principes simples : (i) la bande est parfaitement et 

uniquement assignable aux ions carbonate de type A, et (ii) son amplitude de variation avec la 

carbonatation de type A est suffisante pour minimiser les erreurs de mesure des aires intégrées. 

Basé sur les résultats précédents d’indexation des bandes (Section III.5.1.) et sur la méthode de « curve 

fitting » décrite au chapitre III.3.4.2. (page 84), les spectres IR des mélanges ont été analysés. Un 

exemple de cette opération de « curve fitting » centré sur les modes ν2 CO3 et ν3 CO3 est proposé Figure 

III-45. Comme présenté au chapitre précédent (III.5.1.2., page 111), la procédure a permis de 

déterminer les intensités de la bande de référence ainsi que celles des autres bandes contenues dans 

les domaines ν2 et ν3 des ions carbonate. Ce travail a été effectué pour chaque mélange (cf. la liste des 

poudres de CAHA Tableau III-9, N = 2 minimum pour chaque échantillon). 
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Figure III-45. Exemple de la procédure de « curve fitting » réalisée sur le spectre IR d’un mélange à 50/50 de la poudre d’HA 
calcinée à 1000 °C pendant 15 h sous air puis recuite à 800 °C pendant 10 h sous CO2 et de la poudre de référence. Les 
spectres sont centrés sur les domaines νS C≡N, ν3 CO3 et ν2 CO3. 

Afin de définir les bandes d’intérêt pour la réalisation des courbes de calibration, le rapport d’intensité 

 a été tracé pour l’ensemble des bandes détectées dans les 

domaines ν3 CO3 et ν2 CO3. Même si nous savions avec les résultats précédents (section III.5.1., page 

105) qu’une partie de ces bandes n’était pas assignable aux ions carbonate de site A, il nous est apparu 

important de vérifier la transposition des résultats d’un pourcentage de référence à un autre. 

Les résultats (Figure III-46) confirment tout d’abord que les bandes à 1382 (6), 1409 (7), 1419 (8) et 

1572 (17) cm-1 du domaine ν3 CO3 ainsi que les bandes à 853 (1), 860 (2), 866 (3) et 873 (4) cm-1 du 

domaine ν2 CO3 sont indépendantes du taux de carbonatation en site A et ne peuvent donc pas être 

assignées  à des ions carbonate dans ces sites. La quantification des variations des bandes indexées à 

1507 (13), 1482 (12), 1467 (11) et 1444 (9) cm-1 se révèle une nouvelle fois problématique du fait de la 

présence de la bande très intense à 1455 (10) cm-1 assignée à des CO3 A, mais également ici de la légère 

déformation des bandes liée à l’ajout à 50 % en masse de la référence (voir figure III-24, page 94). 
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Figure III-46. Droites de régression linéaire des rapports d’intensité  en fonction de la quantité de 

carbonate mesurée dans la poudre. Les bandes considérées sont celles du domaine ν2 CO3 compris entre
 
900 et 840 cm

-1
 Les 

flèches é, ì et è représentent respectivement une augmentation forte, moyenne et faible à très faible du rapport 
d’intensité avec l’augmentation du taux de CO3 A. Le Δ représente l’écart entre la valeur supérieure et la valeur inférieure. 

Parmi les bandes attribuables aux CO3 A, trois remplissent les critères énoncés précédemment, à savoir 

l’assurance de leur assignation et leur forte amplitude de variation avec la quantité de CO3 A : 879 (5) 

cm-1 (mode ν2), 1455 (10) cm-1 (mode ν3), et 1548 (15) cm-1 (mode ν3). Les courbes de calibration 

complètes établies à l’aide de ces bandes sont présentées respectivement Figures III-47, III-48 et III-49. 

Remarque : compte tenu du commentaire précédent concernant la proximité de la bande à 1455 (10) 

cm-1 (mode ν3 CO3 A) avec les bandes à 1467 (11) et 1445 (9) cm-1 (ν3 CO3 B), il nous apparaît raisonnable 

de ne pas certifier la fiabilité de la courbe d’étalonnage relative à cette bande.  
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Figure III-47. Courbe d’étalonnage reliant le rapport d’intensité de la bande à 879 cm

-1
 (ν2 CO3 A) et de la bande à 2115 cm 

-1
 

(référence) à la quantité d’ions carbonate en site A. 

 
Figure III-48. Courbe d’étalonnage reliant le rapport d’intensité de la bande à 1455 cm

-1
 (ν3 CO3 A) et de la bande à 2115 cm 

-

1
 (référence) à la quantité d’ions carbonate en site A. 
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Figure III-49. Courbe d’étalonnage reliant le rapport d’intensité de la bande à 1548 cm

-1
 (ν3 CO3 A) et de la bande à 2115 cm 

-

1
 (référence) à la quantité d’ions carbonate en site A. 

III.5.2.2. Utilisation des courbes de calibration pour évaluer les 

quantités d’ions carbonate en sites A et B dans des CABHA 
La pertinence des courbes étalonnage a été éprouvée via l’évaluation de la composition des poudres de 

C0,2HA, C0,4HA, C0,6HA et C0,8HA calcinées à 900 °C pendant 5 h sous CO2. La quantité de carbonate en 

site A de chaque CABHA a tout d’abord été évaluée à l’aide des courbes de calibration et des aires des 

bandes relatives aux CO3 A déterminées par « curve fitting ». La Figure III-50 présente un exemple de 

cette opération de « curve fitting ». Pour information, la largeur à mi-hauteur et l’intensité des bandes 

principales relatives aux CO3 A et CO3 B obtenues après « curve fitting » sont fournies dans le tableau III-

10. 
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Figure III-50. Exemple de la procédure de « curve fitting » réalisée sur le spectre IR d’un mélange à 50/50 de la poudre de 
C0,8HA calcinée à 900 °C pendant 5 h sous CO2, et de la poudre de référence. Les spectres sont centrés sur les domaines νS 
C≡N, ν3 CO3 et ν2 CO3. 

Tableau III-10. Récapitulatif des caractéristiques de la bande de référence et des bandes principales relatives aux ions 
carbonate de type A et B des hydroxyapatites obtenues après « curve fitting ». Le numéro assigné aux bandes IR fait 
référence à leur dénomination lors de la procédure de « curve fitting » (Figure III-37, page 109) 

 

Le tableau III-11 présente les concentrations massiques de CO3 A déterminées à partir des courbes 

d’étalonnage pour chaque échantillon. Le dosage de la concentration massique totale en carbone pour 

chaque échantillon a permis d’en déduire la concentration massique en CO3 B par différence, comme 

présenté Tableau III-12. 

Tableau III-11. Pourcentages massiques en CO3 A déterminées via les courbes d’étalonnage établies à l’aide des bandes à 879 
et 1548 cm

-1
. 
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Tableau III-12. Pourcentages massiques de CO3A et CO3 B contenus dans chacun des échantillons de CABHA analysés. Le 
pourcentage massique total en C a été mesuré expérimentalement après dégazage des poudres (section III.3.2.3., p80). La 
concentration massique en CO3 A est issue du Tableau III-12. La concentration massique en CO3 B est la différence de la 
quantité de CO3 totale et de CO3 A. 

 

L’interprétation des résultats en termes de concentration massique étant peu explicite, la formule 

chimique de chaque hydroxyapatite analysée a été déterminée. 

Nous avons pour cela utilisé la formule théorique simplifiée des hydroxyapatites carbonatées suivante 

(Eq. III-27, formule similaire à Eq. III-4 (page 67) en prenant u=0) : 

  Eq. III-27 

avec x et y les coefficients stœchiométriques des ions carbonates en site B et en site A, 

Cette formule nous a permis de résoudre le système suivant de deux équations à deux inconnues (Eq. 

III-28) : 

 

Autrement dit, pour une mole de CABHA, le système d’équations III-27 peut s’écrire de la façon suivante 

(Eq. III-29) :  

 

Pour chaque échantillon, la résolution de ce système d’équations donne lieu à un couple unique [x,y] ; 

pour plus de précision, se référer à l’Annexe 3 de ce chapitre. Les coefficients stœchiométriques des 

ions calcium, phosphate et hydroxyde ont par la suite été déduits d’après la formule théorique d’une 

CABHA (Eq III-27). 
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Les formules chimiques calculées des échantillons d’HA et de CBHA calcinées à 900 °C pendant 5 h sous 

CO2 sont les suivantes : 

CAHA :   Eq. III-30 

CABHA-C0,2HA :   Eq. III-31 

CABHA-C0,4HA :   Eq. III-32 

CABHA-C0,6HA :   Eq. III-33 

CABHA-C0,8HA :   Eq. III-34 

Les résultats complets avec les incertitudes de calcul sont donnés dans le tableau III-13. 

Tableau III-13. Coefficients stœchiométriques et incertitudes associées des formules chimiques des échantillons d’HA et de 
CBHA calcinées à 900 °C pendant 5h sous CO2. Coefficients évalués expérimentalement à l’aide des courbes d’étalonnage des 
Figures III-47 et III-49. 

 

Comme observé lors des analyses IR qualitatives (section III.5.1.), un faible taux de CO3 B est présent 
dans la poudre de CAHA dont l’origine est la substitution d'ions carbonate sur les sites phosphate 
présent à la surface des particules. Les CBHA connaissent également une légère sous-stœchiométrie en 
CO3 B par rapport à leur composition théorique, qui peut être expliquée par le protocole et les 
paramètres de synthèse utilisés (e.g., réaction avec ions calcium en large excès, température plutôt 
faible, pH plutôt neutre, cf. annexe 1). Les formules chimiques expérimentales obtenues sont toutefois 
cohérentes avec les formules théoriques (voir section III.3.1.1.), ce qui semblerait valider (i) la formule 
théorique des CABHA utilisée pour les calculs (Eq. III-27, page 125), et (ii) les courbes de calibration 
élaborées dans le cadre de ce travail. 
Enfin, l’hypothèse que la carbonatation en site A (coefficient stœchiométrique y) est favorisée par la 

présence d’une faible quantité de CO3 B dans la maille apatitique (0,116 £ x £ 0,361) est également 

vérifiée.  
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III.6. Conclusion 

Les travaux présentés au cours du chapitre III ont abouti à la quantification sélective par spectroscopie 

IR des ions carbonate présents dans les sites A et B de la maille apatitique. Cette quantification sélective 

a été rendue possible grâce à une amélioration de l’identification et de l’assignation des bandes IR 

relatives aux CO3 A et CO3 B, prérequis nécessaire avant toute quantification. A ce titre, le tableau III-14 

récapitule la position et l’assignation des bandes IR relatives aux modes de vibration ν2 et ν3 des ions 

carbonate dans le réseau apatitique. 

Tableau III-14. Bandes IR relatives aux modes de vibration ν2 et ν3 des ions CO3 A, CO3 B de volume (i.e. structure) et CO3 B de 
surface détectables dans les hydroxyapatites carbonatées 

 

Enfin cette étude a permis de montrer que : 

1. il est possible de quantifier rigoureusement par spectroscopie IR le taux de CO3 A et CO3 B 

contenus dans une hydroxyapatite carbonatée. 

2. les propriétés optiques des hydroxyapatites sont fonction du taux de CO3 B qu’elles contiennent, 

i.e. une transition semble s’opérer entre les compositions C0,2HA et C0,4HA. En termes de valeur 

expérimentale, cette transition s’opère pour 0,12 ≤ x ≤ 0,36. Cette modification de propriétés 

optiques pourrait être liée à une modification de la structure cristallographique des 

hydroxyapatites. 

3. la carbonatation en site A est favorisée par la présence d’un faible taux de CO3 B 

(0,12 ≤ x ≤0,36).  

4. la calcination sous CO2 des poudres d’hydroxyapatites étudiées semble entraîner une 

substitution des groupements PO4 présent à la surface des cristallites par des groupements CO3. 

Les bandes IR caractéristiques de ces groupements de surface ont été assignées à 1572, 1507, 

1382, 866, 860 et 853 cm-1. 
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Ces premières conclusions ouvrent de nombreuses perspectives d’études fondamentales (e.g., 

modification locale du réseau cristallin des HA avec la carbonatation en site B), comme appliquées (e.g. 

influence du taux et du site de carbonatation sur les « performances biologiques » des CHA) que nous 

n’avons malheureusement pas eu le temps d’aborder au cours de cette thèse.  

Du fait des nombreuses questions encore en suspens, le travail présenté dans ce chapitre constitue 

plutôt une preuve de concept et vise à amorcer une dynamique d’études. Il a toutefois l’avantage de 

proposer (i) un protocole de synthèse de CHA pures et monophasiques, (ii) une méthode de 

préparation des échantillons et d’analyse par spectroscopie IR standardisée ainsi (iii) qu’un protocole 

d’analyse spectrale par « curve fitting » discutable mais intégralement détaillé. 

  



 

131 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Chapitre IV. Mise en application des 

outils développés 



 

132 
 



Chapitre IV Mise en application des outils développés 

133 
 

L’os, tissu complexe s’il en est, connaît ces dernières années une évolution, au moins intellectuelle, 

dans la manière que nous avons de vouloir l’étudier ou le remplacer ; nous pourrions presque parler de 

changement de paradigme tellement la rupture amorcée est importante. Ainsi, dans le domaine de la 

régénération osseuse les implants tendent de plus en plus à être personnalisés, c’est-à-dire à s’adapter 

aux besoins du patient mais également aux procédures chirurgicales, afin d’améliorer les soins, la 

vitesse de guérison et plus globalement le bien-être du patient. La compréhension du mécanisme du 

remodelage osseux n’est pas en reste et s’ouvre vers le développement de modèles in vitro de tissus 

vivants voire de micro-organes mis en relation, plus connus sous l’anglicisme d’organ-on-chip. Ces 

modèles de cultures pluricellulaires et perfusés en trois-dimensions (3D) ont pour vocation de 

s’approcher le plus possible de l’environnement physiologique des cellules tout en permettant un 

contrôle et un enregistrement en temps réel des paramètres de culture. 

Ce changement de paradigme se traduit concrètement par le passage de domaines scientifiques ou 

techniques s’autosuffisants (e.g. biologie, sciences des matériaux, chirurgie, ingénierie) à la mise en 

place de collaborations interdisciplinaires étroites††. Cette transition s’accompagne d’une modification 

significative de l’organisation du travail et surtout de l’approche scientifique des sujets. Les principaux 

obstacles à surmonter sont avant tout la compréhension entre spécialistes de domaines différents, et la 

formalisation de questions scientifiques pertinentes et profitables aux différentes parties.  

Ce chapitre IV présente deux des six développements de biocéramiques mis en place dans le cadre de 

cette thèse. Le premier concerne la fabrication de biocéramiques en HA pour des applications in vitro 

en collaboration avec les biologistes du Laboratoire de Biologie Intégrative du Tissu Osseux (LBTO, 

INSERM U 1059, Saint-Étienne), et le deuxième celle d’implants céramiques en HA et CHA pour des 

problématiques de grands défauts osseux en collaboration avec le laboratoire de Bioingénierie et 

Bioimagerie Ostéo-Articulaire (B2OA, CNRS UMR 7052, Paris). 

Il en résulte que la démarche adoptée pour le développement de ces biocéramiques est plutôt 

singulière au regard des céramiques traditionnellement utilisées pour ce type d’études biologiques, 

puisqu’elle considère l’application biologique comme le point central des spécifications du matériau et 

en conséquence du procédé de fabrication à mettre en place. 

  

                                                           
†† A ce titre, le regroupement de l’Institut Régional de Médecine et d’Ingénierie du Sport (IRMIS), la 
faculté de Médecine de l’Université Jean Monnet (UJM, dont le LBTO fait partie) et le Centre Ingénierie 
et Santé (CIS) de l’École des Mines de Saint-Étienne sur le nouveau Campus Santé Innovation (CSI) en 

Juin 2015 illustre parfaitement cette évolution de mentalité. La création de l’unité commune SAINBIOSE 
(INSERM U1059) entre l’UJM et le CIS en est une seconde preuve. 
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IV.1. Aide au développement d’un modèle in vitro de 

tissu osseux mature  

IV.1.1. Préambule 
Encore de nos jours, la compréhension des mécanismes biologiques impliqués dans les processus de 

remodelage et de régénération osseuse au niveau cellulaire et moléculaire demeure partielle. Le 

développement d’un modèle in vitro de tissu osseux dans un environnement maitrisé le plus proche 

possible des conditions physiologiques pourrait constituer un outil puissant pour l’étude fondamental 

de ces mécanismes biologiques (cf. Chapitre I). 

Dans le cadre d’un projet collaboratif amorcé en 2009 entre le CIS et le LBTO, un travail centré sur le 

développement d’un modèle in vitro 3D de tissu osseux mature (i.e. comportant des ostéocytes) a été 

entrepris. Ce travail a été matérialisé par l’association de deux thèses, la thèse de doctorat ici discutée 

sur l’élaboration de biocéramiques macroporeuses d’architecture contrôlée (Baptiste CHARBONNIER) 

et une thèse de doctorat en biologie de l’os (Laura JUIGNET). La finalité de cette étude pluridisciplinaire 

était de développer un système de culture en 3D in vitro, qui permettrait d’évaluer d’une part 

l’influence des stimuli mécaniques (e.g., compression du substrat de culture, contrainte de cisaillement) 

sur le remodelage osseux, et d’autre part le rôle que jouent les ostéocytes dans la dynamique du 

remodelage. 

La différenciation de cellules primaires squelettiques en ostéocytes est un processus lent (temps 

culture > 2 semaines). Par conséquent, un bioréacteur perfusé dans lequel se trouve un substrat de 

culture 3D biocompatible et ostéoconducteur est un prérequis au développement d’un tel modèle de 

tissu [36, 37]. Outre l’apport de nutriments et d’oxygène nécessaire à la survie des cellules osseuses, le 

flux de perfusion induit une stimulation (positive ou négative) de ces dernières. Afin de mieux 

comprendre et d’isoler ce phénomène il est impératif dans un premier temps de limiter au maximum 

les possibles interférences chimiques et de changement d’architecture liées à la dégradation du 

substrat de culture 3D. Pour ce faire, il faut utiliser un matériau peu dégradable. L’hydroxyapatite (HA) 

de composition Ca10(PO4)6(OH)2 est un matériau biocompatible, ostéoconducteur et possédant l’un des 

plus bas produits de solubilité de la famille des phosphates de calcium. 

L’architecture de ces supports est également primordiale, et sa maîtrise a une triple fonction : (i) 

assurer la bonne perfusion du support sans perte de flux (i.e., absence de fuites), (ii) assurer 

l’homogénéité du flux au sein de la porosité du support (assurant ainsi l’homogénéité de distribution 

des nutriments et de la stimulation mécanique liée au flux), et (iii) favoriser la formation et la 

maturation du tissu osseux. En effet, concernant ce dernier point, des études récentes de l’équipe du 

Pr. Fratzl (Max Planck Institute of Colloids and Interfaces, Allemagne) ont montré que la courbure des 

pores et la présence de zones confinées (e.g. angles aigus) influencent significativement le 

développement tissulaire [44, 45, 242, 243] comme illustré Figure IV-1. 
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Figure IV-1. Influence de l’architecture du substrat de culture sur la formation in vitro d’un nouveau tissu (d’après Rumpler 
et al. [242]) 

Toutefois, l’état actuel des connaissances ne nous permet pas d’établir l’ « architecture idéale » [244] 

(cf. Chapitre I), c’est-à-dire, plus concrètement dans le cas de cette étude, celle qui permettrait la 

différenciation de cellules primaires squelettiques en ostéocytes le plus efficacement possible. Le terme 

« architecture » est également imparfait puisqu’il n’existe pas qu’un paramètre architectural pouvant 

moduler le comportement des cellules osseuses mais plusieurs [36, 245]. La Figure IV-2 détaille la 

nomenclature que nous utilisons pour qualifier l’architecture aux différentes échelles de taille.  

En conséquence, l’étude préliminaire présentée ci-dessous vise à évaluer l’influence de l’architecture 

interne du substrat de culture 3D et du flux de perfusion sur le devenir de cellules ostéoprogénitrices. 

L’analyse et l’observation des phénomènes biologiques dans de telles structures 3D « fermées » sont 

loin d’être simples et demandent l’adaptation des protocoles expérimentaux classiques. De fait, 

l’influence de l’architecture sur le comportement cellulaire a aussi été étudiée en milieu statique sur 

des substrats « ouverts » présentant la même macroarchitecture que les substrats 3D étudiés. Ces 

biocéramiques planes macroarchitecturées seront désignées comme des matériaux 2D½. 

 
Figure IV-2. Nomenclature utilisée pour qualifier l’architecture du support de culture aux différentes échelles de taille. 
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IV.1.2. Matériels et méthodes 

IV.1.2.1. Conception et fabrication des substrats de culture 
Les substrats de culture, qu’ils soient en 2D½ ou 3D, ont été fabriqués en HA à l’aide du procédé de 

fabrication par imprégnation d’un moule en cire développé dans le cadre de cette thèse et détaillé au 

chapitre II. Toutefois, comme indiqué en introduction de ce dernier chapitre, la fonction et les 

propriétés des céramiques que l’on souhaite obtenir vont nécessiter d’ajuster les protocoles de 

fabrication. 

IV.1.2.1.1. Substrats de culture 3D 

Le cahier des charges des biocéramiques macroporeuses est à première vue assez simple. En résumé le 

matériau doit être biocompatible, ostéoconducteur, facilement stérilisable, faiblement dégradable dans 

le milieu de culture et d’architecture contrôlée. A ce titre, des architectures complexes telles les 

structures minimales triplement périodiques (e.g., gyroides), pressenties pour favoriser le 

développement tissulaire [155-161] auraient pu être étudiées. Toutefois, le contrôle des flux de 

perfusion à l’intérieur de telles structures et la modélisation des phénomènes physiques, chimiques et 

biologiques en leur sein peuvent s’avérer problématiques. C’est pourquoi nous nous sommes focalisés 

au cours de cette étude préliminaire sur des céramiques d’architectures simples afin de développer des 

modèles prédictifs. Autrement dit, l’idée est de pouvoir relier simplement l’architecture du substrat, 

induisant des contraintes fluidiques (e.g., flux de cisaillement) lors de sa perfusion, à un comportement 

cellulaire ; la complexification des structures et modèle prédictifs sera envisagée à postériori. 

Par conséquent, et sur la base des travaux de l’équipe du Pr. Fratzl, l’architecture interne des 

biocéramiques a été conçue avec des géométries élémentaires en forme de canaux unidirectionnels de 

section circulaire ou triangulaire. Afin de conserver un débit de perfusion équivalent entre chaque 

biocéramique mais également chaque canal, qu’il soit de section triangulaire ou circulaire, le nombre 

de canaux unidirectionnels ainsi que l’aire de leur section se devaient d’être similaires. 

La dimension et la forme générales des biocéramiques ont été contraintes par le système de fixation du 

biomatériau proposé de série sur le bioréacteur de perfusion Bose ElectroForce 5270 BioDynamic utilisé 

dans le cadre de ces essais. La fixation de la céramique est réalisée à l’aide de pistons cylindriques en 

acier inoxydable 316L de 10,4 mm de diamètre extérieur, et l’étanchéité à l’aide d’une jupe en silicone, 

telles que schématisées Figure IV-3. Ces spécifications nous ont ainsi conduits à fixer le diamètre des 

céramiques à 10,0 mm. 
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Figure IV-3. Schéma du procédé de blocage du matériau à l’aide de deux pistons du système BOSE Electroforce 5270. 

La hauteur des biocéramiques cylindriques, choisie à 5 mm, a fait l’objet de compromis entre (i) leur 

temps et leur coût de production, et (ii) les contraintes des protocoles biologiques. Parmi ces dernières 

nous pouvons citer la nécessité d’offrir une surface (et donc une hauteur) d’adhésion suffisante aux 

cellules pour l’étape d’ensemencement et leur développement ; une quantité de cellules minimum est 

nécessaire pour pouvoir réaliser les analyses quantitatives (e.g., qRT-PCR). La hauteur ne doit toutefois 

pas être trop importante compte tenu des limites de la microscopie confocale utilisée pour imager le 

dépôt de matrice dans les canaux. Ces deux dernières contraintes sont également à l’origine des 

spécifications du diamètre et du nombre de canaux. Le but étant de cultiver et de contrôler les cellules 

jusqu’à 3 semaines, des diamètres de canaux relativement larges devaient être choisis pour éviter leur 

obstruction trop rapide. Associés aux contraintes de diamètre de la biocéramique, d’équivalence des 

sections des canaux, 50 canaux de section circulaire (Ø » 740 µm) ou triangulaire (angles 90°, 45°, 45°, 

hypoténuse L = 1100 µm et petit côté l = 780 µm) ont été finalement insérés dans le volume de la 

céramique. La figure IV-4 présente les dessins CAO des moules et des biocéramiques conçues pour 

cette étude. 

Biocéramique
Couche dense périphérique

Macro-canaux orientés dans le 
sens de perfusion

« Jupe » en silicone

Joints en polymère
non toxique

Fritté support

Sens de perfusion

Pistons de perfusion
du dispositif Bose

Cou ique

re

Ø matériau idéal 10,0 mm
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Figure IV-4. Représentation CAO des biocéramiques comportant chacune 50 canaux unidirectionnels de section circulaire 
(A1) ou triangulaire (B1) en vue isométrique et en vue de dessus et les moules respectivement utilisés pour leur  production 
(B1 et B2). Le système d’armature soutenant les colonnes des moules (qui deviendront pour rappel les canaux des 
biocéramiques) est précautionneusement éliminé au cours du procédé de fabrication. 

L’élaboration des biocéramiques en HA a suivi la procédure de fabrication détaillée dans le chapitre II à 

savoir la fabrication du moule (voir Figure IV-5, page 139), suivie des étapes d’imprégnation, de 

séchage, de déliantage puis de frittage. 

Les paramètres de fabrication des moules ont été fixés par les contraintes liées à l’ensemencement des 

biocéramiques. En effet, l’adhésion cellulaire sur des surfaces en HA et l’ensemencement homogène de 

ces substrats de culture 3D sont loin d’être aisés. En réponse, les céramiques doivent présenter au sein 

des canaux une microtopographie (voir Figure IV-2) qui doit permettre en théorie de « piéger » les 

cellules (5 < Øcellules < 10 µm). La présence de cette microtopographie peut être obtenue en jouant sur 

deux paramètres : la résolution de fabrication du moule et la viscosité de la barbotine.  

Les moules ont été produits par impression 3D (3Z studio, Multistation), les colonnes orientées selon 

l’axe z de l’imprimante (Figure IV-5), avec une résolution faible de 25 µm afin d’obtenir des « marches » 

d’une vingtaine de micromètres de profondeur et de largeur, positionnées perpendiculairement au sens 

du flux (voir Article 1, Chapitre II, page 37). L’obtention de ces marches est toutefois soumise à la 

préparation d’une suspension fluide capable de napper parfaitement les surfaces du moule. Cette 

dernière a ainsi été préparée, sur la base des résultats présentés au Chapitre II (Article 2, Chapitre II, 

page 47), avec une poudre d’HA de 4,0 m2 g-1, et un pourcentage en matière sèche de 73,6 % en masse. 

Ce pourcentage de matière sèche élevé pour notre procédé est également important pour limiter la 

quantité de micropores : en simplifiant, plus il y a d’eau dans une suspension et plus la céramique 

risque de comporter des micro- nano-pores (voir Figure IV-2). Nous avons effectivement souhaité éviter 

autant que possible la présence de micropores dans ces céramiques pour limiter leur dégradation 

prématurée et la perturbation du flux de perfusion. En complément de ce pourcentage de matière 

sèche nous avons donc choisi une température de frittage des céramiques en HA optimale favorisant 

l’élimination de ces micro- nano-pores : 1200 °C pendant 2 h sous air. 
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Figure IV-5. A. Représentation schématique de l’imprimante 3D utilisée pour la production des moules en cire utilisés dans 
le procédé de fabrication des biocéramiques. B. Orientation des moules sur la plaque d’impression, l’axe indiqué 
représentant celui du plateau d’impression. 

IV.1.2.1.2. Substrats de culture 2D½  

Les biocéramiques 2D½ ont été pensées dans l’optique de faciliter l’accès aux informations biologiques 

tout en faisant écho à la géométrie des pores unidirectionnels des céramiques 3D. Des images CAO de 

ces céramiques et des moules qui leur sont associés sont présentées Figure IV-6. Ainsi, la surface de ces 

pastilles comporte des sillons en vague ou en triangle (angle exposé 45° ou 90°). La profondeur des 

sillons a été fixée entre 400 et 600 µm pour (i) se rapprocher des dimensions des canaux dans les 

matériaux 3D et (ii) permettre l’observation des cellules à l’aide des équipements d’analyse 

microscopique à notre disposition (e.g., microscope confocal de l’Equipex IVTV, vidéomicroscope). Le 

diamètre des pastilles a été fixé par les dimensions des puits de culture (plaque 24 puits, Øpuit = 15 mm), 

soit à 10,6 mm, de façon à ce que les pastilles occupent un maximum d’espace dans le puits tout en 

restant facilement manipulables. Enfin, dans le but de minimiser les possibles interférences entre l’HA 

et la plupart des réactifs utilisés (e.g., agents de coloration [246, 247]) ou des protéines dosées [248-

250] (l’ADN s’adsorbe particulièrement bien sur l’HA), la quantité d’HA a été minimisée en fixant leur 

épaisseur à 1,55 mm. 

 
Figure IV-6. Images CAO (conception assistée par ordinateur) des céramiques 2D½ (-1) et des moules (-2) pour les 
géométries de surface A. en vague, B. en triangle dont l’angle exposé est de 90° et C. en triangle dont l’angle exposé est de 
45°. 

La fabrication des pastilles 2D½ en HA a été réalisée selon les protocoles décrits dans le Chapitre II. Les 

moules ont été fabriqués par impression 3D (3Z Studio, Multistation), horizontalement, c’est à dire 
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leurs sillons perpendiculaires à l’axe z de l’imprimante (Figure IV-7), avec une épaisseur de couche de 25 

µm. 

 
Figure IV-7. Stratégie d’impression des moules pour la fabrication des biocéramiques en HA 2D½. Les axes rouges 
correspondent aux axes de l’imprimante (Figure IV-5 A) 

Afin d’obtenir les céramiques les plus denses et homogènes possibles, les caractéristiques des 

barbotines ont dû être ajustées du fait des problématiques de séchage de la suspension dans ces 

conditions particulières : grande surface de contact entre le moule en cire et la suspension, et structure 

très ouverte des moules. Pour cette phase d’optimisation, des suspensions préparées avec une poudre 

d’HA de 4,0 m2 g-1 contenant de 71 % à 83 % en masse de matière sèche ont été testées. Après séchage 

et déliantage, les crus ont été frittés à 1200 °C pendant 5h sous air afin de limiter la présence de 

microporosités. 

Parallèlement, des pastilles planes d’HA de 10 mm de diamètre ont été fabriquées par compression 

uniaxiale (35 MPa, matrice de Ø = 12,7 mm) puis isostatique (200 MPa / 1 min) d’une poudre de 

4,0 m2 g-1. Ces comprimés ont finalement été frittés à 1200 °C pendant 2 h sous air. Ils serviront de 

témoins négatifs lors des essais biologiques (avec et sans macroarchitecture). 

IV.1.2.2. Essais biologiques 
La mise au point des protocoles et les évaluations biologiques ont été intégralement réalisés par Laura 

JUIGNET dans le cadre de sa thèse doctorat. Les données présentées ci-dessous n’ont pas pour vocation 

d’être exhaustives mais de donner des informations quant aux étapes. L’intégralité des protocoles est 

détaillée dans la thèse de Laura Juignet, veuillez, s’il vous plaît, vous y référer pour plus de précisions. 

IV.1.2.2.1. Types cellulaires et milieux de culture 

Deux types cellulaires ont été utilisés au cours de ces études in vitro, à savoir des cellules C3H10T1/2 

(clone 8) et des cellules murines ostéoblastiques primaires (calvaria). 

Les cellules de la lignée cellulaire C3H10T1/2 (clone 8), peu coûteuses, immortalisées mais non 

cancéreuses, peuvent s’engager dans la voie ostéoblastique ou adipocitaire en présence de facteurs 

spécifiques. Elles sont cultivées dans du DMEM complet [i.e., milieu Eagle modifié de Dulbecco, 10 % en 

volume de sérum fœtal de veau, 1 % de pénicilline et de streptomycine, 1 % de Glutamax®]. Cette 

lignée cellulaire a été utilisée pour la mise au point des protocoles biologiques (e.g., ensemencement, 

débit de perfusion). 

Les cellules murines ostéoblastiques primaires (calvaria), beaucoup plus coûteuses, complexes à 

obtenir, et sensibles que les C3H10T1/2 (clone 8), sont capables de former des colonies ostéoblastiques 

minéralisées en présence de facteurs spécifiques. Elles sont contenues dans du α-MEM complet [i.e., 

Milieu Minimum Essentiel de Eagle (Sigma) supplémenté de 2 mM L-glutamine (Sigma), de 50 U.mL-1 de 

pénicilline (Sigma), de 50 µg.mL-1 de streptomycine (Sigma) et de 10 % en volume de sérum fœtal de 



Chapitre IV Mise en application des outils développés 

141 
 

veau (FCS, Biowest, Nuaillé, France)]. Afin d’induire l’ostéogenèse, 50 µg.mL-1 d’acide ascorbique 

(Sigma) et 10 mM de β-glycérophosphate (Sigma) ont été ajoutés au milieu lors de la culture. Ces 

cellules n’ont été utilisées qu’une fois les protocoles d’ensemencement et de culture validés. 

IV.1.2.2.2. Culture cellulaire et analyses 

Préalablement à toute culture cellulaire, les biocéramiques ont été stérilisées par traitement thermique 

sous air sec à 180 °C pendant 30 min (Poupinel, Binder, Allemagne). 

2D½. Les pastilles 2D½ ont chacune été ensemencées avec 40000 cellules murines ostéoblastiques 

primaires (clavaria) contenues dans leur milieu de culture. Du fait de la structure « ouverte » de ces 

céramiques, leur ensemencement n’a pas nécessité de mise au point particulière. L’attachement des 

cellules sur les pastilles a été évalué 15 min après l’ensemencement. La culture cellulaire, statique dans 

ce cas, a été menée à 37 °C sous 5 % de CO2 pendant 3 à 15 jours, le milieu de culture étant changé tous 

les un ou deux jours. La viabilité cellulaire, les processus cellulaires et l’activité métabolique des cellules 

ont été suivis tout au long de la culture. L’organisation du tissu, à savoir l’orientation des cellules, leur 

géométrie, ainsi que la forme et position de leur noyau a également été quantifiée.  

 

3D. L’ensemencement cellulaire des matériaux 3D est une étape clé de la réussite et de la 

standardisation des essais biologiques. La quantité et l’homogénéité des cellules ensemencées ainsi que 

la répétabilité du procédé doivent être assurées avant tout autre chose. Les essais d’ensemencement 

ont été effectués avec la lignée cellulaire C3H10T1/2 (clone 8). Trois procédés d’ensemencement ont 

été étudiés : 

1. un procédé par rotation du matériau 

Les matériaux ont été placés dans des tubes stériles d’un diamètre légèrement supérieur au 

matériau (Ø = 11 mm) puis recouverts d’une suspension cellulaire (3x106 cellules dans 10 mL), 

l’ensemble étant ensuite complété avec du milieu de culture, puis le tube fermé hermétiquement. 

Le tube d’ensemencement était placé sur un agitateur rotatif (20 rpm soit 0,21 m.s-1) à 37 °C dans un 

incubateur à 5 % CO2. Le matériau en rotation se déplaçait au sein de la suspension cellulaire qui le 

traversait de part en part. 

2. un procédé avec mise sous vide 

Les tubes contenant les matériaux et la suspension cellulaire ont été placés dans une fiole à vide 

stérile. Un vide (-100 mmHg) a été appliqué 3 x 1 min afin d’aspirer les bulles d’air hors des pores du 

matériau. Les tubes ont ensuite été fermés hermétiquement puis placés à 37 °C pendant 2 h dans un 

incubateur à 5 % CO2. Après 1 h, ils ont été remués délicatement de façon à ce que le matériau se 

retourne à l’intérieur du tube.  

3. un procédé associant la mise sous vide suivi d’une mise en rotation du matériau. 

Les tubes d’ensemencement sont préparés comme décrit en (a), soumis à 3 x 1 min de vide (voir 2.), 

puis immédiatement mis en rotation (voir 1.).  

Une fois le protocole d’ensemencement validé la culture des cellules murines ostéoblastiques primaires 

(calvaria) a été effectuée dans un bioréacteur Bose ElectroForce 5270 BioDynamic, présenté Figure IV-

8. Ce bioréacteur perfusé a été mis à notre disposition par la plateforme Ingénierie et Vieillissement des 

Tissus Vivants (IVTV) avec l’appui de la responsable Dr. Virginie Dumas (École Nationale d’Ingénieurs de 
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Saint-Étienne, ENISE). L’intérêt de ce bioréacteur réside dans sa capacité à stimuler mécaniquement les 

cellules au moyen du flux traversant la biocéramique (flux pulsatile ou non) ou encore par sollicitation 

de cette dernière en compression. Il permet également le prélèvement de milieu et/ou l’ajout de 

substances en temps réel au cours d’une expérimentation. Ce bioréacteur possède 4 chambres de 

culture comme montré sur la Figure IV-8. Une biocéramique ensemencée est positionnée dans chacune 

des chambres de perfusion entre deux écrous tel qu’illustré Figure IV-3 (page 137), puis le tout est placé 

dans un incubateur à 37 °C sous 5 % de CO2 jusqu’à 30 jours. 

 
Figure IV-8. Bioréacteur de perfusion Bose ElectroForce 5270 BioDynamic mis à disposition par la plateforme ivtv. 

Afin d’évaluer l’influence du débit de perfusion sur la formation tissulaire et la différenciation cellulaire, 

les cellules ont été cultivées pendant 7 jours dans les biocéramiques avec des débits de perfusion de 50, 

300 ou 500 µL.min-1, correspondant respectivement à des vitesses de 38,8, 232,5 et 387,5 µm.s-1 au 

niveau des canaux. 

L’influence de l’architecture du substrat de culture sur le développement tissulaire a été quantifiée via 

la culture de cellules murines ostéoblastiques primaires dans les biocéramiques 3D pendant 30 jours 

avec un débit de perfusion de 300 µL.min-1. 

IV.1.3. Résultats et discussion 

IV.1.3.1. Conception et fabrication des substrats de culture 

IV.1.3.1.1. Substrats de culture 3D 

La figure IV-9 présente une image en coupe des biocéramiques produites ainsi que leurs principales 

caractéristiques géométriques. Quelle que soit leur architecture interne (section circulaire ou 

triangulaire), les biocéramiques possèdent des dimensions similaires, à savoir un diamètre de 10,02 ± 
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0,03 mm et une hauteur de 5,09 ± 0,06 mm. La géométrie des canaux circulaires et triangulaires est très 

bien définie, malgré une très légère déformation des cercles et un faible arrondissement des angles des 

triangles‡‡. Les canaux circulaires des biocéramiques ont un diamètre Øpore égal à 740 ± 15 µm ; les 

canaux triangulaires ont une hypoténuse (L) et un petit côté (l) respectivement égaux à 

1,097 ± 0,014 mm et 0,776 ± 0,010 µm. 

 
Figure IV-9. Biocéramiques en HA produites spécifiquement pour la chambre de culture du réacteur Bose ElectroForce 5270 
BioDynamic 

Les biocéramiques produites correspondent très fidèlement au cahier des charges défini section 

IV.1.2.2.1. tant au niveau de leurs dimensions globales (Ø = 10 mm, H = 5 mm) que locales (Øpore = 740 

µm, L = 1100 µm et l = 780 µm). Une bonne reproductibilité de la perfusion dans les différentes 

biocéramiques est alors assurée. De même, les aires des sections circulaires et triangulaires des canaux 

sont comparables (respectivement 0,43 ± 0,01 mm2 et 0,43 ± 0,02 mm2), ce qui induit un débit global 

(au niveau de la céramique) et local (au niveau d’un pore) de perfusion similaire quelle que soit la 

géométrie interne de la biocéramique. 

La figure IV-10 illustre la macro- et micro- topographie présente à la surface des biocéramiques 3D, 

induite par la stratégie d’impression du moule et l’emploi d’une barbotine fluide mais concentrée en 

matière sèche (73,6 % en masse). 

Des « marches » d’environ 20 µm de haut et de large, orientées perpendiculairement aux sens des 

canaux, rythment la surface des céramiques (« microtopographie périodique »). A l’échelle plus petite, 

la surface de ces dernières se compose également d’une microtopographie aléatoire de 1 à 2 µm 

d’amplitude induite par les grains de poudre. Enfin, la nano- / micro- porosité est peu discernable, 

comme souhaité. 

                                                           
‡‡

 Ceci confirme les résultats présentés dans l’article « Porous Bioceramics Produced by Impregnation of 3D-Printed 
Wax Mold Ceramic : Architectural Control and Process Limitations », Chapitre II 
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Figure IV-10. Images par microscopie électronique à balayage de la surface des biocéramiques 3D avec en A. une vue de 
dessus et en B une vue de côté. Les flèches en surbrillance rouge indiquent le sens du flux de perfusion des biocéramiques. 

IV.1.3.1.2. Substrats de culture 2D½  

La Figure IV-11 A et B montre un exemple représentatif des biocéramiques obtenues avec une 

barbotine chargée à 71 % en matière sèche. Dans ces conditions les céramiques présentent des zones 

dépourvues de matière (cavités) qui peuvent aller jusqu’à traverser l’intégralité de la pièce. La 

formation de ces cavités a été observée après l’imprégnation du moule lors du séchage de la 

suspension. Ce phénomène n’est pas sans rappeler la formation de bulles dans les structures 3D 

lorsque les propriétés de la barbotine ne sont pas adéquates ou lorsque le séchage de la barbotine est 

inadapté (cf. Article 2, Chapitre II, page 47). Nous expliquons ce phénomène de cavitation par un départ 

inhomogène de l’eau de la barbotine lors du séchage, comme illustré Figure IV-11. La grande quantité 

de cire (hydrophile) en contact avec la barbotine absorbe rapidement une partie de son eau de 

constitution, entraînant un séchage local préférentiel de la barbotine. Un phénomène équivalent est 

observé sur les bords du moule où l’action simultanée de l’absorption et de l’évaporation§§ de l’eau 

provoque la solidification rapide de la suspension. La barbotine sèche (i.e., le vert) formée agit alors 

comme un drain qui amplifie le phénomène de séchage et l’apparition de transfert de matière des 

zones les plus humides vers les parties sèches. Ce phénomène provoque la formation de cavité d’autant 

plus importante que la suspension est riche en eau. 

Pour limiter voire éviter ce phénomène, il est ainsi indispensable dans le cas de ces moules ouverts de 

travailler avec des suspensions riches en matière sèche, ou autrement dit constituées d’une faible 

quantité d’eau. Ainsi, les moules ont été imprégnés par une barbotine concentrée en matière sèche à 

hauteur de 82,1 % en masse puis recouverts d’un film plastique afin de limiter la perte brutale d’eau par 

évaporation, et par voie de conséquence un séchage inhomogène de la suspension. Le film plastique est 

finalement retiré après quelques heures pour finaliser le séchage des pièces.  

                                                           
§§

 L’évaporation préférentielle sur les bords du moule par rapport au centre du moule est une question de 
différence de pression de vapeur saturante  
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Figure IV-11. Photographie de A la face supérieure et B. la face inférieure d’une pastille 2D½ issue de l’imprégnation d’un 
moule par une barbotine peu concentrée en matière sèche (71 % en masse). Les zones dépourvues de matière (cavités), 
cerclées de bleu ou de rouge sur les photographies, peuvent rester en surface (bleu) ou traverser toute l’épaisseur de la 
pastille (rouge). En C. est présenté un schéma explicatif de la formation de telles cavités liée au départ inhomogène de l’eau 
contenue dans la barbotine. 

La Figure IV-12 présente les biocéramiques en HA obtenues après optimisation du procédé 

d’imprégnation, déliantage puis frittage des pièces à 1200 °C pendant 2 h sous air. 

Les dimensions globales des céramiques rentrent dans le cahier des charges défini section IV.1.2.1.2, à 

savoir un diamètre et une épaisseur proches de 10,6 mm et 1,50 mm (N=9). Les géométries de surface 

sont très bien définies pour les vagues et les triangles à 90°. Elles sont en revanche légèrement 

crénelées pour les triangles à 45° (N=9). Ceci aurait pu être corrigé à l’aide d’un ajustement des 

paramètres de fabrication des moules ; en augmentant par exemple la résolution de fabrication (12 µm 

au lieu de 25 µm). Un autre problème lié à la stratégie de montage des moules est la présence de 

méplats de 120 à 140 µm de largeur au fond des sillons (cf. Figure IV-12). Ce méplat diminue 

significativement la profondeur des sillons, et ce d’autant plus que l’angle est aigu. Ce phénomène 

expliqué dans l’article 1 (Chapitre II, page 37), lié à l’épaisseur minimale de cire que peuvent déposer 

les buses d’impression lors de la construction des moules, aurait pu être limité en modifiant par 

exemple l’angle de montage de ces derniers ; en inclinant leur sens de fabrication de 90° par exemple. 

Toutefois dans ce cas les temps de production deviendraient trop contraignants avec la machine de 
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laboratoire dont nous disposons, et la tenue des moules sur la tranche lors du montage aurait nécessité 

un ajustement des fichiers CAO. 

Notons enfin que la microtopographie des céramiques 3D et 2D½ est nettement différente puisque ces 

dernières possèdent des « marches » mais d’amplitude beaucoup plus faible que dans les échantillons 

3D (< 10 µm versus 20 µm) et disposées dans le sens des sillons. Ces différences sont liées à l’utilisation 

d’une suspension plus chargée en matière sèche dans le cas des 2D½ (82,1 % en masse) par rapport au 

3D (73,6% en masse), et d’une stratégie de montage différente. Cette variation de topographie entre 

3D et 2D½ est une erreur qu’il faudra savoir éviter lors des prochains essais si nous voulons pouvoir 

comparer les résultats des cultures entre eux. 

 
Figure IV-12. Image 3D (Micro-Tomographie X) et géométrie de surface (microscopie) des pastilles en HA avec le motif A. en 
vague, B. en triangle dont l’angle exposé est de 90° et C. en triangle dont l’angle exposé est de 45° 

IV.1.3.2. Essais biologiques 
Les résultats des études biologiques faisant partie intégrante de la thèse de Laura Juignet, et l’objet de 

deux articles bientôt soumis***, nous n’en ferons ci-dessous qu’un bref résumé. 

3D. L’ensemencement des biocéramiques 3D par rotation seule a permis d’obtenir un nombre très 

important de cellules dans les biocéramiques mais de façon inhomogène et non reproductible 

(respectivement 201200, 18000 et 329000 cellules, valeurs médiane, minimale et maximale). A 

l’inverse, l’ensemencement sous vide, relativement homogène et très reproductible, ne permet pas 

                                                           
*** Article 1 : « Macrotopographic closure promotes tissue growth and osteogenesis in vitro » 
       Article 2 : « Impact of macroarchitecture on osteoblast cell orientation and extracellular matrix deposition » 
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d’obtenir un grand nombre de cellules dans le matériau (respectivement 24100, 17800 et 27500 

cellules, valeurs médiane, minimale et maximale). La combinaison de ces deux techniques 

d’ensemencement a montré des résultats encourageants, malgré une densité cellulaire à l’intérieur des 

canaux encore un peu faible (respectivement 58400, 40000 et 66500 cellules, valeurs médiane, 

minimale et maximale). 

Le débit de perfusion au cœur des céramiques 3D joue, comme attendu, un rôle déterminant dans le 

développement et la maturation des cellules osseuses comme démontré Figure IV-13. 

Un débit de perfusion de 50 µL.min-1 entraîne une forte croissance du tissu à l’entrée de la 

biocéramique, les pores étant très rapidement obstrués. Il en résulte une mort des cellules à l’intérieur 

et en sortie de la biocéramique. Ce débit de perfusion n’est donc pas assez fort pour le développement 

homogène d’un tissu dans les canaux. En revanche, une formation tissulaire homogène est observée 

pour les débits de perfusion de 300 et 500 µL.min-1, avec toutefois une quantité de tissu formé 

significativement plus faible pour ce dernier. Un débit de perfusion de 300 µL.min-1 (équivalent à une 

vitesse de 234 µm.s-1 dans les canaux) semble favoriser le développement d’un nouveau tissu et a été 

choisi pour le reste de l’étude. 

 
Figure IV-13. Influence du débit de perfusion sur la formation de matrice extracellulaire dans les biocéramiques 3D (7 jours 
de culture). Les noyaux des cellules, marqués au DAPI, apparaissent en surbrillance sur ces images effectuées en 
microscopie à fluorescence. 

Par ailleurs, comme illustré Figure IV-14, la géométrie des pores unidirectionnels influe sur la formation 

du tissu. En effet, la matrice extracellulaire apparaît uniformément déposée à la surface des canaux 

circulaires (épaisseur » 21 µm), alors qu’elle semble préférentiellement concentrée dans les angles des 

canaux de section triangulaire et plus particulièrement dans les angles les plus aigus/fermés (Figure IV-

14 A). De façon équivalente nous pouvons observer une accumulation de Fibronectine (FN) et 

Ostéopontine (OPN) dans ces derniers laissant à penser que des angles de 45° favoriseraient au moins 

la prolifération voire la différenciation cellulaire††† (Figure IV-14 B). 

                                                           
†††

 L’OPN se lie d’une manière covalente à la fibronectine, via une transglutamination qui augmente sa liaison au 
collagène de type I. L’OPN sert à l’attachement des cellules à l’HA. Elle est fortement exprimée au pic de 
prolifération des progéniteurs/préostéoblastes (stade précoce), va ensuite diminuer puis de nouveau augmenter 
au début de la minéralisation (exprimée par les ostéoblastes différenciés). 
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La maturation du tissu formé dans ces deux types de structure est difficile à évaluer, les messages 

biochimiques relargués par les cellules dans le milieu étant très fortement dilués. De même, les dosages 

ADN et ARNm, qui nécessitent une grande quantité de cellules, n’ont pas donné de résultats 

satisfaisants. Il est à noter toutefois qu’une coloration au Rouge Alizarine a mis en évidence la 

minéralisation de la matrice après 15 jours de culture de cellules de calvaria. Malheureusement ces 

évaluations n’ont été pour l’heure réalisées que dans les pores circulaires d’un matériau-modèle en 

PMMA. Toutefois, elles confirment qu’une ostéogénèse prend place au sein des biomatériaux dans le 

système développé (Figure IV-14 C). 

Pour résumer, la culture de cellules murines ostéoblastiques primaires dans un environnement 3D 

perfusé a mené au développement d’un modèle de tissu osseux minéralisé. Ces systèmes in vitro en 3D 

complexe nécessitent toutefois une adaptation des techniques classiques d’observation et d’analyse en 

temps réel des phénomènes biologiques, prérequis nécessaire pour aller plus loin dans la maîtrise de la 

culture et la compréhension des phénomènes qui s’y produisent. Les études sur les pastilles 2D½ 

prennent alors tout leur sens. 

 
Figure IV-14. Formation et maturation du tissu osseux dans les canaux unidirectionnels de section circulaire et triangulaire 
des biocéramiques 3D perfusées à 300 µL min

-1
 après 15 jours de culture avec A. le dépôt de matrice extracellulaire et B. les 

marquages de la fibronectine (FN, en vert) et de l’ostéopontine (OPN, en bleu) et C. une coloration au Rouge d’Alizarine 

2D½. L’ensemencement des pastilles planes et 2D½ avec des cellules ostéoblastiques primaires murines 

a montré des résultats satisfaisants, confirmés par les mesures d’attachement cellulaires (résultats non 

présentés dans ce manuscrit). Les cellules murines ostéoblastiques primaires déposent 

significativement plus de matrice extracellulaire (jusqu’à 4 fois plus) sur les pastilles 2D½ que sur les 

pastilles planes, mais aucune différence significative n’a été observée entre les différentes géométries 

(Figure IV-15 A). Des colonies ostéoblastiques minéralisées sont présentes sur les pastilles planes et 

2D½ après 15 jours de culture (Figure IV-15 A, flèches jaunes). Cependant la cinétique de différenciation 

ostéoblastique semble être accélérée sur les pastilles 2D½ comme le suggère les dosages qRT-PCR de la 

protéine ostéocalcine (Figure IV-15 B), qui est un marqueur de l’activité métabolique des ostéoblastes. 

En outre l’état de différenciation ostéoblastique semble d’autant plus avancé que la courbure des 
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sillons et/ou la présence de zones confinées est importante (i.e. triangles 45°> triangles 90° > vagues > 

plan), comme le suggère les dosages qRT-PCR de la protéine sclérostine (Figure IV-15 B), qui est un 

marqueur ostéoblastique mature, et qui est exprimée par les ostéocytes. 

 
Figure IV-15. Formation et maturation du tissu osseux après 15 jours de culture statique sur les biocéramiques en HA planes 
et 2D½ avec A. une vue en coupe de l’intérieur des sillons, et B. les résultats des dosages qRT-PCR de la protéine 
ostéocalcine et sclérosine (qui est une protéine dont le gène est le SOST). Les flèches jaunes présentes sur les images 
montrent d’éventuelles colonies ostéoblastiques minéralisées. La céramique est indiquée par une étoile. 

Enfin, l’organisation du tissu connaît des différences notables entre substrat plan et substrat 2D½ 

(Figure IV-16). Pour les pastilles planes, les cellules génèrent une grande quantité de fibres de stress 

que ce soit à la surface de la matrice ou à 20 µm de profondeur. Elles sont orientées aléatoirement et 

possèdent une morphologie très étalée à la surface du matériau. Dans les substrats 2D½, les couches 

cellulaires supérieures (« Top cell layer ») présentent une densité de fibres de stress comparable à celle 

observée sur les pastilles planes. Ces fibres semblent même orientées préférentiellement, 

perpendiculairement à l’axe des sillons, pour la géométrie la plus fermée, i.e., triangles à 45  (ce résultat 

a été effectivement confirmé mais n’est pas présenté dans ce document). En revanche, à l’intérieur de 

la matrice (z=20%) leur densité est considérablement réduite quelle que soit la géométrie du support 

2D½. De même, les cellules sont beaucoup moins étalées que sur les couches supérieures de la matrice 

(ou sur la pastille plane). 



Chapitre IV Mise en application des outils développés 

150 
 

Ces observations prouvent bien que les cellules ostéoblastiques cultivées sur un substrat plan sont 

forcées de s’adapter à un environnement qui ne leur est pas naturel. En revanche, les cellules 

ostéoblastiques cultivées sur les substrats 2D½, à l’exception de celles en surface, semblent se trouver 

dans un environnement tridimensionnel proche de leur microenvironnement physiologique, du fait de 

la quasi-absence de fibres de stress et de leur morphologie « naturelle » ; i.e., non étalée. Les résultats 

obtenus sur ces substrats 2D½ donnent des pistes de réflexion pour les études à venir sur nos systèmes 

in vitro, mais également quant à la conception des implants. 

 
Figure IV-16. Fibre d’actine de stress (phalloïdine , en vert) et noyau des cellules (DAPI, en bleu) après 15 jours de culture sur 
les biocéramiques en HA planes et 2D½. Les images ont été acquises en microscopie à fluorescence à la surface de la matrice 
(« Top Cell Layer »), et à l’intérieur de la matrice à une profondeur z = 20 % (0 % correspondant au fond du sillon et 100 % à 
son extrémité supérieure). Une profondeur de 20 µm par rapport à la surface de la pastille a été choisie pour les 
échantillons plans témoins. La présence de céramique sur les images est indiquée par une étoile. 

IV.1.4. Conclusion 
Les études en milieu statique (biocéramiques 2D½) et en milieu perfusé (biocéramiques 3D) ont permis 

l’obtention d’informations complémentaires. L’influence de l’architecture du substrat et du débit de 

perfusion sur le développement d’un nouveau tissu osseux a pu être approchée. Cependant, les 

nombreuses contraintes de mise au point inhérentes aux systèmes 3D, telles que le contrôle absolu et 

homogène des paramètres de culture (e.g., débit de perfusion) ou encore d’analyse des phénomènes 

biologiques en temps réels, limitent encore leur utilisation/potentiel. A ce titre, la thèse de Mikhael 

HADIDA débutée en octobre 2015 au sein du CIS vise au développement d’un bioréacteur perfusé 

spécifique au développement d’un modèle de tissu osseux. L’adaptation des protocoles d’observation 

et d’analyse pour des structures 3D sont également en cours. Un gros travail de modélisation est aussi 

intégré dans la thèse de Mikhael qui devrait à terme permettre la mise en place de modèles 

mathématiques prédictifs du développement tissulaire. 

Outre des résultats forts intéressants bien qu’encore incomplets, ces travaux amorcent surtout une 

nouvelle dynamique de recherche et de plus large collaboration aussi enthousiasmante 

intellectuellement et humainement, que complexe à mettre en place et à pérenniser. 
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IV.2. Évaluation in vivo de l’influence de 

l’architecture du matériau sur l’angiogenèse et 

l’ostéogenèse 

IV.2.1. Préambule 
A la suite d’un trauma ou d’un acte chirurgical, si le défaut osseux mesure plus de quelques millimètres 

l’os ne peut pas se réparer seul. Dans ce cas la restauration de la continuité osseuse est aidée par 

l’implantation d’un « substitut osseux ». Ces matériaux de comblement peuvent être d’origine humaine 

(autogreffe, allogreffe), animale (e.g., xénogreffe, corail) ou synthétique (e.g., biocéramique). Ces 

solutions chirurgicales trouvent toutefois leurs limites dans le cas des défauts de grande taille (V > 1 

cm3). Quelle que soit la solution envisagée pour aider à la régénération de ces grandes pertes de 

substance, telle que l’utilisation de facteurs ostéoinducteurs (e.g., rhBMP2) ou de produits d’ingénierie 

tissulaire, un besoin est clairement identifié celui d’implants personnalisés répondant parfaitement aux 

exigences de biodégradation et architecturales du site opératoire. Concernant ce dernier point, un 

contact optimal entre les berges osseuses et l’implant est ainsi essentiel pour assurer une parfaite 

conduction et apposition osseuse. La propagation des vaisseaux sanguins au cœur du défaut, éléments 

clés de l’ostéogénèse et plus globalement de la régénération osseuse, est également tributaire de 

l’architecture de l’implant. Il est admis qu’une des causes d’échec des procédures standards de 

comblement est à créditer à une carence de vascularisation du défaut [46-50, 130, 131], qui limiterait 

l’apport essentiel en nutriments au sein de l’implant. L’architecture externe et interne inadaptée de ces 

défauts n’y est pas étrangère. Une meilleure compréhension de l’influence de l’architecture des 

implants sur l’angiogenèse et l’ostéogenèse pourrait permettre de proposer à terme une amélioration 

des dispositifs médicaux existants. 

Bien qu’une multitude d’études traite de l’effet de l’architecture de l’implant sur le développement des 

tissus osseux [103, 251, 252] et vasculaires [251, 253-255], peu de différences significatives ont été 

montrées entre des porosités de 100 µm à 1200 µm [36, 244]. Outre les protocoles d’évaluation 

biologique variant d’une étude à une autre (e.g. modèle animal), ce flou scientifique résulte de la non 

standardisation des implants utilisés (i.e. composition et architecture) [36, 244, 245]. Notons que cette 

volonté de maîtriser les caractéristiques des biocéramiques pour des évaluations biologiques plus 

rigoureuses tend à se développer au sein de la communauté scientifique grâce à la démocratisation des 

procédés de fabrication additive, tel que le robocasting [256, 257]. Cependant très peu d’études 

présentent réellement des implants en CaP d’architecture précise et contrôlée ; les récents travaux des 

équipes des Prs Champion (Science des Procédés Céramiques et Traitements de Surface, France) [258, 

259] et Fratzl (Max Planck Institute of Colloids and Interfaces, Allemagne) [44, 45, 242, 243] sont à ce 

titre remarquables. 

Dans ce contexte, une collaboration étroite avec le B2OA s’est mise en place, en septembre 2013 dans 

le cadre du projet ANR TecSan OrthoFlase, afin d’évaluer rigoureusement in vivo l’influence de 

l’architecture interne d’implants en CaP sur l’angiogenèse et l’ostéogenèse. Ce projet n’a eu de cesse 

d’évoluer et de se complexifier depuis les premiers essais biologiques, mobilisant de nombreuses 

personnes et ressources différentes. Les sections suivantes ne détailleront que l’étude préliminaire de 
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ce projet ; les procédures chirurgicales et les évaluations biologiques en cours devant rester 

confidentielles pour l’heure. Ainsi, les suites données à cette première étude seront abordées 

uniquement sous forme de perspectives même si elles sont déjà mises en œuvre. 

L’étude préliminaire a eu pour but d’évaluer l’influence de la porosité d’implants céramiques sur la 

pénétration cellulaire et vasculaire, ainsi que sur l’ostéogenèse, à l’aide d’un modèle in vivo plutôt bon 

marché et surtout pertinent pour la problématique des grands défauts osseux, à savoir une greffe en 

site ectopique (sous-cutané) chez le petit animal (souris nude) [110]. En effet, tout comme un défaut 

osseux de taille critique, ce site ectopique ne comporte ni facteurs ostéogéniques, ni cellules de lignée 

osseuse. La conception et la production des biocéramiques a été effectuée au CIS, et les essais 

biologiques in vivo ont été réalisés au B2OA dans le cadre du Master 2 de sciences chirurgicales 

d’Amaury Grandjean (9e année de médecine en 2013, aujourd’hui chef de clinique à l’hôpital 

Lariboisière). 

IV.2.2. Matériel et Méthodes 

IV.2.2.1. Conception et production des implants 
La conception des biocéramiques est le fruit de nombreux échanges et discussions avec l’équipe du 

B2OA, et répond aux problématiques et contraintes biologiques suivantes : 

1. l’architecture interne des biocéramiques doit être pensée de telle sorte à minimiser le nombre 

d’animaux sacrifiés (règle de 3 R : réduire, raffiner, remplacer)  

2. les implants placés sous la peau du dos (site ectopique) des souris ne doivent en aucun cas blesser 

ou endommager les tissus de l’animal, afin d’éviter toute réaction biologique parasite (e.g. 

inflammation anormale). 

3. du fait du modèle animal (petit animal, souris Nude) et du site d’implantation (sous cutané) choisi, 

l’épaisseur de l’implant ne doit pas dépasser les 3 mm 

4. les propriétés mécaniques des biocéramiques doivent être suffisantes pour assurer leur intégrité 

lors des essais in vivo (i.e. manipulation, implantation et explantation) 

5. l’architecture des implants ne doit pas ou peu évoluer sur toute la durée de l’implantation afin de 

borner un comportement cellulaire à une taille de pore et une seule. 

6. de façon équivalente au point précédent l’architecture des implants doit permettre de 

comparer/évaluer/discriminer des paramètres simples tels que l’influence du diamètre d’un pore sur 

la profondeur de pénétration d’un vaisseau sanguin ou sur la quantité de matrice minéralisée 

L’architecture poreuse doit donc être simple et assimilable à une seule grandeur géométrique.  

7. les diamètres des pores étudiés doivent être pertinents vis-à-vis de la question scientifique. 

Sur la base de ce cahier des charges, la Figure IV-17 présente les modèles des céramiques conçus par 

ordinateur ainsi que les différentes vues du design des moules qui en découlent. L’architecture globale 

des biocéramiques est très peu angulaire afin de ne pas blesser l’animal. Elle est également peu épaisse 

et avec deux surfaces plates pour éviter aux implants de rouler sous la peau de l’animal. La porosité des 

céramiques se limite à des canaux cylindriques rectilignes (tortuosité = 1) de diamètre égale à 150, 220, 

380 ou 840 µm les traversant sur toute leur longueur. Cette architecture interne simple, voire simpliste, 

a été imaginée pour faciliter la corrélation entre observations biologiques et paramètres géométriques 

de l’implant. Il apparaît évident que la relation entre les données géométriques de la porosité (e.g., 
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tortuosité, perméabilité, diamètre des ouvertures) et les grandeurs caractérisant la vascularisation (e.g., 

densité, longueur, diamètre) est bien plus simple à évaluer pour un canal unidirectionnel que pour une 

structure constituée de pores interconnectés.  

Les canaux d’un même diamètre ont été répartis sur différentes zones de la biocéramique afin de 

limiter, autant que faire se peut, d’éventuelles erreurs expérimentales. Enfin, trois longueurs (L = 2, 4 

ou 8 mm) de céramiques ont été envisagées d’après l’expérience et le savoir de l’équipe du B2OA. 

 
Figure IV-17. Représentation CAO A. des biocéramiques et B. des moules ayant servi à leur fabrication en vue isométrique et 
en coupe. Les armatures circulaires, qui servent à soutenir les colonnes des moules (futurs canaux des biocéramiques), sont 
éliminées au cours du procédé de fabrication. 

Les biocéramiques ont été produites en HA (peu biodégradable) selon les protocoles décrits Chapitre II. 

Succinctement, les moules ont été fabriqués par impression 3D avec une épaisseur de couche de 

25 µm, leurs colonnes (i.e., les futurs canaux de la céramique) orientées selon l’axe z de la machine 

(Figure IV-3A, page 137). De façon équivalente à ce qui a été présenté au chapitre IV.1.2.1.1. (page 

136), ces paramètres de fabrication des moules ont été fixés par les contraintes liées à 

l’ensemencement des biocéramiques. En effet, une partie des évaluations a été réalisée avec des 

matériaux ensemencés aves des cellules souches mésenchymateuse humaine (hMSC) comme décrit 

dans le chapitre suivant IV.2.2.2. Une barbotine, préparée avec une poudre d’HA à 8,0 m2.g-1 et 65 % en 

masse de matière sèche (cf. Figure 6 de l’article 2, Chapitre II), a servi à l’imprégnation des moules. 

Après séchage et déliantage, les crus ont été frittés à 1200 °C pendant 2 h sous air. 
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IV.2.2.2. Protocoles des évaluations biologiques in vivo 
L’étude menée et les expérimentations effectuées ont été approuvées par le Comité d’Ethique en 

Expérimentation Animale Lariboisière-Villemin. 

Le modèle murin choisi est une souche Nude (RMRInu, fournisseur CER Janvier, France). Il s’agit de 

souris athymiques, dépourvues de lymphocytes T, ce qui en fait des hôtes sans immunité à médiation 

cellulaire. Au total, 18 souris Nude âgées de 6 semaines (poids moyen 25g) ont été opérées. Au 

préalable, les implants ont été stérilisés par traitement thermique sous air sec à 180 °C pendant 30 min 

(Poupinel, Binder, Allemagne). 

Trois types d’expérimentation ont été réalisés avec des biocéramiques implantées (1) sans aucun ajout 

(implants « bruts »), (2) préalablement ensemencées avec des hMSC, ou (3) préalablement imprégnées 

d’une solution de protéines ostéo-inductrices (rh BMP2 pour « Recombiant human bone 

morphogenetic protein-2 »). Ces deux dernières expérimentations ont eu plusieurs buts et 

principalement de « contrôles positifs », i.e., de conditions ostéogénique et angiogénique. 

 

Les hMSC sont originaires d’un pool de cellules d’adultes différents (volontaires sains). Elles ont été 

prélevées par récupération du produit d’alésage du fût diaphysaire fémoral, lors de la mise en place 

d’une prothèse totale de hanche dans le service de Chirurgie Orthopédique de l’Hôpital Lariboisière à 

Paris. Leur culture a été effectuée dans un incubateur à 37 °C en présence d’α MEM (Minimum 

Essential Media alpha, Sigmaaldrich) supplémenté de 10 % de sérum de veau foetal SVF (PAA, Pasching, 

Austia) et dans des conditions stériles (Steri-Cult CO2 Incubator, Thermo scientific) à 21 % d’O2, 5 % de 

CO2 et 74 % de N2. Une fois à confluence, les hMSC ont été trypsinées, comptées sur une lame de 

Malassez puis centrifugées 5 min à 1200 tr.min-1 afin d’être suspendues dans du milieu α-MEM avec 

10 % SVF à une concentration de 106 cellules.mL-1. Finalement, les implants ont été ensemencés par 

mise en contact avec de telles suspensions dans un tube Eppendorf placés pendant 14 h dans une étuve 

à 37 °C sous 5 % de CO2. 

L’imprégnation des implants par la solution de rh-BMP2 à 100 ngml-1 a également été réalisée pendant 

14 h dans une étuve à 37 °C sous 5 % de CO2. Les implants « bruts » ont quant à eux été maintenus dans 

les même conditions dans du PBS (Phosphate Buffer Saline). 

Les implantations ont été réalisées après anesthésie par injection de Kétamine (80 mg.kg-1 ; Ketalar®, 

Panpharma, Virbach, France) et Xylazine (7 mg.kg-1 ; Rompun® 2 %, Bayer, France) par voie intra 

péritonéale. 

La Figure IV-18 récapitule les différentes implantations réalisées et les durées d’implantation. 

Une fois la durée d’implantation atteinte, les souris ont été euthanasiées et les implants explantés, fixés 

puis analysés par histologie ou tomographie X. La mise en évidence de la néovascularisation des 

implants a été réalisée après anesthésie, à 37°C, par l’injection intracardiaque d’une solution à 50/50 en 

volume de gélatine et d’encre de chine (protocole B2OA), d’une solution à 50/50 en volume d’une 

solution de sulfate de baryum et de PBS. Ce dernier protocole a été réalisé selon les préconisations de 

Mme Marie-Hélène LAFAGE (LBTO, Saint-Etienne) [261]. 

Le sulfate de baryum a servi d’agent de contraste pour des analyses en tomographie X sur la ligne de 

faisceau ID19 de l’Installation Européenne de Rayonnement Synchrotron (ESRF, Grenoble) dans le cadre 

du projet ERISTO. Un des avantages majeurs des faisceaux de rayons X générés à l’ESRF réside dans leur 
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très haute cohérence, qui rend possible les acquisitions microtomographiques en contraste de phase‡‡‡ 

[260]. La combinaison d’enregistrements microtomographiques en contraste de phase pour différentes 

distances échantillon/détecteur mène à l’obtention très précise et quantitative du matériau analysé à 

l’échelle du micron. Cette technique appelée holotomographie, qui couple cartographies quantitatives 

des phases et image géométrique de l’échantillon [262], a servi à analyser les biocéramiques après 

explantation et fixation. Après reconstruction des volumes, le traitement des données (e.g. 

segmentation) a été effectué via le logiciel VGStudio Max (Volume Graphics, États-Unis) afin de pouvoir 

observer la vascularisation et la minéralisation à l’intérieur des biocéramiques. 

Comme dans le cas des études in vitro, la présentation de ces protocoles est très largement simplifiée 

et nous nous en excusons. Les protocoles complets (e.g., fixation, inclusion, marquage) sont détaillés 

dans le rapport de Master d’Amaury Grandjean [263]. 

 
Figure IV-18. Récapitulatif des essais biologiques réalisés au B2OA au cours de cette étude préliminaire. La frise 
chronologique indique la durée d’implantation des biocéramiques en sous-cutané dorsal avant sacrifice des souris nude. Les 
méthodes utilisées pour l’observation de l’ostéogenèse et/ou de la pénétration cellulaire et vasculaire sont indiquées à 
gauche de ce schéma. A noter que l’étude par histologie a été menée dans les locaux du B2OA et l’analyse par tomographie 
X à l’ESRF (European Synchrotron Radiation Facility). Les biocéramiques implantées sont symbolisées par des cercles violets, 
rouges et verts codant pour leur longueur (respectivement 2, 4 et 8 mm). Les auras bleues et rouges correspondent 
respectivement à un dépôt de facteur de croissance (rh-BMP2, recombinant human Bone Morphogenic Protein 2) sur les 
biocéramiques ou à leur ensemencement avec des cellules mésenchymateuses humaines (hMSC) avant implantation. 

                                                           
‡‡‡

 L’imagerie en contraste de phase est basée sur la légère déviation des faisceaux de rayon X cohérents lorsqu’ils 
traversent des matières de densité différentes, d’où la nécessité d’un faisceau le plus cohérent possible. C’est une 
technique très sensible et idéale pour l’analyse des matériaux composites. 
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IV.2.3. Résultats et discussion 

IV.2.3.1. Fabrication des implants 
Les biocéramiques fabriquées sont présentées Figure IV-19. Leur longueur (L), épaisseur (H) et largeur 

(I) ont été déterminées sur N=5 échantillons. Les résultats sont présentés sur la Figure IV-19, les 

dimensions sont conformes aux attentes et relativement constantes (£ 1% de variation). 

Le diamètre des pores a été évalué sur 6 échantillons (N = 2 pour chaque longueur). Ces diamètres sont 

parfaitement équivalents quelle que soit la longueur de la céramique. Les écarts-types donnés sur la 

Figure IV-19 intègrent l’ensemble des mesures et prouvent une nouvelle fois la robustesse de notre 

procédé, même avec un moule de faible résolution (25 µm). Nous avons noté toutefois, comme discuté 

dans l’article 2 du chapitre II (Figure 4, A1 et Figure 5 « Circles »), une légère déformation des pores de 

plus petit diamètre. 

La topographie de surface des implants, présentée Figure IV-20, est composée de « marches 

triangulaires » d’environ 20 µm de haut et de large (similaires à celles illustrées Figure IV-10) orientées 

perpendiculairement au sens des canaux. Comme décrit précédemment cette microtopographie 

maitrisée nous semble essentielle dans cette étude in vivo pour optimiser l’ensemencement des 

biocéramiques, et faciliter la conduction et l’apposition osseuse. 

 
Figure IV-19. Photographie des trois types de biocéramiques fabriquées. Les cotes des biocéramiques ont été déterminées 
au pied à coulisse (N = 5). Le diamètre des canaux a été mesuré sur des images des céramiques acquises à la binoculaire (N = 
6 céramiques) ; aucune différence significative n’a été observée entre les différentes céramiques. 
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Figure IV-20. Topographie observée sur la surface extérieure des biocéramiques fabriquées. Cette dernière est 
représentative de l’état de surface à l’intérieur des canaux de la biocéramique. Pour information, les « marches » sont 
orientées perpendiculairement à la direction des canaux. 

IV.2.3.2 Essais biologiques in vivo 
Des études préliminaires de vérification de l’homogénéité de l’ensemencement et d’adsorption de la 

suspension de rh-BMP2 dans les implants ont été réalisées. 

La rh-BMP2 étant couteuse, une molécule modèle de masse molaire équivalente, la picrofuchsine, a été 

utilisée pour évaluer l’imprégnation des implants (Figure IV-21). La couleur homogène rouge observée 

sur tout l’implant confirme que le protocole mis en place permet l’adsorption de la solution de 

picrofuchsine de façon uniforme sur toutes les surfaces (interne et externe) de l’implant, Par analogie, 

nous pouvons penser que les molécules de rh-BMP2 s’adsorbent de façon homogène à la surface de 

l’implant.  

Les tests d’ensemencement des hMSC dans les canaux, dont un exemple est présenté Figure IV-22, 

montrent également que le protocole mis en place et l’architecture des implants permettent une 

répartition homogène des cellules le long des canaux qu’ils soient de 8 mm ou 2 mm de longueur. De 

plus, le fait que la totalité des hMSC restent vivantes après ensemencement indique la parfaite 

cytocompatibilité des implants vis-à-vis des hMSC. 
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Figure IV-21. Imprégnation d’un implant de 4 mm par une solution contenant une molécule modèle (picrofuchsine, couleur 
rouge) de masse molaire comparable à celle de la rh-BMP2. 

 
Figure IV-22. Ensemencement d’un implant de 4 mm par une suspension d’hMSC selon le protocole décrit section IV.2.2.2. 
Les points noirs représentent des hMSC vivantes marquées par un sel de tetrazolium MMT. 

Après 7 jours d’implantation, les cellules de l’hôte ont déjà envahi la totalité des implants de 4 mm de 

long, et donc à fortiori ceux de 2 mm de long, quel que soit le diamètre des canaux circulaires. En 

revanche, même après 30 jours de culture, la zone centrale des implants de 8 mm de long n’est pas 

colonisée. Ceci ne va pas sans rappeler les phénomènes observés pour les grands défauts osseux où les 

zones trop éloignées de la surface de l’implant sont dépourvues de cellules. Ce résultat 

montre/confirme qu’au-delà de » 3 mm de profondeur la migration cellulaire et tissulaire est très 

limitée voire impossible, et ce, quel que soit le diamètre des ouvertures compris entre 150 et 840 µm. 

Après 30 jours d’implantation, de nombreux vaisseaux sanguins pénètrent les implants de 2 et 4 mm de 

long, ceci quelle que soit la taille de pores (Figure IV-23 A). A noter que l’envahissement des pores par 

les vaisseaux sanguins se fait tout d’abord sur les pores à proximité de la peau de l’animal§§§. Après 60 

                                                           
§§§

 Nous reviendrons par la suite sur cette vascularisation « préférentielle » en fonction de la proximité entre pore 
et peau de l’animal. Pour éviter ce biais, l’architecture de ces céramiques a été modifiée lors d’une étude suivante 
(section IV.2.4.1) 
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jours d’implantation (Figure IV-23 B), tous les pores sans exception semblent colonisés par le réseau 

vasculaire. 

Ces observations sont confirmées et précisées par les analyses en tomographie X réalisées à l’ESRF. La 

Figure IV-24 présente un exemple d’images 3D de biocéramiques après 30 jours d’implantation sous-

cutanée. Ces résultats nous confirment tout d’abord que les vaisseaux sanguins pénètrent bien dans les 

canaux et que certains de ces vaisseaux de diamètre supérieur à 50 µm traversent l’intégralité des 

biocéramiques de 2 mm pour s’enfoncer de plus de 3 mm dans celles de 4 mm. D’autre part, ces 

vaisseaux pénètrent et s’enfoncent dans l’implant généralement par le centre des canaux (comme 

illustré sur la Figure IV-24 A). Au cours de leur progression dans les canaux, ils se ramifient en vaisseaux 

de plus petite taille (capillaires) qui semblent se diriger vers/chercher les parois des canaux. La 

formation de matrice minéralisée (visible en jaune sur les images Figure IV-24) est observable en entrée 

et sortie des canaux (sur environ 400 µm, voir Figure IV-24 B) mais également à l’intérieur de ces 

derniers dans des zones où de petits vaisseaux sanguins (capillaires) sont présents (Figure IV-24 C). Ce 

travail long et fastidieux de reconstruction, segmentation, etc. des images n’est à ce jour pas finalisé, 

nous ne pouvons malheureusement pas présenter d’image complète de bonne qualité et encore moins 

de données quantitatives. 

 
Figure IV-23. Photographie de biocéramiques après implantation en sous-cutanée (souris nude) pendant A. 30 jours et B. 60 
jours. Une injection d’un mélange gélatine/encre de chine dans le système vasculaire de la souris après sacrifice permet une 
meilleure visualisation des vaisseaux sanguins (image A.) 



Chapitre IV Mise en application des outils développés 

160 
 

 
Figure IV-24. Images 3D (tomographie X, ESRF) de la vascularisation (en rouge) et minéralisation (en jaune) à l’intérieur des 
biocéramiques après 30 jours d’implantation sous-cutanée chez la souris Nude. Travail en cours (un grand merci à Mikhaël 
Hadida, doctorant au CIS, pour son aide précieuse). 

En parallèle de ces données tomographiques un certain nombre de données histologiques ont été 

analysées et sont présentées Figures IV-25 (angiogenèse) et IV-26 (ostéogenèse). Ces données ont 

permis une amorce de quantification des phénomènes. 

Pour faciliter l’analyse, les vaisseaux ont été distingués par leur diamètre. Trois tailles ont été 

arbitrairement choisies : Ø < 25 µm, 25 £ Ø £ 50 µm et Ø > 50 µm. 

Comme l’indique la Figure IV-25, le nombre de vaisseaux sanguins augmente avec la taille des 

canaux/pores. Soulignons également que les vaisseaux de diamètre important (Ø > 50 µm) sont 

presque exclusivement présents dans les pores de 840 µm de diamètre, ceux de diamètre inférieur 

comportant en majorité des capillaires (Ø < 25 µm). A l’inverse, le rapport   

tend à croître lorsque la section des canaux décroit. Par extrapolation, nous pouvons en déduire que les 

capillaires sanguins occupent un volume supérieur dans les canaux de petit diamètre par rapport à ceux 

de gros diamètre. 

La formation de matrice minéralisée est également fonction du diamètre des canaux. La Figure IV-26 A 

indique que plus le diamètre du canal est large, plus la quantité de matrice minéralisée est grande. 

Toutefois, rapporté à la section du canal, la quantité de matrice minéralisée est plus importante dans 

les canaux de petit diamètre. Cette observation fait écho aux constatations précédentes (Figure IV-24), 
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à savoir que la présence de matrice minéralisée au sein des canaux est assujettie à la présence de 

capillaires. Ces résultats confirment donc le rôle essentiel des capillaires sanguins dans l’ostéogénèse 

[264, 265]. 

 
Figure IV-25. Évaluation par histologie de l’angiogenèse en fonction du diamètre des canaux (implant « brut » de 4 mm, J30) 
avec en A. le nombre cumulé de vaisseaux présents dans les canaux de différents diamètres et en B. le pourcentage 
d’occupation moyen des vaisseaux par canal. 

 
Figure IV-26. Évaluation par histologie de l’ostéogenèse en fonction du diamètre des canaux (implants de 2 mm avec rh-
BMP2, J30), avec en A. la surface de matrice minéralisée moyenne présente chaque canal et en B. cette même valeur 
normalisée par rapport à la section du canal considéré. 

Bien que d’architecture simple, les implants conçus ont permis d’établir des liens entre taille des 

porosités, angiogenèse et ostéogenèse. Il serait tentant d’extrapoler ces résultats à des structures plus 

complexes tridimensionnelles afin d’encourager via cette architecture le développement d’un réseau 

vasculaire menant à la formation d’un nouveau tissu osseux. Une image virtuelle d’une telle structure 

est proposée Figure IV-27. Elle se compose de l’association de deux porosités tri-périodiques de type 

gyroïde : une porosité primaire de taille relativement importante (e.g., 800 µm), qui aurait pour but de 

faciliter la pénétration des gros vaisseaux sanguins jusqu’au cœur de l’implant, et une porosité 

secondaire de petite taille (e.g., 120 µm) qui encouragerait la formation de capillaires et le dépôt d’une 

matrice minéralisée. Cette stratégie va être mise en œuvre dans un projet financé par l’ANR. 
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Figure IV-27. Stratégie pour promouvoir l’angiogenèse et l’ostéogenèse via l’association de deux porosités de type gyroïde. 

IV.2.4. Études en cours et perspectives 
Sur la base des résultats précédents, deux types d’études ont été envisagées : (i) une étude en site 

ectopique murin (sous cutané dorsal) dans la continuité de l’étude précédemment présentée, et (ii) une 

étude en site orthotopique (i.e., osseux) dans laquelle est évaluée l’influence de l’architecture et de la 

composition d’implants sur la réparation d’un défaut osseux de taille critique. 

IV.2.4.1. Modification de l’architecture des implants pour les études 

en site ectopique 
Bien qu’aucun biais expérimental ne soit avéré dans l’étude précédente, deux points fondamentaux ont 

attiré notre attention : 

- l’épaisseur des implants (≈ 2,1 mm) induit une proximité préférentielle des pores situés sur la partie 

supérieure des implants avec la peau de la souris, qui semble être l’origine de la migration 

vasculaire. Une vascularisation préférentielle des pores en fonction de leur localisation sur l’implant 

pourrait alors avoir lieu. 

- la concentration de rh-BMP2 est fonction de la surface d’adsorption disponible dans les canaux ; elle 

diffère donc dans nos précédentes céramiques d’un type de canal à un autre. 

Afin de s’affranchir de ses éventuels artefacts, l’architecture des précédents implants a été repensée 

(Figure IV-28). Chaque implant ne comporte plus alors qu’un seul type de canal de 160, 340 ou 810 µm 

de diamètre. Leur nombre dans chaque implant a été déterminé de façon à avoir une surface interne de 

pores équivalente (surface ≈ 33 mm²), soit respectivement 14, 7 et 3 canaux par implant. La longueur 

des implants a été fixée à 4,5 mm d’après l’étude précédente et leur hauteur réduite à 1,0 mm. 

Comme illustré Figure IV-28, les dimensions globales et locales des implants sont conformes aux 

spécifications du cahier des charges. Les implants ont été imprégnés par une solution de rh-BMP2 avant 

implantation selon le protocole défini section IV.2.2.2. L’implantation de ces nouveaux modèles (6 

céramiques/architecture) en site sous-cutané dorsal chez des souris Nude a été effectuée au B2OA 
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début 2015. Après explantation et fixation, les implants ont été stockés et vont être analysés dans les 

mois à venir. 

 
Figure IV-28. Nouvelle génération d’implants ectopiques : modification de l’architecture des anciennes céramiques (Figure 
IV-19) afin d’éviter les éventuels artefacts expérimentaux. A. représentation CAO et cotes des implants menant à la 
conception des moules. Les colonnes des moules sont supportées par un système d’armature éliminé lors de la fabrication 
des céramiques. B. images des trois types d’implants effectuées à la binoculaire. Les spécifications de ces derniers sont 
détaillées (N=6 céramiques x 3 architectures). 

IV.2.4.2. Influence de l’architecture et de la composition de 

l’implant sur un modèle animal en site orthotopique 
Cette étude constitue un « scale-up » des études précédentes avec le passage d’un site ectopique (sous 

cutané) à un site orthotopique et d’un implant d’architecture « simple » à « complexe ». Elle vise à 

évaluer simultanément l’influence de l’architecture et de la composition d’un implant sur la 

régénération d’un défaut osseux fémoral de grande taille critique (i.e., qui ne se régénère pas 

spontanément). 

Pour ce faire, un suivi hebdomadaire de la formation osseuse in vivo (i.e., sur animal vivant) à l’aide 

d’un microscanner haute résolution (SkyScan 1172, Bruker) a été prévu. Ce type d’étude impose alors le 

choix d’un modèle animal adapté, à savoir un modèle petit animal, pour pouvoir rentrer dans la 

chambre du scanner, mais dont la taille du fémur est suffisante pour pouvoir observer avec précision la 

régénération osseuse. Le rat Lewis représente un compromis adapté à ces contraintes. 

L’équipe du B2OA a tout d’abord mis en place une étude ayant pour but de déterminer la taille critique 

d’un défaut de grande taille au niveau du fémur de ratte Lewis (Figure IV-29, identique à la Figure I-9 
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page 19). Ainsi, une résection fémorale de 2, 3, 4 ou 5 mm a été effectuée et stabilisée via une plaque 

d’ostéosynthèse. La régénération osseuse a par la suite été suivie par scanner jusqu’à 20 semaines. 

 
Figure IV-29. Détermination de la taille de défaut osseux fémoral critique chez le rat. La taille de la résection fémorale 
initiale, ainsi que le temps écoulé (en semaine) après la dite résection sont précisés sur les images. Aucun comblement n’a 
été réalisé après résection et le fémur a été stabilisé à l’aide d’une plaque d’ostéosynthèse en polyétheréthercétone (PEEK) 
fixée en partie proximale et distale à l’aide de 3 vis en TAN (Ti-6 %(w/w)Al-7%(w/w)Nb) de 0,7 mm de diamètre. 

Le défaut osseux de 2 mm est presque régénéré après 20 semaines et la diminution de la taille des 

défauts de 4 mm (non représenté ici) est visible avec le temps, bien que plus lente à mesure que la 

taille du défaut croît. En revanche, aucune régénération osseuse n’est observable pour le défaut de 

5 mm, ce qui en fait un défaut de taille critique pour le fémur du rat Lewis. Cette taille de défaut osseux 

a été choisie pour la suite de l’étude. 

Une fois le modèle animal et la taille de défaut fémoral critique définis, la conception des implants a pu 

être amorcée avec comme point de départ les images scanner d’un fémur de rat Lewis. Ce dernier a 

tout d’abord été segmenté grâce au logiciel Simpleware (Synopsys, États-Unis)  afin de reconstruire une 

image 3D du fémur. La cavité médullaire de l’os a ensuite été comblée et la zone de résection a été 

sélectionnée puis exportée en fichier .stl. Finalement, trois architectures internes différentes ont été 

appliquées à cette résection de 5 mm (Figure IV-30), à savoir une architecture composée de gyroides de 

petite taille (laissant passer une sphère de 300 µm de diamètre), une autre composée de gyroides de 

grande taille (laissant passer une sphère de 800 µm de diamètre) et enfin une architecture témoin de 

type corail (acropora, dérivée d’un scanner de matériau commercial). Les tailles de ces porosités ont 

été choisies selon les résultats de l’étude préliminaire. La conception assistée par ordinateur des 

moules a été menée en conséquence (Figure IV-30). 
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Figure IV-30. Représentation CAO A des biocéramiques conçues pour les essais biologiques en site osseux de taille critique 
(5 mm) et de leur moule respectif (vue en coupe) et B. Une photographie des biocéramiques après fabrication avec (de 
gauche à droite) une architecture « gyroïde » laissant passer une sphère de 300 µm de diamètre en son sein, une 
architecture « gyroïde » laissant passer une sphère de 800 µm de diamètre et enfin l’architecture « acropora » témoin. 

Les biocéramiques ont été produites en hydroxyapatite ( ) et en hydroxyapatite 

carbonatée de type AB ( ) via les 

protocoles décrits au Chapitre II afin de déterminer l’influence de l’insertion de carbonates dans la 

maille apatitique sur la régénération osseuse. Les protocoles pour les essais biologiques (e.g., 

ensemencement, résection) ont été mis en place au B2OA en fin d’année 2015 et début d’année 2016. 

Les premières implantations en site osseux sont attendues dans les prochaines semaines. La Figure IV-

31 résume la philosophie de cette étude. 
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Figure IV-31. Évaluation de l’influence de l’architecture et de la composition d’implants personnalisés en CaP sur la 
régénération osseuse d’un défaut fémoral de taille critique chez le rat Lewis 

IV.3. Conclusion 

Au cours de ce chapitre, deux des six projets collaboratifs amorcés au cours de cette thèse ont été 

succinctement abordés. L’essence de ce travail repose sur la démarche scientifique mise en œuvre pour 

comprendre, formaliser et apporter des réponses à des problématiques en biologie de l’os. La réussite 

de tels projets, très coûteux (temps, moyens humains et matériels), est conditionnée par une bonne 

compréhension et coordination entre spécialistes de domaines différents. 

Notre philosophie est que le spécialiste « matériau » doit placer l’application biologique au cœur des 

spécifications du matériau et par conséquent des procédés de fabrication (Chapitre II) ou de 

caractérisation (Chapitre III) à mettre en place. Il est également essentiel que chaque spécialiste 

développe ses compétences dans les spécialités des autres. Ce retour d’expérience est fondamental et 

permet une évolution concomitante des connaissances du groupe et ainsi des questions scientifiques. 
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Conclusion générale 
 

Ces travaux de thèse se sont intéressés à la modulation des propriétés biologiques de l’hydroxyapatite 

(HA) par le biais d’une voie « chimique », basée sur l’incorporation d’ions carbonate dans la structure 

apatitique, et d’une voie « procédé », reposant sur le potentiel de la fabrication additive. 

Le procédé de fabrication repose sur l’association d’un procédé céramique  traditionnel d’imprégnation 

d’un moule et d’impression en trois-dimensions de ce dernier. Le succès de la fabrication d’implants ou 

de substrats de culture est fonction (i) de la technologie de fabrication additive, qui doit permettre de 

parfaitement maîtriser l’architecture du moule, (ii) de la composition de ce dernier, qui doit être 

adaptée au procédé céramique (e.g., déliantage) et ne doit pas laisser de résidus toxiques après 

élimination, (iii) des méthodes numériques nécessaires à l’élaboration des moules et de leur stratégie 

de conception, et (iv) des propriétés des suspensions, rhéologiques notamment. Des biocéramiques 

d’architectures sur-mesure et standardisées en HA mais également en hydroxyapatites carbonatées 

(CHA) ont ainsi pu être produites avec une maîtrise et une précision encore peu égalée dans le domaine 

(≈ 5 µm). Le potentiel du procédé développé a pu être éprouvé pour de nombreuses problématiques 

(e.g., implants osseux, implants cardiaques, supports de culture pour bioréacteurs) à l’échelle du 

prototype mais également pour des productions plus importantes notamment dans le cadre de projet 

collaboratifs nationaux (ANR Orthoflase,) et européens (Projet ESA ERISTO). Ce procédé va être mis en 

œuvre dans le cadre de 2 nouveaux projets ANR (Céram-Os et Vitabone). Des évolutions quant à ses 

capacités de production sont à prévoir (e.g., vitesse, intuitivité, grandes pièces), pour le 

développements d’implants adaptés aux grands animaux (e.g., brebis) et, pourquoi pas, pour une 

transposition future à l’être Humain. 

La synthèse de CHA pures et monophasique a été réalisée. La méthode de caractérisation par 

spectroscopie IR développée nous a permis de déterminer avec précision le taux d’ions carbonate en 

site A et B de ces CHA. Du fait de sa standardisation, cette méthode va constituer un outil (i) formidable 

d’étude de l’influence respective des carbonates sur la bioréactivité des CHA, et (ii) indispensable dans 

l’optique de mise sur le marché de dispositifs médicaux en CHA (e.g., norme ISO). En outre, cette étude 

a permis de prouver que les propriétés optiques (ou même physiques en extrapolant) des CHA 

dépendent du taux d’ions carbonates introduits en site B. Ceci ouvre d’importants champs 

d’exploration en recherche fondamentale sur le matériau en lui-même : structure cristallographique, 

mécanismes de substitution, frittage, etc. Une thèse en collaboration avec le laboratoire MATEIS (Lyon) 

a par ailleurs débuté sur cette thématique (Sophie Guillou). 

Enfin la philosophie de recherche au sein du laboratoire est de placer la question biologique au cœur 

des spécifications du matériau et par conséquent des procédés de fabrication et de caractérisation de 

celui-ci. Notre vision de l’ingénierie tissulaire ne se résume pas à un cahier des charges 

Matériau/Cellules/Substances mais plus à une stratégie de travail et d’échange entre des équipes de 

spécialités différentes. Enfin, l’expérience accumulée pendant ces quelques années de thèse a montré, 

parfois à nos dépends, qu’il est essentiel de maîtriser l’intégralité des étapes, de la synthèse de la 

matière première à l’évaluation biologique, pour pouvoir espérer faire progresser les connaissances 

spécifiques et communes aux différents acteurs de tels projets collaboratifs. 
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Annexes 

Annexe 1 : Synthèse des poudres 
La synthèse d’hydroxyapatite carbonatée par précipitation est basée sur la réaction entre une solution 
aqueuse de calcium et une solution aqueuse de phosphate et de carbonate ; la vitesse d’introduction 
des réactifs, la valeur du pH et de la température étant contrôlées et régulées pendant la précipitation 
(Figure Annexe 1-1). Ces solutions sont obtenues par dissolution totale en milieu aqueux de nitrate de 
calcium tétrahydraté (Ca(NO3)2;4H2O, pureté 99%, Merck 1.02121, Allemagne), d’hydrogénophosphate 
de diammonium ((NH4)2HPO4, pureté 99%, Merck 1.01207, Allemagne), et d’hydrogénocarbonate 
d’ammonium (NH4HCO3, pureté 99%, Merck 1.01131, Allemagne). Etant parfaitement miscibles et ne 
réagissant pas entre eux, les sels de phosphate et de carbonate sont dissous dans la même solution. 
Cela permet de conserver le rapport stœchiométrique au cours de la précipitation tout en facilitant leur 
introduction dans le réacteur de synthèse. 
 

 
Figure Annexe 1-1 : Schéma du montage de synthèse par précipitation en voie aqueuse 

La solution de nitrate de calcium est introduite dans un réacteur à double paroi de 5 L. Une sonde de 

température Pt 100 placée au cœur du réacteur est reliée à un cryothermostat (Huber K6, Allemagne) 

qui permet une régulation dynamique de la température de réaction par la circulation d’une huile 

siliconée dans la double paroi. Une agitation mécanique (Eurostar IKA Werke) à 480 rpm via une pale en 

PTFE pendant l’intégralité de la synthèse permet l’homogénéisation du milieu réactionnel. Afin d’éviter 

la carbonatation du précipité par le CO2 atmosphérique, le réacteur est balayé par un flux d’argon 

(20 mL/min, pureté 99.999 %, Air Liquide). Le pH est ajusté et maintenu à une valeur consigne de 7,95 

par l’ajout d’une solution concentrée d’ammoniaque ((NH3, H2O), 28%, Merck 1.05423, Allemagne) au 

moyen d’une pompe (ProMinent) reliée à un couple régulateur de pH/électrode (M400/InPro4800, 

Metler Toledo). Une colonne à reflux surplombe la tête du réacteur afin de condenser les vapeurs 

d’ammoniaque. 
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Cinq poudres de compositions différentes ont été synthétisées: une hydroxyapatite phosphocalcique 

stœchiométrique (HA) et quatre hydroxyapatites carbonatées de type B (CxHA, avec x le coefficient 

stœchiométrique théorique d’ions carbonate introduits en site B). Les formules chimiques théoriques 

de ces poudres sont les suivantes : 

HA :  cf. Eq. III-16 

C0,2HA :  cf. Eq. III-17 

C0,4HA :  cf. Eq. III-18 

C0,6HA :  cf. Eq. III-19 

C0,8HA :  cf. Eq. III-20 

où VCa et VOH représentent respectivement les lacunes en site calcium et en site hydroxyde. Ces 

formules chimiques théoriques des CBHA proviennent des formules générales présentes dans la 

littérature (section III.2.1., Eq. III-2 page 66) 

Quelle que soit la stœchiométrie recherchée, la maitrise de la composition de la poudre dépend de la 

maitrise des paramètres de synthèse. Parmi eux : 

1. Le pH de la réaction : dans le cas de la synthèse de l’HA et des CBHA, le pH est maintenu à 7.95 

pour que les espèces H2PO4
-, HPO4

2- et HCO3
- soient majoritaires dans le milieu réactionnel 

comme illustré par les courbes de spéciation ci-dessous. 

 
Figure Annexe 1-2 : Diagramme de spéciation A. de l’espèce carbonate [240], et B. de l’espèce phosphate [241]. A noter 
toutefois que ces diagrammes évoluent en fonction de la température et des espèces chimiques présentes dans le milieu 
réactionnel. 

2. Le rapport molaire en réactifs : les quantités initiales de nitrate de calcium tétrahydraté, 

d’hydrogénophosphate de diammonium et d’hydrogénocarbonate d’ammonium sont fixées en 

fonction de la formule de l’hydroxyapatite à synthétiser 
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3. La concentration en réactifs : pour chaque synthèse, les quantités de réactifs introduites sont 

calculées afin d’obtenir une masse théorique de 120 g de poudre précipitée. Le volume d’eau 

déionisée pour dissoudre le nitrate de calcium est fixé à 1500 mL. De même 

l’hydrogénophosphate de diammonium et l’hydrogénocarbonate d’ammonium sont dissous 

simultanément dans 500 mL d’eau déionisée. 

4. Mode de précipitation : la solution de phosphate et carbonate est ajoutée goutte à goutte à la 

solution de calcium. [190] à un débit de 25 mL/min. La précipitation est effectuée à une 

température de 65 °C et le temps de maturation est fixé à 24 h. 

Après maturation, le milieu de synthèse est centrifugé à 400 rpm pendant 5 minutes (Sorvall Legend XF, 

Thermo Scientifc) pour séparer la phase aqueuse du précipité formé. Le précipité est séché à 80 °C 

pendant 12 à 24 h en étuve puis broyée manuellement. Enfin, la poudre est traitée à 400 °C pendant 2 h 

sous air (Carbolite, Royaume Uni), afin de stopper toute réaction chimique et d’éliminer la majorité des 

résidus de synthèse (e.g., résidus nitrés), puis stockée. 

Les paramètres de synthèse sont récapitulés dans le Tableau annexe 1-1 ci-dessous : 

Tableau annexe 1-1 : Récapitulatif des paramètres de synthèse utilisés 

 

A titre informatif, le Tableau annexe 1-2 indique pour chaque poudre synthétisée la correspondance 

entre coefficient stœchiométrique théorique et pourcentage massique théorique pour les éléments 

calcium, phosphore et carbone. 

Tableau Annexe 1-2 : Correspondance entre coefficients stœchiométriques et pourcentages massiques théoriques des 
éléments Ca, P et C pour chaque poudre synthétisée.  

 

Finalement, dans les conditions expérimentales décrites ci-dessus, la réaction de précipitation peut 

s’écrire en première approximation selon l’équation générale suivante : 

  Eq. Annexe 1-1 

avec x le taux de carbonate introduit en site B et VCa et VOH respectivement les lacunes en site calcium et 

en site hydroxyde. 
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Annexe 2 : Caractérisation des poudres préparées 

Analyses structurales 

L’analyse qualitative des phases cristallines présentes au sein des échantillons est réalisée par 
diffraction des rayons X (DRX). Les diffractogrammes sont enregistrés avec la radiation CuKα (40 kV, 
30 mA) sur un diffractomètre θ/2θ Siemens D5000 à température ambiante. Les acquisitions sont 

réalisées sur un domaine angulaire de 27° à 38° (en 2θ) selon un pas de 0,02° et un temps de comptage 

égal à 9 s. Le pic est considéré comme détectable si le rapport d’intensité signal/bruit est supérieur ou 

égal à 2. Les phases sont identifiées par comparaison avec les références ICDD-PDF (International 
Center for Diffraction Data - Powder Diffraction Files) listées dans le tableau Annexe 2-1. 

Tableau Annexe 2-1 : Référence des fiches ICDD-PDF de l’hydroxyapatite et de possibles phases secondaires présentes après 
synthèse ou traitement thermique. 

 
 
Les paramètres de maille des poudres monophasiques sont déterminés par une méthode d’affinement 

Rietveld (méthode de Lebail) via le logiciel Topas 4.2 (2013, Bruker). Pour cela, l’acquisition d’un 

diffractogramme haute résolution (domaine angulaire : 10° à 120°, pas : 0,02°, temps de comptage : 
10,5 s) est effectuée sur des poudres calcinées à 1000 °C pendant 15 h sous air ou sous CO2. 

Analyses spectroscopiques 

L’acquisition des spectres IR est réalisée sur un spectromètre MIR TF VERTEX 70 (Bruker Optics) équipé 

d’un module de réflexion totale atténuée (ATR) sur des échantillons pulvérulents. Le domaine spectral 

étudié s’étend de 4000 cm
-1 à 400 cm-1 avec une résolution de 2 cm-1

. Chaque spectre est issu d’une 

moyenne de 64 scans. 

Analyses chimiques 

L’analyse quantitative du carbone total contenu dans les échantillons (N=3 à 9) est réalisée à l’aide d’un 

analyseur carbone-souffre (CS-444 Leco). L’échantillon est vaporisé sous flux de dioxygène, et le 

carbone contenu dans l’échantillon ainsi libéré sous forme de dioxyde de carbone. Un système 

infrarouge, étalonné au préalable, permet de doser la quantité de carbone initialement présent. A 
noter toutefois qu’il est impossible via ce système de différentier la provenance du carbone : 
carbonates substitués dans la maille (site A ou B), dioxyde de carbone adsorbé. 

Test phénolphtaléine 

Les poudres synthétisées sont susceptibles de contenir de la chaux sous sa forme hydratée Ca(OH)2. Or, 

en raison de la superposition de la raie principale de diffraction de l’hydroxyde de calcium (plan (200) à 

2θ = 34,08°) avec une raie de l’HA (plan (202) à 2θ = 34,05°), un test qualitatif supplémentaire doit être 

réalisé pour s’assurer de l’absence de chaux dans le composé. Ce test est effectué après calcination des 

poudres d’hydroxyapatite non carbonatée à 1000 °C pendant 15 h sous air en accord avec la norme ISO 
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13779-3 : 2008, ou à 1000 °C pendant 2 sous CO2 pour les hydroxyapatites carbonatées (Thèse A. 

BOYER). 

Dans le cas de l’HA, l’absence de chaux est alors vérifiée en projetant de la poudre encore chaude 

(T> 400 °C) dans de l’eau déionisée. Quelques gouttes de l’indicateur colorée phénolphtaléine sont 

ensuite ajoutées. La solution devient instantanément rose en présence de chaux, qui alcalinise la 

solution. 

Pour les CHA, les échantillons étudiés sont également susceptibles de contenir une phase de carbonate 

de calcium CaCO3, obtenue par précipitation au cours de la synthèse ou par carbonatation de la chaux. 

En effet, au-delà de 900°C et sous atmosphère CO2, le composé CaO, s’il est présent, devient CaCO3 

selon l’équilibre suivant (similaire à Eq. III-13 page 69) : 

 Eq. Annexe 2-1 

La présence de CaCO3 à l’état de traces dans une poudre d’HA ou de CHA est difficile à déceler par DRX 

en raison des seuils de détection trop élevés et de la faible intensité de ses pics principaux de 

diffraction. Le protocole de détection établi consiste alors à calciner l’échantillon sous air à 550 °C 

pendant 10 h. Ce traitement thermique préalable permet de retransformer au moins partiellement 

(transformation totale à 890 °C) la phase CaCO3 en CaO (Eq. III-13, page 69) sans décarbonater la phase 

CHA. Ces paramètres de calcination ont été déterminés via l’étude de la stabilité thermique des 

composés CHA et CSiHA dans le cadre de la thèse d’A. BOYER (cf. III.2.2, page 96). Le test de détection 

de la chaux à la phénolphtaléine peut alors être réalisé sur ces poudres chaudes selon le protocole 

précédemment décrit. 
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Annexe 3 : Résolution du système de deux équations à 

deux inconnues pour la détermination des coefficients 

stœchiométriques des CO3 A et CO3 B d’une CABHA de 

formule théorique Eq. III-26 
 

Formule théorique simplifiée d’une CABHA (similaire à Eq. III-4 page 67 et Eq. III-27 page 125 avec u=0) 

  Eq. Annexe 3.1 

avec x et y les coefficients stœchiométriques des ions carbonates en site B et en site A. 

L’expression des pourcentages massiques en CO3 A et CO3 B présents dans une CABHA peuvent alors 

s’écrire comme suit : 

 

Autrement dit, pour une mole de CAB-HA, le système d’équations III-1 peut se réécrire  

 

avec x et y nos inconnues. 

 

Exprimons l’inconnue y en fonction comme fonction de x et des données connues en utilisant la 

seconde équation du système III-2 :  
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De même, l’équation 1 du système III-2 peut se réécrire 

 

Remplaçons y par son expression dans l’équation précédente 

 

Exprimons l’inconnue x en fonction comme fonction des données connues 

 

 

Pour chaque poudre d’hydroxyapatite carbonatée, la valeur de x est alors calculée grâces aux 

pourcentages massiques en CO3 A et CO3 B déterminés expérimentalement. La valeur de y est déduite 

grâce à l’expression suivante  
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Summary: 

The current approach to produce biomaterials tends to evolve due to societal change such as the 

development of personalized medicine or the eagerness to better understand bone biology. Hence, 

biomaterials, which specifications depends of their intended applications, have to be custom made. 

For bone tissue engineering, this implies to control the scaffold architecture and behaviour in a 

biological environment (e.g. biodegradability). 

Despite their indisputable qualities, the use of hydroxyapatite (HA) bioceramics tend to be limited to 

basic applications (e.g. filling small defects) because of biodegradation, osteoconduction, or 

osteoinduction properties that do not match the actual needs. To exceed these limitations, we explored 

two modifications paths to tune HA biologic properties: a “chemical” approach based on 

incorporation of carbonate ions into apatitic structure, and a “process” approach, built around additive 

manufacturing singular potential. 

Carbonated phosphocalcic hydroxyapatites (CHA) powders were prepared. As carbonate ions may 

occupy HA hydroxyl and phosphate sites, a selective method to quantify their ratio in each site by IR 

spectroscopy has been developed. This innovative spectroscopic method opens numerous 

opportunities for applied and fundamental studies of CHA, but could also be considered as a precious 

standard for a future release of CHA medical devices (e.g. ISO norm). 

A cheap, flexible, robust and reliable manufacturing process based on an additive manufacturing 

technology has been developed and optimized, leading to the production of bioceramics with complex 

architectural features (accuracy » 5 µm). 

This manufacturing process has been implemented in biological studies with fundamental and 

therapeutic purposes. 
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Résumé : 

Les changements sociétaux tels que la personnalisation de la médecine, ainsi que la volonté de mieux 

comprendre la biologie de l’os modifie notre approche de fabrication des biomatériaux. Ces derniers 

se doivent ainsi d’être sur-mesure, c’est-à-dire capables de répondre à une problématique particulière. 

Ceci implique plus précisément dans le cas qui nous intéresse, à savoir l’os, la maîtrise de leur 

architecture et de leur comportement en milieu biologique (e.g., biodégradabilité). 

Malgré leurs atouts incontestables pour ce domaine, les biocéramiques en hydroxyapatite (HA) restent 

cantonnées à des usages modestes (e.g., comblement de petits défauts) ; en cause, des propriétés de 

biodégradation, d’ostéoconduction ou encore d’ostéoinduction souvent inadaptées aux problématiques 

contemporaines. Pour pallier ces limitations, nous avons entrepris deux voies de modulation des 

propriétés biologiques de l’HA, une voie « chimique », basée sur l’incorporation d’ions carbonate 

dans la structure apatitique, et une voie « procédé », reposant sur le potentiel de la fabrication 

additive. 

Des poudres d’hydroxyapatites phosphocalciques carbonatées (CHA) ont été préparées. Les ions 

carbonate pouvant occuper les sites hydroxyle et phosphate de l’HA, une méthode de quantification 

sélective du taux de substitution sur chacun de ces sites a été mise au point. Cette méthode 

spectroscopique novatrice ouvre de nombreuses opportunités d’études appliquées et fondamentales 

des CHA, abordées dans ce manuscrit, et constitue également un outil qui pourrait se révéler précieux 

dans l’optique de mise sur le marché de dispositifs médicaux en CHA (e.g., norme ISO). 

Basé sur une technologie de fabrication additive, un procédé de fabrication de biocéramiques 

d’architecture complexe, reproductible, flexible, fiable, de haute précision (» 5 µm) et peu coûteux, a 

été développé et optimisé. Cet outil de fabrication a été mis en œuvre pour répondre à des questions 

biologiques à finalité fondamentale et thérapeutique. 


