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c.a.d : c’est-à-dire 

CAD : computer aided design 

CAO : conception assistée par ordinateur 

CaP : phosphate de calcium 

CR : caractérisation rhéologique 

Cryo-TEM : microscopie électronique en 

transmission cryogénique 

CSE : cellules souches endothéliales 

CSH : cellules souches hématopoïétiques 

CSM : cellules souches mésenchymateuses 

DINH : N'-dodecanoyl-isonicotino-hydrazide 

DLS: dynamic light scattering 

DMEM: dulbecco’s modified eagle medium 

DOPC: 1,2-deioleoyl-sn-glycero-3-

phosphocholine 

DMPC: 1,2-dimyristoyl-sn-glycero-3-

phosphocholine 

DPPC: 1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-

phosphocholine 

DSC: differential scanning calorimetry,  

EBM : encres de biomatériaux  

ESC : embryonic stem cells 

DMSO : diméthyle sulfoxide 

EthD-1 : homodimère d’éthidium 

FGh: fibroblastes gingivaux humains 

FLT3l: Fms-like tyrosine kinase 3 

FTIR : fourier transform infra-red 

GelMA : gélatine méthacrylée 

GNBA : glycoside nucléolipides bola    

amphiphiles 

GNBA-BA : glycoside nucléolipides bola    

amphiphiles-bis amide 

GNBA-BE : glycoside nucléolipides bola    

amphiphiles-bis éther 

GNBA-BU : glycoside nucléolipides bola    

amphiphiles-bis urée 

GNF: glycosyl-nucleosyl-fluorinated 

GNL: glycoside nucléolipides 

HA: acide hyaluronique 

HAp: hydroxyapatite 

HASC: human adipose stromal cells 

hESC: human embryonic stem cells 

HEPES : acide 4-(2-hydroxyéthyl)-1-pipérazine 

éthane sulfonique 

HUVEC: human umbilical vein endothelial cells 

IPSCs: induced pluripotent stem cells 

IL: interleukines 

IMDM : iscove's modified dulbecco's medium 

IRM : imagerie par résonnance magnétique 

LAB: laser-assisted bioprinting 

LIFT: laser-induced forward transfer 

LMWG: low molecular weight hydrogelators 

LVER: linear viscoelastic region 

MEC : matrice extracellulaire 

MECd : matrice extracellulaire décellularisée  

nHAP : nanohydroxyapatite 

NL : nucléolipides 

NTC : nanotubes de carbone 
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PBS: phosphate buffered saline 

PCL: polycaprolactone 

PEG : polyéthylène glycol 

PEGDA : polyéthylène glycol diacrylate 

PEG-MA : polyéthylène glycol méthacrylate 

PEGTA: polyéthylène glycol tetra-acrylate 

PLA : acide polylactique 

PLGA : acide polylactique-co-glycolique 

PVA-MA : polyvinyl-alcool methacrylate 

RGD : arginine-glycine-acide aspartique 

RMN: résonance magnétique nucléaire 

SAFiN: self-assembled fibrillar network 

SANS: small-angle neutron scattering 

SAS: small-angle scattering 

SAXS: small-angle x-ray scattering 

SCAPs: stem cells from apical. papilla 

SCF: stem cell factor 

SEM: scanning electron microscopy 

SLN: solid lipid nanoparticle 

SR1: stemregenin 1 

StemspanC: stemspan complet 

StemSpan SFEM: serum-free medium for 

culture and expansion of hematopoietic cells 

.stl : format de fichier de stéréolithographie 

SVF : sérum de veau fœtal  

TCP : phosphate tricalcique 

TEM: transmission electron microscopy 

TDM: tomodensitométrie 

TPO: thrombopoïétine 

VEGF: vascular endothelial growth factor 

VPA : acide valproïque 
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 Introduction générale 

La bioimpression est une branche récente de la médecine régénérative et de l’ingénierie tissulaire 

faisant appel aux techniques d’impression 3D. A travers l’impression de matrices de support et de 

cellules, elle vise à reproduire in vitro des tissus et organes. Cette approche souhaite ainsi pallier le 

manque de greffons utilisés pour remplacer des fonctionnalités perdues ou endommagées chez 

l’homme. 

Les bioimpressions sont réalisées au moyen d’une bioencre composée majoritairement de molécules 

gélatrices, d’origine naturelle ou synthétiques, et de cellules. Elles peuvent également incorporer des 

nano ou micro-objets afin de conférer aux bioencres des fonctionnalités particulières. Au cours de ces 

dernières années, un large éventail de biomatériaux ont été développés pour rentrer dans la 

formulation des bioencres. Cependant, rares sont ceux combinant à la fois des propriétés mécaniques 

et biochimiques leur permettant d’être favorables à la croissance cellulaire, d’être imprimées, de 

concevoir des bioimpressions stables dans le temps et d’offrir une capacité de greffe au sein d’un 

organisme vivant. C’est pourquoi, la recherche de nouveaux biomatériaux et le développement de 

nouvelles encres s’avèrent indispensables. 

Au sein des molécules gélatrices, permettant la formation d’hydrogels supramoléculaires, les 

nucléolipides et glycoside nucléolipides ont démontré des propriétés très intéressantes et offrent un 

potentiel non négligeable pour la formulation d’encres de bioimpression 3D. L’objectif principal du 

travail de thèse présenté ci-dessous sera de formuler une encre de bioimpression à partir de ces 

molécules. Le présent manuscrit rapportant les travaux menés dans ce but se divise en deux grandes 

parties.  

La première, nommée « Travaux Antérieurs », a pour but de définir la bioimpression 3D, ses modalités, 

et de montrer sa place au sein des domaines de la médecine régénérative et de l’ingénierie tissulaire. 

Dans un premier temps, les différentes techniques de bioimpression 3D seront évoquées. Dans un 

second temps, les encres, bioencres, leur conception et leurs différents contenus (molécules 

gélatrices, cellules, nano-objets) seront décrits. Enfin, les moyens utilisés dans la caractérisation des 

hydrogels seront abordés. 

La seconde partie de ce manuscrit sera consacrée aux travaux qui ont été menés dans le cadre du 

projet Multiprint et ayant pour objectif la formulation d’une bioencre à partir de molécules gélatrices 

bioinspirées. Les choix qui ont conduit à la sélection parmi 6 candidats de la molécule de diC16dT, les 

expérimentations menées sur cette encre puis sur la bioencre, ainsi que les travaux préliminaires 

menés dans le but d’améliorer cette formulation seront détaillés. 
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I. La bioimpression 3D 

I.1 Introduction : de la transplantation d’organes à la bioimpression 3D 

Transplantation d’organes et préparation in vitro de tissus et d’organes 

L’homme, confronté à des malformations congénitales, des traumatismes, des maladies et au 

vieillissement peut perdre la fonction de ses tissus et organes. Contrairement à certains organismes, 

comme les amphibiens, le corps humain a un faible potentiel de régénération. Les avancées réalisées 

par les techniques chirurgicales et les thérapies immunosuppressives depuis le milieu du 19ème siècle 

ont conduit au succès de la transplantation d’organes, permettant de remplacer des parties 

endommagées et malades du corps. Cependant, le déséquilibre entre l’offre et la demande se creuse 

de plus en plus. Il était estimé qu’en 2018, entre 30 et 45% des patients enregistrés sur la liste d’attente 

des réseaux international et européen pour un don d’organe furent transplantés. Chaque jour 20 

personnes décèdent dans l’attente d’une transplantation. Ces chiffres soulignent dramatiquement le 

besoin et la nécessité d’améliorer la recherche dans ce domaine (1,2). Malgré de nombreux progrès 

réalisés sur les techniques de stockage et de conservation des greffons (2), ou la maîtrise des 

problèmes d’histocompatibilité entre tissu greffé et hôte (3,4), de nouvelles stratégies s’avèrent 

nécessaires pour concevoir des sources sûres et fiables d’organes. L’objectif absolu serait de pouvoir 

produire de novo des organes personnalisés pour chaque patient qui en serait dans l’attente. 

Au cours des dernières décennies, les domaines étroitement liés que sont la médecine régénérative 

et l'ingénierie tissulaire ont évolué dans ce sens et offrent différentes approches à la préparation in 

vitro de tissus et d’organes. En effet, la médecine régénérative vise à restaurer, maintenir, ou améliorer 

la structure et la fonction de tissus ou d’organes endommagés. Elle s’est développée notamment grâce 

aux progrès des techniques d’ingénierie tissulaire (1). Le principe de l’ingénierie tissulaire repose sur 

l’assemblage de constructions tissulaires fonctionnelles par l’utilisation d’échafaudages (scaffolds en 

anglais) servant de support à des cellules. Le développement de ces structures et leur maturité est 

ensuite initié par le biais de molécules biologiquement actives afin d’obtenir des tissus pour des 

applications in vitro aussi bien qu’in vivo (5,6). L’étude des cellules souches et la maitrise de leur 

différenciation (7,8), la création de nouveaux biomatériaux (9–11) et la conception d’échafaudages 

favorisant la croissance cellulaire (12,13) ont contribués à son développement. 

La médecine régénérative et l’ingénierie tissulaire couvrent des domaines d’application très variés. Il 

n’est pas exagéré de dire qu’aujourd’hui tout tissu et organe du corps humain fait l’objet de recherches 

pour leur recréation en laboratoire. 

Ainsi, dans l’ingénierie des tissus cutanés, des greffons autologues de cellules épithéliales sont 

reconstruits à partir de kératinocytes prélevés sur la peau saine du patient ; des substituts cutanés 
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appliqués sur les plaies et les brûlures agissent comme une couche protectrice temporaire favorisant 

l’accélération des processus de cicatrisation (14). La reconstruction osseuse in vivo est envisagée par 

plusieurs stratégies : l’utilisation de biomatériaux ostéoinducteurs ou «intelligents» (céramiques, 

polymères naturels et synthétiques) stimulant l'environnement où ils sont greffés ; des échafaudages 

biodégradables favorisant l’ostéosynthèse et se dégradant progressivement pour laisser place à un 

tissu osseux natif ; des hydrogels (collagène, gélatine, polyéthylène glycol) couplés à des 

nanoparticules de verre (bioglass) ou des nanotubes de carbone permettent d’amplifier la 

régénération osseuse (15,16). 

Il est également possible de concevoir la création de parties d’organes afin de rétablir des fonctions 

biologiques défaillantes. Dans le cas du pancréas, l’assemblage d’îlots pancréatiques humains 

autologues, formés à partir de cellules souches pluripotentes, pourraient permettre de constituer une 

source intrinsèque d’insuline dans le traitement du diabète (17,18). Les mêmes cellules souches 

pluripotentes dans des conditions favorables comme l’encapsulation dans des billes d'alginate, 

permettent également de reproduire des hépatocytes humains capables de produire de l’albumine et 

de l’urée et supportant une implantation in vivo (19,20). 

La longévité d’un organe synthétique ne peut cependant s’envisager sur le long terme qu’en présence 

d’un système vasculaire efficient et parfaitement intégré à celui de l’hôte. La création de vaisseaux 

sanguins en ingénierie tissulaire recourt la plupart du temps à des techniques au cours desquelles un 

tissu vasculaire recrée à partir de cellules souches pluripotentes (différenciées en cellules 

endothéliales et musculaires) et d’une matrice à base de collagène et d’élastine, est enroulé autour 

d’un mandrin. Une fois le tissu mature, le mandrin est extrait pour laisser place à un vaisseau qui devra 

faire preuve d’une résistance mécanique élevée afin de supporter la pression sanguine physiologique 

(21). 

Ces exemples ne sont qu’une infime partie des possibilités offertes par la recherche en médecine 

régénérative et en ingénierie tissulaire. Il est cependant essentiel de noter que la cohésion cellulaire 

puis l’expansion des tissus formés sur un plan en 2 dimensions (2D), mais aussi en 3 dimensions (3D), 

est indissociable de l’utilisation d’une matrice extracellulaire (MEC) adaptée.  

Matrice extracellulaire et développement d’échafaudages matriciels 

Naturellement secrétée par les cellules, la MEC forme une matrice architecturale en 3D et fournit de 

nombreux signaux moléculaires pour améliorer l’organisation des cellules entre elles puis la formation 

d’une structure tissulaire. L’influence mécanique et chimique qu’exerce la MEC sur les cellules est à 

l’origine de changements dans leur expression génique. Elle stimule leur développement mais peut 

aussi altérer le phénotype cellulaire et entraîner leur différenciation. Ces observations ont conduit à 
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une meilleure appréciation de ce qui est appelé le « microenvironnement cellulaire » ou plus 

particulièrement les « niches cellulaires » dans le cas des cellules souches (3,22,23). 

La matrice architecturale 3D naturelle correspond en ingénierie tissulaire au concept d’échafaudage 

évoqué précédemment. Recréer les propriétés naturelles d’un microenvironnement cellulaire pour 

faciliter l’adhésion et la croissance cellulaire s’avère ainsi un défi majeur. A cet enjeu s’ajoute 

également la reproduction de la microarchitecture complexe des tissus. En effet, la synthèse de tissus 

et d’organes doit permettre de restituer leur structure et leur morphologie. Ainsi, il est nécessaire de 

combiner avec précision plusieurs types de cellules et composants, et de reproduire le plus fidèlement 

possible le microenvironnement approprié in vivo pour les cellules (24–27). Bien que prometteuses, 

les techniques d’ingénierie tissulaires conventionnelles font face à certaines limites avec notamment 

un placement incontrôlé des cellules. C’est pourquoi, la transposition des techniques d’impression 3D 

en ingénierie tissulaire prend tout son sens (28). 

L’impression 3D et son application dans le domaine médical  

L'impression 3D ou fabrication additive est une technique de fabrication dite ascendante, qui procède 

par ajout de couches successives de matière. Elle s’oppose aux techniques procédant par retrait de 

matière comme l'usinage (24,29). Sa fonction première est de reproduire des objets, à partir de leur 

modèle informatique en 3D et de matériaux adaptés à la technique d’impression. Un des pionniers de 

l’impression 3D est Charles Hull qui inventa en 1986 le procédé de lithographie 3D basé sur la 

photopolymérisation d’une résine liquide par des rayonnements ultraviolets (Figure 1). D’autres 

procédés furent développés dans les années 90 notamment les procédés de fabrication à base de 

poudre au cours desquels une tête d'impression à jet d'encre et des liants sont appliqués sur un lit de 

poudre pour le cimenter ; ainsi que des technique par extrusion de fils de matériaux thermoplastiques 

au cours desquels, les fils sont fondus pour être déposés et reprennent en masse à température 

ambiante (Figure 1) (24,30). Peu à peu, la fabrication additive s’est fait une place dans le domaine 

médical, notamment grâce aux potentiels de création de produits pharmaceutiques et de dispositifs 

médicaux personnalisés (31). 

Dans le domaine pharmaceutique, l’impression 3D offre des possibilités de conception de formes 

galéniques solides (comprimés, gélules, films orodispersibles, implant notamment) de tailles, de 

formes et de structures plus complexes que par les procédés usuels (Figure 2). De nouvelles 

architectures internes des formes galéniques sont envisagées, dont la répartition des excipients et des 

substances actives améliore la stabilité et modifie les profils de dissolution et de libération. Les 

technologies d’impression 3D permettent également d’améliorer le process de fabrication, en 

facilitant la répartition et le contrôle plus précis des doses de substances actives au sein des formes 

galéniques. Elles permettent également d’envisager des petites productions personnalisées et 

adaptées à des petits groupes de patients particuliers (31). 

https://www.futura-sciences.com/sciences/definitions/matiere-matiere-15841/
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Figure 1: Illustrations des principales techniques d'impression 3D 

Fabrication d’objets en 3D couche par couche à l’aide de différentes techniques d’impression. De gauche à 

droite : La stéréolithographie est une technique au cours de laquelle une résine liquide est photopolymérisée 

par un rayonnement UV ; dans l’impression à base de poudre, un liant est déposé précisément sur un lit de 

poudre pour la durcir; l’impression par dépôt de fil fondu chauffe un filament thermoplastique qui devient 

alors plus malléable avant d’être extrudé. Adapté de Cui et al. (48). 

Figure 2: Fabrication par impression 3D de différentes formes galéniques médicamenteuses 

A. Les différentes techniques utilisées pour l’impression 3D de formes pharmaceutiques sont réparties entre les 

techniques par extrusion, par solidification d’une poudre ou solidification d’un liquide. B. Quelques exemples de 

formes galéniques complexes (comprimés et gélules) qu’il est possible de préparer par impression 3D. Adapté de 

Jamróz et al. (31). 
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Les technologies d’impression 3D permettent également d’adapter les dispositifs médicaux aux 

besoins spécifiques des patients (Figure 3 A.-C.). Il a ainsi pu être développé des pansements adaptés 

à la morphologie et à l’étendue des blessures ; des prothèses externes fabriquées sur mesure pour 

remplacer une partie du corps endommagé (pieds, mains, oreilles, nez) suite à des malformations 

congénitales ou à des déformations traumatiques ; des prothèses implantées orthopédiques de 

hanches, de genoux ou utilisées en chirurgie maxillo-faciale. La fabrication additive permet également 

la réalisation de modèles de planification et de formation chirurgicales ou bien la création de fantômes 

médicaux. Précédemment analysé par des techniques d’imagerie très précises, un organe tuméfié ou 

métastasé (rein, foie, rate) et ses contours peuvent être fidèlement recréés dans un modèle en résine 

(Figure 3 D.). L’objet 3D permet ainsi un diagnostic plus précis, une meilleure évaluation des 

changements pathologiques, une meilleure visualisation de l'anatomie spécifique du patient, facilitent 

considérablement la planification préopératoire et ont une valeur éducative non négligeable (31). 

(32) (33) (34) (35) 

 

Figure 3: Exemples de dispositifs médicaux fabriqués par impression 3D 

A. Modèle 3D d’un nez puis impression d’un pansement adapté réalisé à partir de polycaprolactone(PCL)  

couplée à du cuivre (Cu-PCL) (adapté de Muwaffak et al. (32)). B. Prothèse de main pédiatrique composée 

essentiellement de polymères de plastiques (polylactide) (adapté de Zuniga et al. (33)). C. Prothèse de 

genoux en alliage de titane réalisée sur mesure puis implantée (adapté de Luo et al. (34)). D. Modèle de rein 

imprimé à l’échelle 1/1 par photopolymérisation de quatre polymères différents (arbre artériel (magenta), 

système collecteur (jaune), tumeur (orange), parenchyme et veine (translucide) servant d’outil à la 

programmation des actes chirurgicaux que d’outil éducatif pour le patient (adapté de Bernhard (35)). 
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Mais c’est surtout dans la création de novo de tissus et d’organes que les techniques d’impression 3D 

prennent toute leur importance. L'utilisation de telles technologies pour le positionnement 3D de 

cellules a été démontré pour la première fois en 1988 par Klebe sous le terme de cytoscription (36) 

(Figure 4 A.). C’est réellement à partir des années 2000 qu’apparaissent les concepts « d’impression 

d’organes » (24). Ce terme était alors défini comme «une technologie d’impression 3D assistée par 

ordinateur, basée sur le dépôt couche par couche, de cellules et / ou d’agrégats de cellules dans un gel 

3D avec une maturation séquentielle de la construction imprimée en un tissu ou organe vivant perfusé 

et vascularisé (37) (Figure 4 B. et C.). Aujourd’hui, le terme de bioimpression 3D (3D bioprinting), 

également nommée bioimpression (bioprinting ou bio-printing), prévaut. 

 

Biofabrication, bioimpression et bioassemblage 

La bioimpression 3D est un vaste domaine de recherche actuellement en plein essor. Le nombre de 

publications scientifiques s’y rapportant est en expansion constante depuis une dizaine d’années 

(Figure 5). De multiples techniques se sont développées dernièrement, dont les plus récentes 

innovations sont régulièrement rapportées (24,38–42). Néanmoins, l’émergence de différentes 

techniques au sein de diverses unités de recherche a conduit à une terminologie hétérogène. Ce 

manque de clarté peut conduire à un mésusage des termes pour de nombreux scientifiques d’horizons 

différents et travaillant sur un sujet commun. C’est pourquoi, un collectif de spécialistes reconnus dans 

ce domaine a proposé une approche détaillée de ces définitions (5), et les mets régulièrement à jour 

Figure 4: Du positionnement de cellules à la bioimpression 3D 

A. Illustration des travaux de Klebe et al. (36) montrant le positionnement de cellules par technique 

de cytoscription sur une plaque de verre recouverte de 2% d’agarose. B. Illustration des concepts 

d’impression d’organe par imprimante cellulaire couplée à un ordinateur (adapté de Mironov et al. 

(37)). C. Représentation schématique du principe de la technologie d'impression d'organe: 

placement des agrégats de cellules couche par couche dans un gel en solidification avec fusion 

séquentielle des agrégats de cellules et transformation en tube 3D (adapté de Mironov et al. (37)). 
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au grès des avancées technologiques (43,44), permettant ainsi de clarifier les relations entre les 

différents concepts de bioimpression. 

Il est important de préciser que la bioimpression 3D s’inscrit au sein d’une thématique plus large, qui 

est le fruit du rapprochement des techniques d’impression 3D et des concepts de médecine 

régénérative et d’ingénierie tissulaire, nommée biofabrication (5). La biofabrication est un processus 

consistant à disposer des composants cellulaires et non cellulaires dans l’espace afin d’imiter la 

composition et la fonctionnalité des tissus humains (24). La biofabrication se définit également 

comme : « la génération automatisée de produits biologiquement fonctionnels avec une organisation 

structurelle à partir de cellules vivantes, de molécules bioactives, de biomatériaux […], d'agrégats 

cellulaires tels que des micro-tissus ou des constructions hybrides de matériel cellulaire, par 

bioimpression ou bioassemblage et tout processus de maturation subséquent » (44). Ainsi, le domaine 

de la biofabrication peut être abordé par deux stratégies: la bioimpression et le bioassemblage (44). 

La bioimpression est définie comme « l’utilisation de processus de transferts assistés par ordinateur 

pour la structuration et l’assemblage de matériaux vivants et non vivants avec une organisation 2D ou 

3D prescrite pour la production de structures bioartificielles utilisées dans les études de médecine 

régénérative, de pharmacocinétique et de biologie cellulaire de base ». Ainsi, « la fabrication additive 

d’échafaudages 3D capables d’instruire ou d’induire les cellules à se développer en une structure 

mimétique de tissu ou analogue de tissu, par exemple par le biais d’une interaction cellulaire distincte, 

Recherche par mot clés effectuée sur la base de recherche Scopus (mise à jour : 01/11/19). L’échelle de gauche 

(rouge) rapporte le nombre de publications dans le domaine de l’ingénierie tissulaire ; celle de droite (bleue) 

se réfère aux publications dans le domaine de la bioimpression 3D. 

Figure 5: Evolution du nombre de publications scientifiques dans les domaines de recherche de la 

bioimpression 3D et de l’ingénierie tissulaire. 



La bioimpression 3D 

  31 

d’une induction hiérarchique de différenciation ou d’une évolution fonctionnelle des échafaudages 

fabriqués relève de la bioimpression » (44). La technique de bioimpression permet de déposer avec 

une haute résolution une encre pour impression, composée d’une matrice, de biomatériaux, de 

cellules, de biomolécules, avec une précision pouvant imiter la structure du tissu natif. La Figure 6, 

présente une illustration de ce concept. Le choix du type de biomatériaux utilisés et l’incorporation 

directe ou non des cellules au sein de l’encre varient en fonction de la technique d’impression utilisée. 

Ces notions seront évoquées plus en détails dans la partie II Les encres de biomatériaux et bioencres, 

page 50.  

 

Le bioassemblage est une technique de biofabrication, alternative à la bioimpression. Elle s’en 

distingue par le fait que les constructions hiérarchisées en 2D ou 3D sont réalisées par l’assemblage 

d'unités de fabrication préformées et contenant des cellules. Parmi elles, il est possible de citer les 

sphéroïdes tissulaires, les pastilles cellulaires ou les fibres et les feuillets cellulaires (Figure 7) ou bien 

des structures plus complexes telles des organoïdes ou des micro-tissus constitués de cellules et de 

matrices extracellulaires. Ces blocs de construction plus complexes sont formés par auto-organisation 

cellulaire en culture 3D suivies par des étapes de fusion tissulaire et de maturation (5,44,45).  

Les techniques d’impression 3D adaptées à la biofabrication sont nombreuses et les limites entre 

bioimpression et bioassemblage ne sont parfois pas aisées à discerner. Certaines techniques peuvent 

s’adapter autant à la bioimpression qu’au bioassemblage (on pense notamment aux techniques 

d’extrusion). Par exemple, dans le cas de l’impression de dépôts de sphéroïdes ou de cellules 

contenant des nanoparticules magnétiques, ces approches sont considérées par certains auteurs 

comme relevant de la bioimpression (mélange de ces éléments dans une bioencre puis dépôt par une 

technique d’extrusion). Elles sont cependant catégorisées par d’autres comme relevant du 

bioassemblage car les unités formées sont précisément placées puis associées entre elles en de plus 

A. Process d’impression avec dépôt de cellules après impression de l’échafaudage. B. Process 

d’impression avec mélange de l’encre et des cellules. Extrait de Pedde et al. (47). 

Figure 6: Illustration schématisée du concept de bioimpression 
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grandes unités (46). D’autres techniques sont cependant plus spécifiques d’une catégorie de 

biofabrication, comme les techniques adaptées de l’industrie du textile pour le bioassemblage: 

electrospinning, meltspinning, wetspinning et microfluidic spinning (47). 

 

Les différences majeures entre bioimpression et bioassemblage au sein du domaine de la 

biofabrication ont ainsi été précisées dans cette partie. Connaître les spécificités de chacune de ces 

notions et la façon dont elles se positionnent les unes par rapport aux autres (Figure 8) permet de 

pouvoir mieux appréhender les techniques et approches utilisées en bioimpression 3D ainsi que la 

conception des encres et bioencres.  

 

Figure 7: Illustration du concept de bioassemblage de fibres cellulaires 

A) Microfibres utilisées pour générer B) des vaisseaux biomimétiques et C, D) des échafaudages par C) 

approches textiles ou D) empilement des microfibres. Extrait de Pedde et al. (47). 

Figure 8: De la médecine régénérative à l’impression 3D et la biofabrication 
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I.2 Les étapes du processus de bioimpression 

Classiquement, un process de bioimpression est découpé en trois étapes : pré-process, process et 

post-process (24,48). Le pré-process implique la réalisation d’un modèle 3D numérique obtenu à partir 

d’images médicales traitées par des logiciels de type CAO (conception assistée par ordinateur ; CAD en 

anglais pour « computer aided design ») et la sélection des matériaux appropriés à l’impression. Après 

le pré-process, les images conçues sont envoyées au système de biofabrication qui lance l’étape 

d’impression de l’objet. Enfin, durant la phase de post-process, les constructions imprimées sont 

transférées dans un bioréacteur pour mettre en route l’étape de maturation des tissus. Un résumé de 

ces étapes est illustré par la Figure 9. 

Pre-process : Avant de pouvoir imprimer un tissu ou un organe en 3D, il est nécessaire de créer un 

fichier numérique contenant les données indispensables à la recréation couche par couche de ces 

structures. Les informations sur l'anatomie, la structure histologique, la composition et la topologie 

des organes et tissus sont obtenues en utilisant diverses approches d'imagerie médicale comme l’IRM 

(imagerie par résonnance magnétique) ou la TDM (tomodensitométrie) (49,50). Les images obtenues 

en 3D par ces techniques sont ensuite divisées en tranches horizontales en 2D. La structure souhaitée 

des modèles 3D numériques est recréée avec précision à l'aide d'un logiciel de CAO et stockée sous 

forme de fichiers de stéréolithographie (.stl) (en référence à la toute première technique d’impression 

3D). C’est également au cours du pré-process que le choix du type d’encre et sa composition sont faits 

et tiennent compte de la technique de bioimpression (24,48). 

Process : au cours de la phase de process, la bioimprimante dépose l’encre, précédemment 

sélectionnée, selon les informations du fichier .stl en coupe transversale 2D. La structure souhaitée est 

ainsi imprimée en 3D couche par couche. Les capacités d’impression de l’encre, déterminées par 

diverses propriétés physiques et chimiques, doivent être optimisées avec la technique d’impression 

Figure 9: Illustration des étapes du process de bioimpression 
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afin de garantir un dépôt homogène de l’encre. Il est à noter que plusieurs techniques d’impression et 

plusieurs types d’encres (si l’imprimante est équipée de plusieurs buses) peuvent être utilisées en 

même temps (24,48). 

Post-Process : Enfin, l’étape de post-process impliquant le développement de structures 

biomimétiques, de supports mécaniques et de fonctionnalités biologiques, est une étape essentielle 

du développement des tissus ou organes matures en vue d’une applications in vivo. Des méthodes 

additionnelles de fabrication sont parfois couplées à la technique de bioimpression, notamment les 

supports de substrat et les modèles sacrificiels, pour créer des élasticités / des forces mécaniques plus 

élevées, des structures plus précises ou plus complexes. Plus important encore, une culture in vitro 

dans un bioréacteur (enceinte imitant les environnements in vivo des tissus) sera réalisée pour induire 

et améliorer la maturation de la construction, transformant ainsi les structures en tissus ou organes 

fonctionnels avant d’être implantée in vivo. La bioimpression in situ est quant à elle un cas particulier 

où la bioimpression est directement réalisée sur le sujet vivant sans étape de maturation ex vivo 

(24,48). 

I.3 Principales techniques de bioimpression 

Il est courant de retrouver dans la littérature des revues rapportant les dernières avancées en 

bioimpression avec une classification des techniques en quatre catégories, la plus abordable pour une 

première approche dans ce domaine : bioimpression par jet d’encre, bioimpression par laser, 

bioimpression par extrusion et stéréolithographie (24,39,42,51–58). En effet, ces dernières sont les 

plus couramment utilisées en bioimpression 3D, notamment les techniques d’extrusion. 

D’autres techniques moins courantes sont cependant retrouvées dans les travaux de bioimpression et 

biofabrication et des classifications plus poussées sont proposées (44,47). Ces différentes techniques 

ont toutes pour but de fabriquer un échafaudage/une matrice favorable à la croissance cellulaire et 

dont la composition (biomatériaux) mime l’environnement naturel d’un tissu. Elles se distinguent 

également sur la possibilité de pouvoir imprimer directement des cellules au cours du process 

d’impression ou non (cf. II. Les encres de biomatériaux et bioencres, page 50). Dans les paragraphes 

ci-dessous, ne seront évoquées que les quatre techniques principales de bioimpression. Leurs 

principales caractéristiques sont résumées dans le Tableau I, page 41.  

I.3.1 La bioimpression par jet d’encre  

L’imprimante à jet d’encre a été inventée par la société Hewlett-Packard dans les années 70. 20 ans 

plus tard, elles ont été modifiées pour permettre le contrôle du dépôt sur l’axe Z et s’adapter aux 

approches de fabrication additive. La bioimprimante à jet d'encre (inkjet-based bioprinting ou droplet-

based bioprinting) produit de petites gouttelettes d’encre (1 à 100 picolitres ; 10 à 50 µm de diamètre). 
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Les deux méthodes les plus couramment utilisées diffèrent par la méthode de formation des 

gouttelettes d’encre : système piézoélectrique ou thermique (Figure 10 A.). La première utilise des 

cristaux piézoélectriques pour produire des ondes acoustiques qui génèrent une pression et forcent le 

passage de l’encre par la buse. Dans la seconde, le chauffage localisé de l’encre entraîne la formation 

de bulles, exerçant une pression sur l’encre qui est éjectée. Plusieurs études ont démontré que les 

cellules ne sont pas affectées par la température élevée locale (jusqu'à 300°C) en raison de la très 

courte période d'exposition (2 μs) pendant le process d'impression. A l’inverse, la gamme de 

fréquences utilisée dans l’impression par système piézoélectrique peut entraîner des dommages 

cellulaires et une lyse. La bioimpression par jet d’encre thermique apparaît donc plus adaptée à 

l’impression simultanée de cellules (24). La viabilité des cellules post-impression peut ainsi atteindre 

80 à 90% (24,55,58). 

Les encres utilisées pour la bioimpression par jet d’encre sont majoritairement constituées d’hydrogels 

tels que l’alginate, le collagène, la fibrine, la gélatine méthacrylée (GelMA). Elles sont choisies en raison 

de la facilité d'éjection ou de leurs modalités de réticulation compatibles avec les différentes 

techniques de bioimpression par jet d’encre (59). La réticulation du gel contenu dans l’encre doit se 

produire in situ après la sortie de la buse et simultanément au processus d'impression (par exemple 

par photopolymérisation). Si elle se produit trop tôt, à l'intérieur de la tête d'impression, des bouchons 

peuvent être créés ; si elle ne se produit pas assez rapidement, la solution d’hydrogel non réticulé peut 

se propager et entraver la formation de la construction. Les contraintes de cisaillement 

caractéristiques du processus par jet d’encre peuvent influencer négativement la viabilité cellulaire. 

Les encres pour impression par jet d’encre doivent présenter de faibles viscosités (<10 mPa.s) et des 

densités cellulaires <106 cellules/ml. Une faible viscosité sous-entend que les molécules gélatrices 

utilisées sont en très faible concentration, ce qui peut influer sur la stabilité des structures 3D 

imprimées. Malgré ces inconvénients, les imprimantes à jet d'encre rencontrent un certain succès pour 

leur facilité d’utilisation, leur résolution élevée (10-50µm), un faible coût, leur rapidité d’impression et 

la compatibilité avec diverses bioencres (24,55,60). 

L’équipe de Gao et al. (61,62) a travaillé sur la bioimpression par jet d’encre et a imprimé des cellules 

souches mésenchymateuses humaines, simultanément avec du verre bioactif et de l'hydroxyapatite 

polymérisée, dans un échafaudage de poly (éthylène) glycol diméthacrylate (PEGDA). Par rapport au 

processus d’ingénierie tissulaire par ensemencement, les cellules présentaient une meilleure 

répartition dans l'échafaudage bioimprimé et évitaient une accumulation des cellules causée par la 

gravité, dommageable à la genèse de néo-tissus structurés (62) (Figure 10 B.). 
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I.3.2 La bioimpression laser 

La bioimpression par laser (laser-assisted bioprinting (LAB) ou biological laser printing) est également 

connue sous l’acronyme LIFT (laser-induced forward transfer). Au cours de ce procédé, un faisceau 

laser pulsé est focalisé et balayé sur un substrat donneur qui est recouvert d'une couche métallique à 

haute absorbance d’énergie (ex : or, titane) et d'une couche d’encre biologique. La focalisation du laser 

en un point provoque une évaporation locale de la couche absorbante, créant ainsi une bulle sous 

haute pression qui propulse de petites portions d’encre vers un substrat de collecte. Le jet d’encre 

s'étend vers le collecteur avant de se séparer du substrat donneur, créant ainsi une connexion 

temporaire entre les deux substrats (Figure 11) (24,55). 

Cette technique de bioimpression ne nécessite aucune buse et n'est donc par conséquent pas affectée 

par des problèmes d'obstruction ni de cisaillement contrairement aux techniques de bioimpression 

par jet d’encre et de bioimpression par extrusion. La bioimpression par laser est d’une haute 

résolution, comprise entre 10 et 100 μm et est également assez précise pour pouvoir déposer une 

cellule de façon singulière. Elle est influencée par divers facteurs, tels que les paramètres du laser, 

l’espace entre le substrat donneur et la plateforme du collecteur, l’épaisseur et la viscosité de la couche 

d’encre. Le LAB convient aux bioencres dont la viscosité est comprise entre 1 et 300 mPa.s et la densité 

cellulaire moyenne d'environ 108 cellules ml-1. Une large gamme de cellules peut être imprimée dans 

ce processus et la viabilité des cellules est également bien conservée (95%)(42). Plusieurs types 

d’encres peuvent être utilisées dont les hydrogels et les céramiques. Pour imprimer des constructions 

3D de haute résolution spatiale, la bioencre doit présenter des capacités de réticulation rapide. Parmi 

les encres compatibles avec la LAB, la réticulation ionique de l'alginate de sodium, la gélification de 

Matrigel® ou la polymérisation du fibrinogène induite par la température sont fréquemment utilisées. 

 

Figure 10: Principe de la bioimpression par jet d’encre 

A. Représentation schématique des principales techniques d’impression par jet d’encre (Adapté de Pati 

et al. (39)). B. Illustration des travaux de Gao et al. (62) sur la biofabrication de substituts osseux et 

l’importance d’une répartition précise des cellules pour la création de nouveaux tissus. 
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L’impression de plusieurs types cellulaires nécessite une préparation fastidieuse de couches 

individuelles chargées en cellules. La bioimpression par laser est une procédure assez coûteuse car elle 

requiert l'utilisation d'une diode laser à haute résolution et haute intensité. Le débit d’impression est 

également assez faible, rendant le processus d’impression assez long comparé aux autres techniques 

de bioimpression (24,51,55). 

Par exemple, cette technique était utilisée dans les travaux de Catros et al. (63) où une bioencre était 

constituée de cellules MG63 (cellules humaines d’ostéosarcome) et d’alginate 1%. Les dépôts en forme 

de cercle, réalisés sur des biopapiers de polycaprolactone (PCL) ont présenté une viabilité et une 

prolifération cellulaire supérieure par rapport aux cellules déposées sans motifs (Figure 11 B. et C.). 

Ces dépôts ont ensuite pu être implantés avec succès chez la souris. Les coupes histologiques réalisées 

après l’étude ont montré une bonne intégration des implants avec la formation d’une couche fibreuse 

en leur sein, et une absence de réaction inflammatoire. 

I.3.3 La bioimpression par extrusion 

La bioimpression par extrusion est la méthode la plus privilégiée pour la fabrication d’architectures 

3D chargées en cellules. L’encre, disposée dans des seringues est extrudée de façon continue soit par 

un système pneumatique, soit par un système mécanique (piston, vis sans fin) sur un substrat de 

réception (Figure 12). Contrairement aux bioimpressions par laser ou par jet d’encre, la bioimpression 

Figure 11: Principe de la bioimpression laser 

A. Principe de bioimpression par laser (Adapté de Pati et al. (39)) B. et C. :Travaux de Catros et al. 

(63) B. (a) et (b) Dépôt de cellules MG63 par technique LAB sur un biopapiers de PCL . C. (a) et (b) 

Test Live/Dead (4j et 48h, échelle 500 et 150µm respectivement) après impression de l’encre, 

montrant en vert les cellules vivantes, organisées en forme de cercle ; (c) observation de matrice 

extracellulaire secrétée par les cellules MG-63 et fibres de PCL observées par SEM (échelle 20µm). 
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par extrusion ne dispense pas de petites gouttelettes de bioencre, mais des filaments d'hydrogel plus 

larges (environ 150–300 μm de diamètre), rendant la technique moins précise (résolution de 200-

1000µm) que la bioimpression par jet d’encre ou laser. Il est possible d’ajuster avec précision les 

paramètres d’impression appliqués à l’encre, notamment la vitesse de déplacement et la force 

d’extrusion. Ces imprimantes sont ainsi capables d’extruder de nombreux types d’encres (cf. II. Les 

encres de biomatériaux et bioencres, page 50), et prennent en charge une large gamme de viscosité, 

notamment les encres très visqueuses (30mPa.s –6× 107 mPa.s). La densité cellulaire présente dans 

l’encre peut également être très élevée (>108 cellules/ml) (55). Des études ont également montré que 

la viabilité des cellules après une bioimpression basée sur une extrusion est généralement modérée, 

entre 40 et 80% environ, en raison des fortes contraintes de cisaillement subies par les cellules au 

cours du processus d'extrusion (58). 

 

En effet, au cours de l’impression par extrusion, la pression exercée sur l’encre et le passage à travers 

la buse entraînent des contraintes de cisaillement élevées de l’hydrogel. Celles-ci peuvent rompre ou 

perturber les liaisons interconnectées du réseau moléculaire de l’hydrogel. Cet endommagement de 

la réticulation de l'hydrogel peut entraîner une baisse de la viscosité et une diminution de la fidélité 

de l'impression. L’hydrogel doit ainsi posséder des propriétés mécaniques et rhéologiques adaptées à 

l’impression par extrusion, notamment des propriétés rhéofluidifiantes et thixotropes (cf.III.2 La 

rhéologie appliquée à la caractérisation des gels, page 92) (42). 

Quelques différences sont à noter entre les trois systèmes comme le débit et la capacité d’extrusion. 

En effet, le système pneumatique peut être sujet à des retards associés à la compression du gaz moteur 

(correction apportée par des systèmes à valve (58)); le débit est ainsi mieux contrôlé dans un système 

Figure 12: Principe de bioimpression par extrusion 

A. Représentation schématique des différents types d’impression par extrusion (Adapté de Pati et al. (39)). 

Illustration des travaux de Jia et al. (64) sur la bioimpression de structures tubulaires perfusables à l’aide de 

buses adaptées (1-3) et favorable à la croissance cellulaire de cellules souches mésenchymateuses sur une 

durée de 21j (4). 
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à piston. L’extrusion par vis prend en charge plus aisément les encres de très fortes viscosités. Il est 

possible d’adapter plusieurs modules aux bioimprimantes par extrusion, notamment des modules 

permettant de réaliser la photoréticulation des gels après extrusion, ou la bioimpression de plusieurs 

gels en même temps (utilisation simultanée de plusieurs têtes d’impression). 

L’impression par extrusion est privilégiée par rapport aux autres techniques pour plusieurs raisons : 

facilité d’utilisation, faible coût, contrôle aisé des formes, des pores, de la distribution cellulaire de 

l’échafaudage imprimé. Tous ces avantages contribuent à faire de la technologie de bioimpression par 

extrusion la technologie d'impression 3D la plus utilisée dans le commerce au cours des dernières 

années (24,42). 

L’inconvénient majeur de la bioimpression par extrusion est sa résolution inférieure (200–1000 μm) 

par rapport à la bioimpression à jet d’encre ou laser. Cela peut limiter son application à certaines 

applications de tissus mous nécessitant de très petites tailles de pores pour une réponse tissulaire 

optimale. De plus, l’encrassement potentiel des buses et la diminution de la viabilité cellulaire due aux 

contraintes de cisaillement lors de l’extrusion peuvent également jouer en sa défaveur. Cependant, la 

sélection du biomatériau adéquat et sa concentration idéale au sein de la bioencre est importante 

pour la survie des cellules durant le process d’impression, ainsi que pour le maintien de la viabilité et 

de la fonctionnalité des cellules à long terme (40,42). 

Outre des structures pleines et denses, il est également possible de bioimprimer des structures 

tubulaires, afin d’envisager la vascularisation et la perfusion de tissus. A l’aide d’une bioencre 

composée de GelMA, d’alginate et de polyéthylène glycol tetra-acrylate (PEGTA) et de buses adaptées, 

Jia et al. (64) ont bioimprimé plusieurs constructions tubulaires multicouches. Ces structures 

perfusables ont présenté des propriétés biologiques favorables à l’étalement et la prolifération de 

cellules souches endothéliales encapsulées dans l’encre. 

I.3.4 La bioimpression par stéréolithographie 

Les bioimprimantes utilisant la technique de stéréolithographie sont basées sur le concept de 

solidification sélective d'une encre (chargée en cellules ou non) par photopolymérisation 

(rayonnements UV). Ce processus d’impression couche par couche est contrôlé par un élément mobile 

sur un axe Z (Figure 13 A.). En stéréolithographie, un motif 2D est projeté sur le réservoir d’encre, ce 

qui permet de générer des structures 3D complexes sans recourir à une tête d'impression se déplaçant 

selon les axes X et Y. La vitesse de bioimpression est ainsi plus élevée par rapport aux autres 

imprimantes pourvues d’une buse. La stéréolithographie possède une haute résolution (1 µm). La 

réticulation sélective des encres par la lumière n'entraîne aucune contrainte de cisaillement sur les 

cellules, ce qui permet à ces imprimantes d'obtenir une viabilité cellulaire élevée (> 85%). Néanmoins, 
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cette viabilité est dépendante du type cellulaire et de sa sensibilité par rapport aux types de 

rayonnements UV appliqués (24,58). 

 

Une large gamme de matériaux peut être utilisée. Par exemple, les matériaux à base de gélatine, de 

polypropylène fumarate ou de triméthylène carbonate modifiés chimiquement sont utilisés pour 

imprimer des implants osseux. Des polymères de haut poids moléculaire, tels que le DL-Lactide et le 

polyéthylène glycol diacrylate entraient dans la composition d'échafaudages chargés de cellules. Une 

limite majeure de la stéréolithographie est la nécessité pour le liquide d'être transparent avec une 

diffusion limitée des rayonnements afin de permettre une réticulation uniforme. Cela limite la densité 

cellulaire dans la bioencre à environ 108 cellules/mL (24,58). 

L’équipe de Lim et al. (65) a bioimprimé des constructions d’hydrogel à haute résolution (25 à 50 µm) 

à partir d’une biorésine de poly (vinyl-alcool) méthacrylé (PVA-MA) et de GelMA à 1% (Figure 13 B.). 

Celle-ci supporte l’ajout de cellules encapsulées et permet une survie à long terme (> 90%) jusqu'à 21 

jours. De même, la synthèse endogène de tissus osseux et cartilagineux a été confirmée au sein de 

cette bioencre.  

Figure 13: Principe de bioimpression par stéréolithographie 

A. Représentation schématique du système (adapté de Heinrich et al. (58)). B. Exemples de constructions 

de haute résolution imprimées par stéréolithographie. L’hydrogel utilisé dans cet exemple (biorésine à base 

de poly (vinyl-alcool) méthacrylé (PVA-MA) et de gélatine-méthacrylée (Gel-MA) à 1%) est favorable à 

l’encapsulation et la survie à long terme de cellules endothéliales humaines (Adapté de Lim et al. (65)).  
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I.3.5 Avantages et inconvénients des principales techniques de bioimpression 

Les avantages et inconvénients des techniques d’impression sont récapitulés dans le Tableau I. Les 

critères de choix d’une technique par rapport à l’autre sont dépendants de la construction à réaliser, 

notamment de la résolution nécessaire, de la précision du dépôt cellulaire à appliquer, des 

biomatériaux utilisés et de leur compatibilité avec les techniques d’impression, des moyens financiers 

et de l’expérience dans ce domaine (certaines techniques étant plus accessibles que d’autres). Il est 

également possible de s’orienter vers une imprimante commercialisée ou de développer sa propre 

imprimante. 

Tableau I: Tableau récapitulatif des avantages et inconvénients des quatre techniques principales de 

bioimpression 

 Jet d’encre Laser Extrusion Stéréolithographie 

Simplicité 
d’utilisation 

Simple Complexe Simple Moyenne 

Variété des 
biomatériaux 

Importante Moyenne Importante Limitée 

Viscosité des 
biomatériaux 

Très faible 
< 10 mPa.s 

1-300 mPa.s 30- 6x107 mPa.s Pas de limites 

Densité cellulaire 
Faible 

<106 cell/ml 
Faible à modérée 

108 cell/ml 

Elevée >108 cell/ml 
Compatibilité avec 

les sphéroïdes 

Faible à modérée 
108 cell/ml 

Résolution 
Elevée 

10-50µm 
Elevée 10-100µm 

Moyenne-Faible 
200-1000µm 

Moyenne-Elevée 
100µm 

Dépôt 
unicellulaire 

Possible Possible Difficile NC 

Vitesse 
d’impression 

Rapide 
105 gouttes.s-1 

Lente - Moyenne 
200-1600 mm.s-1 

Lente 
10 μm.s−1 -700 

mm.s−1 
Rapide 

Viabilité cellulaire >85% >95% 40-90% >90% 

Coût Faible Elevé Faible-Modéré Modéré 

Verticalité des 
constructions 

Faible Moyenne Bonne Bonne 

Inconvénients 

Manque de 
précisions dans 

la taille et le 
positionnement 

des 
gouttelettes. 

Nécessité d’une 
encre à 

viscosité faible 

Technique 
complexe 

L’extrusion entraîne 
des distorsions 

cellulaires réduisant 
la viabilité cellulaire 

Nécessite 
l’utilisation 

d’encres 
transparentes et 
photosensibles. 

L’utilisation d’UV 
peut être un frein 

à la viabilité de 
certaines cellules 

NC= non concerné.        Adapté de (30,55,56,58) 
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I.4 Exemples d’applications de la bioimpression 3D 

Les technologies de bioimpression ont constamment évolué. Débutées par l’impression de quelques 

cellules sur un support adapté, plusieurs équipes ont réussi à bioimprimer des tissus ou des 

constructions macroscopiques ayant la forme d’un organe. Bien que la bioimpression d’un organe 

complet, directement implantable et capable de remplacer des fonctions organiques perdues ou 

endommagées n’a, à ce jour, pas encore été réalisée, de nombreux travaux très prometteurs nous 

confortent dans l’idée que nous sommes proches de cet objectif. Voici quelques exemples de travaux 

originaux, orientés par type d’organe imprimé.  

Bioimpression du cœur 

L’équipe de Wang et al. (66) a bioimprimé des cellules cardiaques, organisées en tissus fonctionnels et 

douées de capacités de contractions synchrones. Cette construction a été réalisée à partir de 

cardiomyocytes primaires de rat, suspendus dans une bioencre composée de fibrine. Deux autres 

encres ont été imprimées dans le même process, une encre sacrificielle (composée de gélatine, de 

glycérol et d’acide hyaluronique (HA)) et une encre de soutien en PCL, par le biais d’une imprimante 

par extrusion pneumatique personnalisée (Figure 14 A-D). Les bioimpressions sous forme de patch 

cardiaques ont été cultivées in vitro durant 4 semaines. Les observations microscopiques par 

techniques d’imagerie calcique ont montré une bonne organisation cellulaire, avec un alignement 

uniforme et la formation d’un tissu cardiaque dense. Le développement tissulaire a également été 

confirmé par dosage de marqueurs spécifiques (l’actinine α et de la connexine 43) par 

immunomarquage. Les cellules étaient électrochimiquement couplées, présentaient une contraction 

spontanée et répondaient à des stimulus chimiques (addition d’épinéphrine pour mesurer la force de 

contraction) (Figure 14 E). 

Cette preuve de concept présente un grand potentiel dans la recherche sur la régénération du 

myocarde et doit démontrer toutes ses capacités d’évolution, notamment la production de 

constructions de taille et d’épaisseur plus importante (le dépôt a ici été réalisé sur une épaisseur 

<1mm). L’apport de l’impression 3D par rapport à des techniques d’ingénierie tissulaire classiques, a 

permis d’améliorer l’alignement cellulaire, essentiel pour favoriser les interactions cellules-cellules et 

la synchronisation de la contraction tissulaire. 
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Noor et al. (67) ont également travaillé sur la formation de patchs cardiaques, mais ont réussi à créer 

un modèle qui soit personnalisable et vascularisé. En effet, à partir d’IPSCs extraites chez l’homme puis 

isolées, des lignées de cellules endothéliales et de cardiomyocytes ont été produites. Mélangées à une 

encre élaborée à partir d’omentum (*) humain à 1% et de gélatine à 10%, les patchs ont été imprimés 

par une technique de bioimpression par extrusion à double tête. L’encre sacrificielle de gélatine, 

mélangée à des cellules endothéliales, est liquéfiée par chauffage > 37°C pour former la lumière des 

vaisseaux.  

 (*) l’omentum ou épiploon est une structure péritonéale formée par l’association de deux feuillets de péritoine 

accolés et reliant deux organes entre eux. 

Sur le même principe, la bioencre a également été utilisée pour la construction de modèles tissulaires 

cardiaques présentant une conformation typique, creuse, et vascularisée. Figure 15 C-F. Cependant, 

dans cette preuve de concept, des étapes restent à franchir pour améliorer l’organisation cellulaire et 

obtenir une fonctionnalisation complète de ce tissu comme il a pu être observé dans la bioimpression 

de patchs cardiaques. 

Figure 14: Bioimpression de constructions tissulaires cardiaques sous forme de patchs 

A. et B. Imprimante personnalisée à trois têtes d’impression contenant trois encres et bioencres. C. et D. 

Bioimpression sous forme de patchs cardiaques. E. Analyse par imagerie calcique des tissus cardiaques une et 

3 semaines après bioimpression. 1) Immunofluorescence de l’α-actinine représentant les différents niveaux 

d’organisation cellulaire de développement (α-actinin (rouge) et du noyau cellulaire (bleu). 2) Analyse par 

imagerie calcique de la synchronisation des tissus cardiaques bioimprimés. A 3 semaines, le tissu cardiaque 

montre des contractions cardiaques régulières et synchrones. Extrait de Wang et al. (66). 
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En septembre 2019, la société américaine BIOLIFE4D annonce la 

bioimpression d’un mini cœur d’environ 5cm à partir d’une bioencre 

mimant de façon spécifique la MEC cardiaque (68) (Figure 16) (procédé 

d’impression et composition de la bioencre non publiés). Cette avancée 

est un nouveau pas franchi dans la fabrication de novo d’organes, 

notamment du point de vue de la taille de l’organe imprimé. Cette 

société continue actuellement ses recherches pour arriver au but 

qu’elle s’est fixé : bioimprimer un cœur humain viable pour la 

transplantation. 

  

Figure 15: Bioimpression de patchs cardiaques et preuve de concept de bioimpression d’un coeur 

A. Schéma du concept d’impression 3D. La construction est imprimée librement à l'intérieur d’un milieu support, 

suivie par une incubation à 37°C pour réticuler l'hydrogel. La structure est extraite par un processus de 

dégradation enzymatique ou chimique du matériau support et transférée dans un milieu de croissance pour mise 

en culture. B. Patch cardiaque imprimé et visualisation de la vascularisation par injection d’un colorant. C. 

Modèle CAD cardiaque. D. Modèle cardiaque en cours d’impression. E. Modèle cardiaque dans le milieu support 

à la fin du process d’impression. F. Après extraction, les ventricules gauche et droit ont été remplis avec un 

colorant rouge et bleu respectivement pour démontrer les cavités creuses et la séparation par le septum. Le 

modèle cardiaque présenté possède une taille d’environ 10x15mm. Adapté de Noor et al. (67). 

Figure 16: Cœur bioimprimé  

Société BIOLIFE4D (68). 
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Biofabrication d’un modèle pulmonaire 

Grigoryan et al. (69) se sont penchés sur la conception par impression 3D de réseaux vasculaires 

complexes, enchevêtrés les uns dans les autres, afin d’étudier et reproduire les mécanismes 

d’oxygénation des globules rouges. Pour cela, cette équipe a fait appel à des techniques de 

bioimpression par stéréolithographie et ont utilisé des hydrogels photopolymérisables (PEG diacrylate 

(PEGDA) à 20%). Après le succès obtenu sur des modèles vasculaires simples (Figure 17 A.-B.), cette 

équipe a complexifié ses constructions en reproduisant les caractéristiques structurelles du poumon, 

notamment les contraintes imposées par les mécanismes de ventilation et de distension des voies 

respiratoires. Des modèles alvéolaires bioinspirés ont été imprimés, incorporés dans des hydrogels 

capables de supporter des distensions mécaniques au cours de la simulation d’un cycle de ventilation 

(Figure 17 C.-D.). Ce modèle d’étude a permis de favoriser les échanges gazeux avec un flux sanguin 

continu de globules rouges désoxygénés à des vitesses variables (10 à 100 µL/min). La saturation en 

oxygène des globules rouges est passée de 30% (valeur de base) à des valeurs comprises de 35 à 75% 

en diminuant progressivement le flux sanguin. Cette avancée majeure démontre la possibilité de 

recréer par impression 3D un réseau vasculaire complexe capables de favoriser les échanges gazeux et 

de réoxygéner un flux sanguin de globules rouges. L’étape suivante consistera à recréer ce réseau par 

bioimpression avec une encre contenant des pneumocytes, cellules majoritaires dans la composition 

des alvéoles pulmonaires. 

 

 

Figure 17: Biofabrication d’un modèle pulmonaire 

A. Représentation schématique d’un modèle alvéolaire, vascularisé illustrant le flux sanguin et l’acheminement 

de l’air. B. Photographie d’un modèle imprimé avec perfusion de globules rouges désoxygénés (barre d’échelle 

1mm). C. Représentation schématique du modèle de poumon distal. D. Photographie du modèle imprimé, 

perfusé et ventilé (barre d’échelle 1mm). Adapté de Grigoryan et al. (69). 
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Bioimpression osseuse 

Dans la littérature, de nombreux travaux se sont penchés sur la biofabrication de substituts osseux par 

impression 3D, chargés ou non en cellules. Peu d’entre eux, ont tenté d’intégrer au sein de leur 

constructions un système de vascularisation. Byambaa et al. (70) ont proposé une stratégie de 

bioimpression par extrusion pour fabriquer des constructions de tissus osseux microstructurés 

contenant une lumière vasculaire perfusable. Les constructions bioimprimées ont été utilisées comme 

matrices biomimétiques in vitro pour la coculture de cellules endothéliales de veine ombilicale 

humaine (HUVEC) et de CSM humains dérivées de la moelle osseuse. Pour former le vaisseau sanguin 

perfusable, un cylindre central réalisé à partir d'hydrogel de GelMA à 5% a été imprimé. Ces cylindres 

ont été chargés soit en nanoparticules planes de silicate (nanoplatelet) afin d’induire l’ostéogenèse, 

soit en facteur de croissance VEGF (vascular endothelial growth factor) pour favoriser le 

développement vasculaire. La bioimpression et l'incorporation de GelMA dégradable a permis la 

formation d'une lumière (Figure 17).  

 

Figure 18: Bioimpression osseuse 

Fabrication d’une architecture 3D osseuse biomimétique contenant des niches ostéogéniques et vasculaires. A. 

Représentation schématique de la structure complexe de l’os. B. Schéma de la procédure de bioimpression 3D 

par extrusion de cylindres indépendants chargés en cellules. C. Illustration de la stratégie de bioimpression pour 

fabriquer une architecture osseuse complexe. Une lumière vasculaire perfusable bordée de cellules HUVEC a été 

conçue au sein d’une construction pyramidale en agençant des bâtonnets individuels formés à l’aide d’une 

bioencre de GelMA. Les cylindres ont été fonctionnalisés avec du VEGF et présentent différentes résistances 

mécaniques. Les trois couches extérieures chargées en CSM ont été chargées avec des nanoparticules de silicate 

pour induire une différenciation ostéogénique. D. (Haut) Vue en coupe de la construction bioimprimée et (Bas) 

test de viabilité cellulaire LIVE/DEAD® à l'intérieur de la construction réalisé un jour après impression (vert cellules 

vivantes, rouges cellules mortes) Adapté de Byambaa et al. (70). 



La bioimpression 3D 

  47 

Les CSM co-cultivées dans la fibre interne se sont différenciées en cellules musculaires lisses et ont 

favorisé la stabilisation et la maturation de vaisseaux, ainsi que la prolifération des cellules 

endothéliales. Ces vaisseaux ont pu être perfusés avec succès par du milieux de culture. Les 

nanosilicates ont également pu induire une différenciation ostéogénique, formant une structure stable 

sur l’ensemble de l’étude. Ainsi, un modèle reproduisant la microarchitecture complexe osseuse, et 

les différentes niches qu’elle contient, a pu être bioimprimé et a démontré une survie cellulaire 

convenable. 

Bioimpression cutanée 

Des progrès importants ont été accomplis dans la mise au point de substituts in vitro mimant la peau 

humaine. Cependant, recréer un tissu cutané à partir de cellules humaines reste un défi à surmonter. 

Cubo et al. (71) ont bioimprimé de la peau à partir d’une bioencre contenant du plasma humain ainsi 

que des fibroblastes humains primaires et des kératinocytes obtenus à partir de biopsies cutanées 

(Figure 19). Les bioimpressions cutanées ont été greffées sur des souris immunodéficientes et se sont 

parfaitement intégrées aux tissus de l’hôte. Les analyses histologiques et immunochimiques menées 

sur les constructions cutanées ont démontré que la peau générée était très similaire à la peau 

humaine, et qu’en outre elle était équivalente à la peau recrée par des techniques manuelles. 

Les progrès réalisés dans le développement de bioencres et la sélection de lignées cellulaires 

appropriées permettent de diminuer les temps d’incubation nécessaire à la maturation tissulaire. 

Ainsi, la bioimpression in situ, c’est-à-dire directement sur un modèle vivant, peut s’envisager. Albanna 

et al.(72) ont ainsi réalisé la bioimpression de cellules cutanées à l’aide d’une bioimprimante adaptée 

et couplée à des techniques d’imagerie, directement sur la plaie de souris. Cette preuve de concept a 

permis d’observer une fermeture rapide de la plaie ainsi qu’une régénération de l’épithélium chez les 

souris greffées. 
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Technique de bioimpression in situ 

Les techniques de bioimpression in situ, nécessitent la mise au point de techniques d’impression et 

d’imagerie adaptées. En effet, là où la bioimpression traditionnelle de constructions s’effectue couche 

par couche sur des plans plats, la bioimprimante ne devant gérer qu’un déplacement sur les axes X et 

Y en même temps, la bioimpression in situ est confrontée à la non uniformité des supports sur lesquels 

elle doit être mise en œuvre, l’imprimante devant gérer à la fois une impression sur les 3 axes X, Y et 

Z. 

Keriquel et al. (73) ont mis au point une technique de bioimpression laser (LAB) pour la bioimpression 

in situ de CSM (Figure 20). La bioencre, mélange de cellules, collagène et de nanohydroxyapatite 

(nHAp/collagène), a été imprimée sur des défauts du calvarium (os de la voûte crânienne) d’un modèle 

murin. Deux types de géométries d’impression cellulaire ont été testés (anneau et disque), afin de 

Figure 19: Bioimpression de peau 

1. Schéma du processus de bioprinting. Le module d’extrusion contient quatre seringues, chargées 

respectivement en fibroblastes humains (a), en plasma (b), en CaCl2 (c) et de kératinocytes humains (d). Une 

première couche formée d’un hydrogel de fibrine et de fibroblastes est déposée pour reproduire le derme 

cutané. Puis, les kératinocytes sont déposés pour former une monocouche confluente. 1. (A) Bioimpressions 

non greffées. (B) Bioimpressions greffées sur le dos de souris immunodéficientes pour 8 semaines.  

2. Analyse histologique (8 semaines après le greffage) de peau humaine imprimée avec biopsie greffée à des 

souris immunodéficientes. (A) Aspect visuel de la peau humaine greffée sur les souris immunodéficientes 8 

semaines après post-greffe (ligne en pointillés : limite peau humaine/ peau de souris). (B) coloration de la 

peau humaine régénérée. (C) coloration de la peau humaine anormale. Les pointillés blancs indiquent la 

jonction dermo-épidermique (membrane basale). Ep= Epiderme, De= Derme. Barre d’échelle : 100 μm.  

Adapté de Cubo et al. (71) 
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démontrer l’impact de l’arrangement cellulaire sur la régénération du tissu osseux. La forme de disque 

a démontré une augmentation significative de la reconstruction osseuse comparée à la forme 

d’anneau. Ces résultats ont été confirmés par imagerie et analyse histologique 42 jours après 

implantation. Ils démontrent ainsi l’impact de l’organisation cellulaire sur la régénération tissulaire. 

Cette étude montre le potentiel de la technique LAB et ouvre de nouvelles perspectives pour le 

développement de nouvelles stratégies de bioimpression in situ. 

 

 

Figure 20: Bioimpression osseuse in situ 

A. Représentation schématique de l'approche de bioimpression assistée par laser (LAB). Le faisceau laser 

pulsé focalisé sur un ruban (lame de verre recouverte d'une couche de métal absorbante) va générer une 

bulle dans la bioencre, dont la dilatation et l'effondrement induisent la formation d’une microgouttelette 

déposée sur les cavités osseuses de la souris. B. (Haut) Géométries des bioimpressions in vivo : anneau 

(gauche) et disque (droite). Une couche de bioencre cellularisée a été imprimée entre deux couches d’encre 

hybride (nHA/collagène). B. (Bas) Imagerie par fluorescence des cellules imprimées en forme d’anneau 

(gauche) et de disque (droite) à l'intérieur du défaut cavitaire de la souris immédiatement après 

l'impression. C. Imagerie par micro-tomographie à rayons X des constructions, 2 mois après bioimpression, 

imprimées en anneau (gauche) ou en disque (droite) et comparées à un témoin avec dépôt uniquement 

d’encre hybride (nHA/collagène). Adapté de Keriquel et al. (73). 
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II. Les encres de biomatériaux et bioencres 

II.1 Introduction 

Tout comme les imprimantes « classiques », les imprimantes 3D utilisent une encre, composée d’un 

ou plusieurs matériaux comme substrat. Les techniques d’impression sont nombreuses et les encres 

doivent ainsi s’adapter aux spécificités de chacune d’entre elles. En bioingénierie tissulaire, les encres 

peuvent également contenir des cellules et des éléments nécessaires à leur développement. Leurs 

définitions et leurs compositions sont précisées dans les parties ci-dessous. 

II.1.1 Définitions : encres de biomatériaux, bioencres, concept d’échafaudages 

et encres sacrificielles 

Les encres biologiques utilisées en bioimpression 3D sont appelées bioencres (bioink). Il est à noter 

que les orthographes « bioink » et « bio-ink » ont pu être utilisées indifféremment, notamment dans 

les débuts de la bioimpression, mais c’est aujourd’hui celle de « bioink » qui est préférée. Jusque 

récemment, les bioencres étaient définies comme une « formulation de matériaux, de molécules 

biologiques ou de cellules utilisées dans les technologies de bioimpression » (44). Ainsi, toutes les 

formulations comportant ces trois entités dans des proportions variables (matériaux seuls, matériaux 

et molécules biologiques, cellules et matériaux biologiques par exemple) étaient considérés comme 

des bioencres. Cela apportait une certaine incertitude dans la composition exacte des formulations. 

Par conséquent, un collectif d’auteurs a tenu à faire une mise à jour de cette définition pour mieux 

souligner l’importance du préfixe « bio » dans le terme bioencre (43). En effet, celui-ci se rapporte 

directement aux cellules, considérées comme un composant biologique à part entière de la 

formulation. C’est une notion importante car la présence de cellules au sein de l’encre limite 

considérablement les processus, et impose des conditions de traitement appropriées. Le terme de 

bioencre est alors décrit comme : « une formulation de cellules appropriée au traitement par une 

technologie de biofabrication automatisée pouvant également contenir des composants 

biologiquement actifs et des biomatériaux ». Ainsi, les cellules sont un composant obligatoire de la 

bioencre, de sorte qu'une formulation incluant des composants ou des molécules biologiquement 

actifs, mais ne contenant aucune cellule, ne peut être qualifiée de bioencre. 

Par opposition, les « matériaux et biomatériaux qui peuvent être imprimés et ensemencés avec des 

cellules après le processus d’impression, mais qui ne sont pas formulés directement avec des cellules, 

ne sont pas qualifiés de bioencre ». Le terme « encre de biomatériaux » (EBM) (biomaterial ink) est 

alors préféré. En outre, les hydrogels contenant des facteurs biologiques sont considérés comme des 
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encres de biomatériaux qui, par conséquent, seront considérés comme des bioencres suite à l'ajout de 

cellules dans cette formulation (Figure 21). 

Ces définitions s’adressent autant aux deux stratégies principales de biofabrication : bioimpression et 

bioassemblage. Elles concernent toutes les applications pour lesquelles la biofabrication est mise en 

œuvre, y compris mais sans y être limité, l’impression de cellules, l’impression de tissus ou d’organes, 

la fabrication de modèles in vitro, l’impression de bactéries, algues et cellules végétales pour 

applications biotechnologiques. Ces définitions sont indépendantes de la technologie de biofabrication 

utilisée et couvrent l’ensemble des compositions possibles de cellules et de matériaux au sein des 

bioencres. 

En résumé, une bioencre est composée d’un ou plusieurs matériaux ou biomatériaux principaux, la 

plupart du temps des hydrogels, de cellules et d’éléments annexes ou additifs comme des molécules 

biologiquement actives (ex : facteurs de croissance, ADN, ARNm, cytokines, enzymes), des 

nanoparticules pouvant servir à la libération de médicaments ou à l’amélioration des propriétés 

rhéologiques ou conférer une propriété particulière. L’ensemble de ces composants seront traités dans 

les parties suivantes de ce rapport dont un focus particulier sur les nanoparticules sera réalisé. 

 

Figure 21: Distinction entre bioencre (bioink) et encre de biomatériaux (biomaterial ink) 

Figures de gauche : dans les bioencres les cellules sont un composant essentiel de la formulation sous forme 

de cellules uniques, de cellules enrobées et d’agrégats cellulaires. Elles peuvent également être combinées avec 

des matériaux (ensemencés sur des microporteurs, par exemple) ou incorporées dans des hydrogels. Figure de 

droite : dans une encre de biomatériaux, un biomatériau est utilisé pour l'impression et le dépôt des cellules se 

produit après le process d’impression. Extrait de Groll et al. (43). 
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La présence ou non d’un matériau (ou biomatériau) comme composant principal de la formulation de 

la bioencre met en lumière les deux approches distinctes de bioimpression et bioassemblage. La 

plupart du temps, le biomatériau va servir de support à la construction d’un échafaudage cellulaire 

après impression. Le terme de bioencres contenant des échafaudages (scaffold-based bioink 

materials) est alors employé. Par opposition, l’absence de ces biomatériaux amène vers la formulation 

de bioencres sans échafaudage (scaffold-free bioink materials) (45). 

La formulation de bioencres contenant des échafaudages, est le procédé le plus couramment utilisé et 

s’apparente en majorité aux approches de bioimpression. Les composants principaux de ces bioencres 

sont les hydrogels (naturels ou synthétiques) et les matrices extracellulaires décellularisées (MECd). 

Les formulations de bioencres sans échafaudage sont quant à elles utilisées dans le domaine du 

bioassemblage. Dans cette approche, des agrégats cellulaires (sphéroïdes tissulaires, pastilles 

cellulaires, brins tissulaires) sont d'abord concentrés pour former des néo-tissus sous forme de petites 

unités. Ces unités sont ensuite déposées pour former des motifs spécifiques et fusionneront pour 

donner un tissu mature et fonctionnel (45). 

Certaines stratégies de bioimpression ont été conçues autour de l’utilisation d’encres dites « encres 

sacrificielles ». Une encre de ce type est utilisée au cours de la phase de process de bioimpression en 

tant que support temporaire. Elle est ensuite extraite en post-process pour générer un espace vide ou 

séparer d’autres éléments actifs de la construction bioimprimée (74). Par exemple, ces encres 

sacrificielles peuvent être composées d’hydrogels dont le passage de l’état solide à l’état liquide est 

généré par un changement de température, comme la gélatine ou le poloxamère Pluronic® F127. La 

gélatine pourra ainsi être extraite en soumettant les constructions bioimprimées à une température 

supérieure à 37°C (75). Dans le cas du Pluronic® F127, les constructions seront refroidies à 4°C (76). 

L’utilisation des encres sacrificielles permet entre autre de créer, au sein des structures bioimprimées, 

des microarchitectures particulières comme des pores, des canaux voire des vaisseaux dans le but de 

recréer un système vasculaire (74–76). 

II.1.2 Evolution des encres de biomatériaux et des bioencres 

Depuis les premiers dépôts de biomatériaux, jusqu’à l’impression de cellules encapsulées dans une 

encre d’impression adaptée au dépôt de cellules, la composition des bioencres est passée par plusieurs 

phases, dont trois majeurs, qu’illustrent parfaitement les techniques de bioimpression par extrusion.  

Les premières approches d’impression par extrusion avaient pour but de créer des matrices 

biomimétiques optimisées pour un ensemencement post-impression des cellules.  

En effet, les échafaudages poreux étaient créés par des polymères biocompatibles sensibles à la 

chaleur (PCL, acide polylactique (PLA), acide polylactique et co-glycolique (PLGA)). Ce procédé, 
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nécessitant une montée en température importante, pour la plupart dépassant les 100°C, était 

incompatible avec l'impression directe de cellules (51). 

L’objectif des approches suivantes était de créer des bioencres capables de directement réaliser des 

constructions à partir de matière biologique. 

Afin de limiter l’impact sur la viabilité cellulaire, des modifications pour obtenir des conditions 

d’extrusion plus douces devaient être entreprises. Plusieurs biomatériaux comme les polysaccharides 

d'origine naturelle (ex : alginate de sodium) et des polymères synthétiques (conçus pour présenter une 

cytotoxicité minimale tout en conservant des propriétés biocompatibles) ont été utilisés. Cependant, 

les interactions de ces matériaux avec la matière biologique vivante s’avèrent limitées en l’absence de 

sites de liaison connus pour la MEC. L’ajout de molécules biologiquement actives comme le peptide 

Arginine-glycine-acide aspartique (RGD) permettent de promouvoir l'interaction cellule-matrice (51). 

Enfin, les dernières approches visent à intégrer une certaine activité et des fonctionnalités biologiques 

au sein des encres. Pour y parvenir, il faut alors travailler avec des matériaux capables de reproduire 

ou d’imiter plus fidèlement la structure et la fonction de la MEC du tissu mère. Les défis majeurs 

résultent de la multitude des composants naturels de la MEC. Les capacités d'auto-assemblage 

d’hydrogels d'origine naturelle (gélatine, acide hyaluronique, cellulose, fibrine, collagène) permettent 

de reproduire un environnement mécanique proche de celui retrouvé dans les tissus natifs. 

Cependant, ces simples analogues de la MEC ne reproduisent que partiellement l’activité biologique 

des tissus naturels auprès de cellules. Cette activité dépend notamment de la teneur de la MEC en 

lipides, glucides, protéines et glycoprotéines qu'il reste difficile d'intégrer dans la formulation des 

bioencres. C’est pourquoi, la MECd a été utilisée directement comme bioencre. Cependant, les 

propriétés mécaniques de la MECd ne suffisent pas à imprimer des constructions suffisamment 

stables. Un compromis est donc nécessaire entre le biomimétisme et la capacité de construction de 

formes imprimées. Des matériaux composites, conjuguant des matériaux bioactifs avec des matériaux 

de renforcement inertes ont été conçus pour augmenter la capacité d’extrusion et la stabilité après 

impression. Il est possible de citer par exemple les mélanges de gélatine / alginate, la gélatine / PEG-

acrylate, l’HA-acrylate, la gélatine acrylate (51). 

II.1.3 Propriétés idéales des bioencres 

Les caractéristiques d’une bioencre sont régies par la nature, la concentration et les propriétés du ou 

des biomatériaux qui la compose. Déterminer la formulation optimale d’une bioencre est l'étape 

cruciale pour réussir une bioimpression. Les principales caractéristiques, idéales et recherchées lors 

de la conception d’une bioencre sont reportées ci-dessous (24,42,45,53,55,58,77). 
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Compatibilité avec la technique d’impression et capacités d’impression 

Les encres doivent supporter le mécanisme d’impression mis en jeux et ses paramètres (température, 

force exercée, énergie transmise). La capacité d’impression d’une encre dépend essentiellement de 

ses propriétés rhéologiques (viscosité, propriétés rhéofluidifiantes, thixotropie). Dans le cas d’une 

impression par extrusion, la bioencre doit posséder des propriétés rhéofluidifiantes et une viscosité 

adéquate. Ces propriétés vont lui permettre de s’opposer aux tensions de surface qui conduisent à la 

formation de gouttelettes, afin d’être extrudée sous la forme de filaments cylindriques durant le 

processus d’impression. Les hydrogels présentent une capacité d’impression supérieure aux autres 

types d’encres, cependant le succès d’une bonne impression est dépendant de leurs mécanismes de 

gélification. Si le procédé de gélification est incorporé au sein de l’impression couche par couche, 

l’impression d’hydrogels sera alors plus aisée. La bioimpression par extrusion offre la plus grande 

flexibilité parmi les modes de bioimpression existants, en raison du mécanisme d'extrusion et 

l’utilisation de gros diamètres de buses, les autres techniques ne supportant que l’impression 

d’hydrogels. Les exigences des encres rapportées selon la technique de bioimpression utilisée sont 

illustrées dans la Figure 22. 

 

Résistance mécanique du matériau, fidélité d’impression et stabilité 

La résistante mécanique du biomatériau principal de la bioencre doit être suffisamment élevée pour 

imprimer un support robuste favorable au développement cellulaire. La résistance mécanique va 

influer sur le temps nécessaire à l’impression et la forme de la construction imprimée, avec une 

structure et une résolution qui doivent être fidèles au modèle CAD et au tissu d’origine à reproduire. 

Cette architecture 3D doit également être suffisamment rigide, pendant une période de temps définie 

in vitro, pour pouvoir être manipulée puis facilement implantée. 

Figure 22: Modalités des différents processus de bioimpression et exigences vis à vis des bioencres 

L’adaptation d’une encre à une technique de bioimpression découle principalement de ses propriétés 

rhéologiques et de son mécanisme de gélification. Extrait de Hospodiuk et al. (45). 
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Cette résistance va notamment dépendre de la concentration du biomatériau, mais aussi des autres 

composants ajoutés à la bioencre. Plus la concentration sera augmentée, plus les propriétés 

rhéologiques du biomatériau et sa résistance mécanique de la structure imprimée seront importants. 

Cependant, le process d’impression sera moins aisé car la force mécanique ou l’énergie à appliquer 

seront plus importantes. Les contraintes de cisaillement induites seront plus fortes et les cellules 

contenues dans l’encre pourront être endommagées (impact sur la morphologie cellulaire, diminution 

de l'activité métabolique ou de l'adhésion des cellules au substrat, pouvant conduire à l’apoptose). 

Néanmoins, la réponse cellulaire globale dépend du type de cellule, certaines cellules étant plus 

résistantes que d’autres. Il est également connu que les milieux trop concentrés défavorisent la 

prolifération et la croissance des cellules, en limitant l’infiltration et l’étalement des cellules, et en 

affectant également la diffusion et la perméabilité du milieu à l’oxygène, aux nutriments et à 

l’évacuation des déchets cellulaires. 

Biomimétisme, cytocompatibilité et développement cellulaire.  

Les biomatériaux de l’encre encapsulent les cellules et doivent les protéger lors du processus 

d’impression. Les structures bioimprimées doivent conférer des propriétés permettant de simuler 

l’environnement extracellulaire d’origine des cellules utilisées et favoriser leur adhérence. Rigidité et 

porosité favorisent la diffusion cellulaire, la communication intercellulaire, l’échange de nutriments et 

d’oxygène et l’élimination des déchets. Les biomatériaux doivent ainsi favoriser la croissance, la 

différenciation, la division cellulaire et leur organisation afin de donner naissance à un tissu. La 

composition des biomatériaux doit également être cytocompatible et ne pas relarguer d’éléments 

néfastes pour les cellules. Cela est d’autant plus vrai lorsque les biomatériaux sont dégradés et digérés 

par les cellules en vue de leur remplacement progressif par une nouvelle MEC. Cette dégradation est 

un point clé pour une implantation ultérieure, évitant notamment le recours à une chirurgie 

secondaire pour son retrait. Le succès d’une bioimpression se détermine notamment par la mesure de 

la viabilité cellulaire à court et à long terme, l’étalement des cellules et leur prolifération, les 

interactions cellules-cellules et cellules-matrice extracellulaire et la fonctionnalité des constructions 

bioimprimées. 

Absence de toxicité, biocompatibilité et biodégradabilité 

Les biomatériaux implantés doivent être capables d’améliorer la formation d’un tissu in vitro, mais 

aussi de favoriser son intégration chez un hôte. Ceux-ci doivent être biocompatibles, c’est-à-dire 

provoquer une réaction immunitaire et inflammatoire négligeable. La dégradation et le remplacement 

progressif du biomatériau par une nouvelle MEC doit d’une part être rendu possible une fois implanté 

(biodégradabilité), et cette dégradation doit d’autre part ne pas produire de composés 

potentiellement toxiques pour l’hôte. Il est certain que tout matériaux biologique ou non biologique 

implanté provoque une réponse immunitaire de l’hôte. Cependant ces réactions varient en intensité 
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selon la nature et la concentration du biomatériau. Le pire scénario pouvant conduire au rejet total de 

l’implant. 

Ressource, facilité d’utilisation et coût 

Outre les propriétés précédemment citées, un biomatériau idéal serait un biomatériau qui soit 

facilement produit, notamment à grande échelle avec une variabilité minimale d’un lot à l’autre, dont 

la manipulation et l’impression soient aisés, et ce avec un coût qui soit raisonnable et en adéquation 

l’utilisation qui en sera faite.  

En conclusion les propriétés idéales recherchées d’un biomatériau pour la composition d’une bioencre 

sont toutes difficilement réunies en un seul et unique biomatériau. Les exigences relatives aux 

processus de bioimpression et à la culture cellulaire sont souvent opposées. Une solution possible à ce 

problème consiste à combiner des biomatériaux optimisés pour la culture cellulaire avec des matériaux 

offrant une stabilité mécanique et facilitant la fidélité de forme. Néanmoins, il est urgent de disposer 

de formulations de bioencres standardisées et permettant leur utilisation dans différentes applications 

de bioimpression (24,42,45,53,55,58,77). 

II.2 Hydrogels polymériques et matrices extracellulaires utilisés en 

bioimpression 

Les hydrogels sont couramment utilisés en médecine régénérative pour la formation de pansements 

protecteurs et favorisant la cicatrisation, ou la délivrance de médicaments avec une cinétique 

appropriée et dépendante de la réticulation de l’hydrogel. Mais c’est surtout leur forte teneur en eau, 

leur capacité à générer des supports et structures cellulaires en 3D, leur biocompatibilité et la 

possibilité de mimer un environnement similaire à la MEC qui génère leur succès en bioimpression. Les 

hydrogels sont ainsi utilisés comme composants majoritaires des bioencres contenant un échafaudage 

(45,78). 

II.2.1 Mécanisme de gélification des hydrogels 

Les hydrogels sont constitués de molécules, principalement des polymères, douées de capacités de 

gélification. C’est-à-dire qu’elles sont capables de former un réseau par un mécanisme de réticulation. 

Sur le plan microscopique, un hydrogel est composé d’un réseau de type solide, retenant en son sein 

un solvant aqueux et formant sur le plan macroscopique une entité continue (Figure 23 A). Le solvant 

est le composé majoritaire d’un hydrogel pouvant représenter jusqu’à plus de 99% de son poids. 

Malgré la part importante occupée par le solvant, le réseau prévient sa fuite, et les propriétés 

rhéologiques exprimées par un hydrogel sont celles d’un solide (79). 
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Les hydrogels polymériques sont classés en deux catégories principales de par la nature des molécules 

gélatrices : les hydrogels d’origine naturelle et les hydrogels d’origine synthétique dont les principaux 

exemples seront évoqués dans la partie ci-après. Il est également possible de classer les hydrogels 

naturels par la provenance de leurs molécules gélatrices : le collagène, la fibrine, la gélatine sont 

généralement dérivés des vertébrés et possèdent des molécules de signalisation inhérentes à 

l'adhésion cellulaire. Par opposition, les hydrogels comme l’alginate et l’agarose dérivés d'organismes 

végétaux tels que les algues ne possèdent pas ces signaux moléculaires (45). Les hydrogels peuvent 

également être classés selon la nature du mécanisme de réticulation (cross-linking) mis en jeu : 

mécanisme physique, chimique, enzymatique.  

Les hydrogels dont la réticulation dépend d’un mécanisme physique, lient leurs molécules gélatrices 

par des liaisons non covalentes, notamment par liaisons ioniques, liaisons hydrogènes, liaisons 

hydrophobes, forces de van der Waals, chélation métallique, interactions π–π ou auto-assemblage de 

molécules amphiphiles (Figure 23 B). L’avantage est la non utilisation d’agents exogènes pour amorcer 

la réticulation, ce qui minimise le risque de contamination chimique ou de toxicité induite. La 

réticulation nécessite parfois un apport énergétique (température) pour amorcer la réticulation. Les 

nœuds de réticulation ne sont pas fixes sur des hydrogels physiques, ainsi un mécanisme de gélification 

physique est possiblement réversible (45,80). 

Les hydrogels formés par réaction chimique se lient par des liaisons covalentes qui confèrent à ces 

gels une meilleure stabilité mécanique en comparaison aux hydrogels réticulés par mécanisme 

physique (Figure 23 B). Leur organisation permanente ne faiblira que si les liaisons covalentes sont 

rompues. La réticulation chimique implique l’utilisation d’agents de réticulation exogènes ou par 

photo-irradiation. Cependant, l'utilisation d'un agent de réticulation peut induire des réactions 

Figure 23: Illustrations schématisées de la formation d’hydrogels polymériques 

A. Représentation schématique des composants d’un gel : un réseau solide (gel) 

retenant en son sein un liquide (sol). B. Formation d’un gel par réaction chimique 

ou physique. Adapté de Peters et al. (79). 
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indésirables avec la surface de l'hydrogel ou entraîner une cytotoxicité. Parmi les liaisons chimiques, il 

est possible de citer les liaisons formées à l’aide de bases de Schiff. Elles consistent en une addition 

nucléophile d’une amine à une fonction carbonyle par le biais d’agents de réticulation contenant une 

fonction aldéhyde comme le glutaraldéhyde. Une autre méthode utilisée est la photopolymérisation 

qui permet de former un réseau polymérique à partir de monomères, le tout initié par la présence d'un 

photo-initiateur qui forme des espèces moléculaires excitées lors de l'irradiation à la lumière (45,81). 

Parmi les mécanismes de réticulation enzymatique, le plus couramment utilisé est celui de la fibrine 

qui mime le schéma de la coagulation sanguine. De la thrombine (sérine protéase) est ajoutée à des 

hydrogels contenant du fibrinogène pour convertir cette glycoprotéine en fibrine. Les hydrogels de 

fibrine sont caractérisés par une bonne cytocompatibilité et une bonne adhérence cellulaire. Il est 

possible de modifier l'intégrité des gels de gélatine en utilisant la transglutaminase. Cette dernière 

catalyse la formation de liaisons isopeptides par une réaction induite par transamidation entre un 

résidu de glutamine et un résidu de lysine. Thrombine et transglutaminase sont deux enzymes dont 

l’action est dépendantes de la concentration en calcium (45). 

II.2.2 Hydrogels naturels 

Les hydrogels d’origine naturelle sont utilisés en bioimpression pour leur aptitude à offrir aux cellules 

un environnement cellulaire favorable. En effet, les biomolécules naturelles permettent de reproduire 

des structures et des interactions biochimiques et biophysiques mimant celles des MEC natives. 

L’attachement, le développement et la différenciation des cellules en sont facilités. Les hydrogels 

naturels sont biocompatibles, peuvent être facilement intégrés à un organisme hôte, ont de très faibles 

propriétés antigéniques et les produits issus de leur dégradation sont non toxiques (82–85). 

Quelques-uns des principaux hydrogels d’origine naturels couramment utilisés en bioimpression sont 

présentés dans les paragraphes ci-dessous. La Figure 24 illustre plusieurs exemples d’applications. 

Agarose. L'agarose est un polysaccharide (1,3 β-D-galactopyranose et 1,4- 3,6-anhydro-α-L-galactose) 

extrait d’algues marines qui subit une gélification progressive à basse température et, en fonction des 

dérivés formés par hydroxyéthylation, se liquéfie à des températures allant de 20 à 70°C. À l'état solide, 

l'agarose est fragile, mais conserve sa forme pendant une longue période à une large plage de 

températures. Utilisé seul, l’agarose est un matériau médiocre pour la culture cellulaire (adhérence et 

prolifération cellulaire faible). C’est pourquoi il est utilisé plutôt en mélange avec le collagène et la 

gélatine (Figure 24 A.G. et Figure 25 A.)(24,45,53).  

Alginate. L'alginate est un polysaccharide linéaire (alternance de β-D-mannuronate et d’unités α-L-

glucuronate) dérivé de la paroi d'algues brunes. Sa réticulation nécessite la présence de calcium (CaCl2, 

CaSO4) formant un pont entre deux chaînes voisines. Biocompatible, il nécessite cependant quelques 
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modifications chimiques pour promouvoir l’attachement cellulaires, comme le greffage à motifs RGD 

(Arg-Gly-Asp). D’un coût faible, il est couramment utilisé en bioimpression par extrusion (Figure 24 B. 

et Figure 25 B.) (24,45,53). 

Chitosan. Le chitosan est un polysaccharide à structure linéaire (composé de ß-(1-4) D-glucosamine 

désacétylée et de N-acétyl-D-glucosamine acétylée) obtenue par désacétylation de la chitine. Il est 

capable de gélifier en présence de soude. Il est très utilisé en ingénierie tissulaire pour la régénération 

du cartilage, la formation d’éponges, ses propriétés hémostatiques et antibactériennes. Le chitosan 

est biocompatible et biodégradable (Figure 24 C. et Figure 25 C.) (24,45). 

Collagène. Le collagène est une protéine à triple hélice. Elle est le composant le plus abondant de la 

MEC des tissus conjonctifs de mammifère. Il est ainsi biocompatible et facilite non seulement 

l'adhésion des cellules mais améliore également la fixation et la croissance des cellules grâce à 

l'abondance des domaines de liaison à l'intégrine. Le collagène est liquide à basse température et 

forme une structure fibreuse à température élevée ou à pH neutre. La gélification est lente à 37°C, ce 

qui alonge le process d’impression et affecte également l’homogénéité de répartition des cellules (la 

gravité les entrainant avant la gélification de la matrice). Le collagène possède de faibles propriétés 

mécaniques et nécessite généralement l’ajout d’un hydrogel de soutient (ex : alginate, 

Pluronic®)(Figure 24 D. et Figure 25 D.)(24,45). 

Dextran. Le dextran est un polysaccharide, composé de la répétition d’unités α-D-glucopyranose. Non 

toxique et hydrophile, utilisé en ingénierie tissulaire. Biodégradable, facilement dégradé, son dérivé 

méthacrylé a été utilisé en bioimpression (53) (Figure 25 E.). 

Fibrine. Comme précédemment évoqué, la fibrine est une glycoprotéine formant des hydrogels suite 

à la réaction enzymatique de la thrombine sur le fibrinogène. La fibrine favorise la croissance et la 

prolifération cellulaires mais donne des gels de faible résistance. En raison de l’absence de propriétés 

rhéofluidifiantes de la thrombine et du fibrinogène, la fibrine est rarement extrudée. Elle est 

cependant plutôt utilisée dans les imprimantes à jet d’encre en mélange au collagène ou à l’alginate. 

L'inconvénient de son utilisation pour des applications in vivo est la possibilité d'une réaction 

immunitaire. De plus, la dégradation de la fibrine est rapide et ne favorise pas la culture à long terme 

(Figure 24 E. et Figure 25 F.) (45,53). 

Gélatine. La gélatine est produite par la dénaturation du collagène et forme des gels à basse 

température. Facilement manipulable, d’un faible coût, biocompatible et biodégradable, elle permet 

une bonne adhésion cellulaire et favorise différenciation et prolifération cellulaire. Cependant, la 

gélatine non modifiée est aisément liquéfiée à 37°C et présente de faibles propriétés mécaniques. Des 

dérivés de gélatine, comme la gélatine méthacrylée, ainsi que des mélanges avec d’autres gels, sont 

utilisés en bioimpression (Figure 24 F.G. et Figure 25 G.) (24,45,53). 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Glucosamine
https://fr.wikipedia.org/wiki/N-ac%C3%A9tyl-glucosamine
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Acide hyaluronique (HA). L’acide hyaluronique est un polysaccharide de type glycosaminoglycane 

(succession d’unités N-acétyle-D-glucosamine liées par une succession de liaisons β-1,4 et β-1,3 

glycosidique) et est un composant majeur de la MEC. L’HA possède une excellente biocompatibilité 

mais de faibles propriétés mécaniques. Pour l’utiliser en tant que bioencre, l’HA peut être modifié 

(ajouté de capacités de réticulation par photopolymérisation) ou mélangée à d’autres biomatériaux 

pour améliorer ses propriétés rhéologiques (Figure 24 H. et Figure 25 H.) (24,45,53). 

Ainsi, la cytocompatibilité des hydrogels naturels est un atout non négligeable dans la création de 

structures imprimées et favorables au développement cellulaire. Cependant, cet avantage est rattrapé 

par les faibles propriétés mécaniques allouées aux molécules d’origine naturelle, ainsi que pour 

certaines d’entre elles leur faible cinétique de gélification rendant les process de bioimpression 

délicats. Ces molécules doivent souvent être modifiées chimiquement ou utilisées en association pour 

outrepasser ces défauts. De plus, les molécules naturelles peuvent être sujettes à des problèmes de 

ressource, de pureté ou de variabilité entre différents lots de production (82–85). 

 

 

  

Figure 24: Illustrations de bioimpressions d'hydrogels naturels 

(A) filaments d'agarose bioimprimés dans des sphéroïdes tissulaires; (B) alginate imprimé en 3D en forme de 

cerveau avec des caractéristiques anatomiques précises; (C) échafaudage de chitosan après 4 semaines de 

culture; (D) construction de collagène de type I pour la régénération des tissus cutanés insérée dans une plaie; 

(E) fibrine bioimprimée dans des échafaudages tubulaires 3D; (F) gélatine bioimprimée par une technique laser 

avec un dépôt précis des cellules; (G) échafaudage en forme de «demi-cœur» imprimé en utilisant un mélange 

d’alginate/gélatine; (H) acide hyaluronique bioimprimé. Extrait de Hospodiuk et al. (45). 
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Figure 25: Structure chimique ou protéique des hydrogels naturels rentrant dans la composition des encres de 

bioimpression 

A. Agarose, extrait de Lee et al. (86). B. Alginate, extrait de Homayouni et al. (87). C. Chitosan, extrait de Li et 

al. (88). D. Assemblage protéique de la triple hélice de collagène, extrait de Shoulders et al. (89). E. Dextran, 

extrait de Souza et al. (90). F. Structure cristallographique du fibrinogène formé de 3 chaînes protéiques, 

extrait de Köhler et al. (91). G. Gélatine, extrait de Kommaredy et al. (92). H. Acide Hyaluronique, extrait de 

Wang et al. (93). 
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II.2.3 Hydrogels synthétiques 

Les molécules synthétiques permettant la formation d’hydrogels ont l’avantage d’être modulables et 

personnalisables. Le contrôle de leur masse molaire ou des interactions à l’origine des mécanismes de 

réticulation permettent d’adapter les propriétés physiques spécifiques à ces hydrogels synthétiques. 

C’est pourquoi, ils possèdent plus souvent des propriétés mécaniques supérieures à celles des 

hydrogels naturels. Les constructions imprimées ont une plus grande robustesse et une meilleure 

stabilité. Leur cinétique de dégradation peut également être ajustée à l’environnement d’implantation 

considéré. Les propriétés chimiques et mécaniques des polymères synthétiques sont relativement 

constantes, permettant d’imprimer de façon plus reproductible des constructions par rapport à celles 

formées par des polymères naturels (82–85). 

Plusieurs exemples de polymères synthétiques douées de capacités gélifiantes et régulièrement 

utilisés en bioimpression sont évoquées ci-dessous et illustrés par la Figure 26.  

 

Gélatine méthacrylée (GelMA). La GelMa est une forme dénaturée du collagène, résultant de la 

conjugaison de groupements méthacrylates à des groupement amine du collagène. Cette conjugaison 

renforce les propriétés mécaniques de la gélatine qui devient alors beaucoup plus dure. Cependant, 

elle présente un faible taux de prolifération cellulaire et doit être mélangée à d’autres hydrogels pour 

favoriser la survie des cellules. La réticulation de la GelMa peut être obtenue par un processus de 

photopolymérisation (Figure 26 A. et Figure 27 A.) (45).  

Pluronic® F-127. Il s’agit d’un nom commercial attribué à un polymère synthétique de type 

poloxamère. Le polymère est une répétition de motifs incorporant deux blocs hydrophiles et un bloc 

hydrophobe lui conférant des propriétés de type surfactant. Les différents gels Pluronic® varient en 

fonction de leur masse molaire, du pourcentage de leurs composants, de leurs fonctionnalités et de 

leur température de réticulation (de 10 à 40°C). C’est un hydrogel réversible donc la liquéfaction à une 

température de 4°C en fait un composant idéal dans la conception d’encres sacrificielles. Les gels de 

Pluronic® nécessitent cependant un équipement adapté car il est nécessaire de les chauffer avant de 

 (A) image confocale 3D de cellules dans un échafaudage de GelMA; (B) tube 

fluorescent bioimprimé de Pluronic® F-127; (C) hydrogel de PEG soumis à une 

bioimpression dans la construction de valvule aortique. Extrait de Hospodiuk et al. (45). 

Figure 26: Illustrations de bioimpressions d’hydrogels synthétiques 
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les imprimer pour obtenir une réticulation. Le support d’impression doit également être chauffé pour 

maintenir la structure des constructions. Sa biocompatibilité et sa stabilité courte ne permettent pas 

de réaliser des cultures et des structures stables sur le long terme. Le Pluronic 127 est régulièrement 

combiné avec d’autres gels comme le PEG, la GelMA en bioimpression (Figure 26 B. et Figure 27 

B.)(45,53). 

Polyéthylène glycol (PEG). Le PEG est un polymère de type polyéther linéaire ou ramifié et hydrophile. 

Différentes longueurs de chaîne de PEG peuvent être produites et il est souvent retrouvé conjugué à 

des protéines, des enzymes, des liposomes et autres biomolécules pour diminuer leur absorption et 

leur conférer des propriétés furtives. Les hydrogels de PEG possèdent une force mécanique supérieure 

aux hydrogels naturels et ont été utilisés notamment en bioimpression par jet d’encre. Les PEG 

peuvent être couplés à des méthacrylates (PEG-MA) formant ainsi des gels photopolymérisables. Non 

cytotoxique à des masses molaires élevées et non immunogène, les PEG sont surtout bioinertes et 

l’adhésion de cellules n’est pas facilitée, nécessitant sa combinaison avec d’autres hydrogels 

biologiquement actifs (Figure 26 C. et Figure 27 C.)(45,53). 

L’inconvénient majeur des hydrogels synthétiques est leur faible biocompatibilité. En effet, 

contrairement aux hydrogels naturels, les motifs de séquence peptidique fournissant des sites de 

liaison spécifiques manquent à l’attachement des cellules. Ils offrent peu ou pas de niches favorables 

au développement cellulaire. Les produits issus de la dégradation des hydrogels synthétiques sont plus 

difficilement éliminés de l’organisme et sont parfois source de réactions immunitaires non désirées. 

Ainsi, certains hydrogels synthétiques s’avèrent non biodégradables. De plus, leur biocompatibilité est 

souvent médiocre, les produits de dégradation non naturels et une perte de propriétés mécaniques 

lors de la dégradation (24,83–85,94). (95)(96) 

 

Figure 27: Structure chimique ou protéique des hydrogels synthétiques rentrant dans 

la composition des encres de bioimpression 

A. Gélatine méthacrylée, extrait de Lai et al. (95) B. Poloxamer 407, extrait de 

Kojarunchitti et al. (96). C. Polyéthylène glycol méthacrylé. 
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II.2.4 Matrice extracellulaire décellularisée 

Les échafaudages 3D naturels présentent des avantages en termes de composition moléculaire, 

d'architecture, d'activités physiologiques, de propriétés mécaniques et de biodégradabilité. Les 

matrices extracellulaire décellularisée (MECd) sont obtenues par extraction des composants 

cellulaires des tissus par des agents chimiques ou par des procédés physiques et mécaniques. Les MECd 

conservent les composants (protéoglycanes, chaînes de glycosaminoglycanes, facteurs de croissance) 

et la complexité de la MEC naturelle et sont utilisées comme bioencre pour mimer des environnements 

spécifiques de tissus variés (adipeux, cartilagineux cardiaque). La viabilité cellulaire est élevée et les 

interactions cellule-cellule au sein de MECd sont avantagées, encourageant la prolifération et la 

différenciation des cellules. Le Matrigel® est un mélange gélatineux de MECd utilisée en ingénierie 

tissulaire pour favoriser les développements cellulaires complexes. Leur réticulation, dépendante de 

la température est lente mais réversible. D’un coût élevé, elles sont souvent couplées à l’alginate avant 

d’être bioimprimées (Figure 24 I.). Cependant, malgré quelques succès d’implantations, les MECd 

d’origine humaine ou animale présentent des problèmes d’immunogénicité et de sécurité 

(transmission possible de zoonoses et introduction de nouveaux agents pathogènes dans la population 

humaine). De plus, quelques soucis liés à la variabilité des sources et des lots produits sont à noter 

(24,45,53,94). 

II.3 Les hydrogels supramoléculaires dans la formulation de bioencres 

II.3.1 Les hydrogels supramoléculaires 

La recherche de nouveaux matériaux s’est longtemps focalisée sur l’étude des polymères, naturels ou 

synthétiques, doués de propriétés telles que la biocompatibilité, une certaine rigidité, une durabilité 

ou une biodégradabilité pour n’en citer que quelques-unes. Cependant, d’autres matériaux 

« supramoléculaires » gagnent en intérêt, permettant de former des gels supramoléculaires. La 

formation de gels supramoléculaires est rendue possible par deux approches. La première est 

l’utilisation des capacités d’auto-assemblage de molécules hydrogélatrices de bas poids moléculaire 

(Low molecular weight hydrogelators, LMWG) (ex : petites molécules organiques, des 

oligosaccharides, des lipides, des acides nucléiques, des peptides). La seconde est la fonctionnalisation 

de précurseurs polymériques, par l’ajout de motifs de reconnaissance supramoléculaires spécifiques, 

qui vont renforcer les interactions entre les chaînes polymériques (ex : complexes de coordination, 

apport de liaisons hydrogène) (97,98) (Figure 28). Des revues très complètes mettent en avant la 

diversité des LMWG et des motifs de fonctionnalisation retrouvés dans la littérature (97–99).  
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Les LMWG sont retrouvés naturellement dans l’environnement. Des analogues synthétiques 

bioinspirés sont également développés pour mimer les propriétés de leurs analogues naturels et leur 

conférer de nouvelles fonctionnalités. Des molécules hybrides peuvent par exemple être formées par 

la combinaison d’unités biologiques : lipides, acides nucléiques, sucres. Outre la biocompatibilité 

découlant de leurs structures bioinspirées, ces matériaux supramoléculaires sont exploités pour leurs 

capacité de réponse à des stimuli environnementaux (physiques, chimiques, enzymatiques). Leur 

champ d’action touche de nombreuses applications biomédicales : médecine régénérative et 

ingénierie tissulaire, délivrance de médicaments ou d’acides nucléiques, imagerie et diagnostic (100). 

Les paragraphes ci-dessous s’intéresseront plus particulièrement aux LMWG. Ils décriront, dans un 

premier temps, les mécanismes impliqués dans les réactions de gélification de ces molécules afin de 

mettre en avant les différences fondamentales entre les gels « classiques » et les gels 

supramoléculaires. Seront évoqués plus précisément les mécanismes de gélification des LMWG issus 

de l’assemblage d’acides nucléiques, de lipides et de sucres. Dans un second temps, les molécules 

bioinspirées de type nucléolipides (NL) et glycoside nucléolipides (GNL), synthétisées par l’équipe 

ChemBioPharm seront développées afin de souligner le potentiel de ces molécules dans des 

applications de bioimpression. Enfin, quelques exemples utilisant des hydrogels supramoléculaires 

comme biomatériaux dans des applications de bioimpression seront détaillés. 

II.3.2 Mécanisme de gélification 

Comparés aux hydrogels « classiques » précédemment décris, les gels supramoléculaires formés par 

les LMWG sont principalement obtenus par des interactions physiques. Leur réseau fibreux est formé 

par l’association non covalente de divers éléments unitaires assimilés à des blocs de construction 

empilés les uns sur les autres (Figure 29)(97). Ces blocs de construction, constitués par les LMWG, sont 

définis arbitrairement comme ayant un poids moléculaire inférieur à 3000 Da. Durant le processus de 

gélification, les gels supramoléculaires subissent une phase d'auto-assemblage et de reconnaissance 

Figure 28: Illustration des deux approches permettant la formation de gels supramoléculaires 

Formation de gels supramoléculaires par A. auto-assemblage de petites sous-unités, ou B. par 

ajout de motifs de liaison (motifs verts et violets) renforçant les interactions entre des chaînes 

polymériques (en bleu). D’après Webber et al. (98). 
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moléculaire aux cours desquels un mécanisme de nucléation entre en jeu. La gélification se produit 

par un processus hiérarchique, par étape, dans lequel les blocs de construction moléculaires 

s'assemblent d'abord pour former un noyau unidimensionnel. Ces noyaux s'associent et grandissent 

pour former des agrégats et des fibres plus grandes, qui peuvent se regrouper et se ramifier. Enfin, 

l'enchevêtrement de ces fibres forme un réseau fibrillaire 3D autoassemblé (SAFiN : self-assembled 

fibrillar network) (Figure 29)(79). 

D’autres mécanismes peuvent également être mis en jeu comme les ultrasons, le changement de pH, 

les réactions chimiques (hydrolyse, oxydoréduction) ou enzymatiques ainsi que les réactions 

photochimiques (97). Bien que la gélification puisse parfois se produire en mélangeant simplement le 

LMWG avec un solvant à température ambiante, le plus souvent, le chauffage de l’échantillon est 

nécessaire pour dissoudre le gélifiant. En refroidissant la gélification de la solution est observée (79). 

 

La majorité des LMWG sont dérivés de produits naturels (acides gras, sucres, cholestérol, acides 

aminés, peptides). Un certain nombre de gels supramoléculaires ont été développés en utilisant les 

capacités d’auto-assemblage et de reconnaissance des bases nucléiques, des nucléosides et des 

nucléotides. Les bases nucléiques sont des hétérocycles azotés qui appartiennent à deux catégories: 

les purines (adénine A et guanine G) et les pyrimidines (uracile U, thymine T et cytosine C) (Figure 30 

A.) (79). Elles ont la capacité de former des liaisons hydrogène et des interactions π–π, fondamentales 

pour contrôler la structure et la fonction d’assemblage de l’ADN et l’ARN. Les pyrimidines ne possèdent 

qu’une seule face composée de trois donneurs et accepteurs de liaisons hydrogène, contrairement à 

la structure bicyclique des purines qui offrent plus de possibilités de liaison hydrogène (Figure 30 

B.Haut). De plus, les cycles aromatiques des bases nucléiques peuvent également s’empiler par le biais 

d’interactions π–π. La liaison covalente d’une base nucléique à un sucre de type ribose (liaison N-

glycosidique) constitue un nucléoside. La phosphorylation supplémentaire du ribose forme alors un 

nucléotide qui est la base de la construction des polymères d’acide nucléique, de l’ADN et de l’ARN. Le 

phosphate anionique d’un nucléotide (vert) ajoute un potentiel supplémentaire d’interactions 

électrostatiques (Figure 30 B.Bas) (79). 

Assemblage de LMWG en un réseau fibrillaire autoassemblé (SAFiN : 

self-assembled fibrillar network). Extrait de Peters et al. (79). 

Figure 29: Illustration de la formation d’hydrogels supramoléculaires 
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Le couplage de lipides et de sucres à un nucléoside ou un nucléotide forme deux familles de LMWG : 

les NL et les GNL. Les molécules amphiphiles formées (groupement lipidique hydrophobe, tête 

nucléosidique ou nucléotidique et sucres hydrophiles) présentent des capacités d’autoassemblage. En 

effet, les unités biomoléculaires qui les composent mettent en jeux de nombreuses liaisons non 

covalentes : liaisons hydrogènes, interactions π–π, interactions hydrophobes des chaînes lipidiques 

(Figure 31). Les assemblages moléculaires ainsi réalisés sont à l’origine de la formation des réseaux 

fibreux composant les gels supramoléculaires. (100) 

 

 

Figure 30: Bases nucléiques et interactions non covalentes mises en œuvre 

A. Bases nucléiques : purines et pyrimidines. Adapté de Baillet et al. (100). B. Haut : donneurs de liaisons 

hydrogène (en rouge) et accepteurs (en bleu) des bases nucléiques. Bas : structure d’un nucléoside et d’un 

nucléotide. Le phosphate chargé (vert) peut s’engager dans des interactions électrostatiques. Adapté de 

Peters et al. (79).  

Figure 31: Interactions non covalentes impliquées dans la formation des gels supramoléculaires 

Extrait de Latxague et al. (107). 
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II.3.3 Gels supramoléculaires dérivés des bases nucléiques : utilisation 

potentielle dans la formulation des bioencres 

L’équipe de ChemBioPharm du laboratoire ARNA s’est spécialisée dans le développement et la 

synthèse de LMWG et plus particulièrement les molécules composées de l’assemblage d’acides 

nucléiques, de chaînes lipidiques et ou de sucres présentant des capacités de gélification : NL, GNL, et 

Glycoside nucléolipides bola amphiphiles (GNBA). Les structures chimiques simplifiées de ces 

molécules sont illustrées dans la Figure 32. Leur utilisation diverse dans plusieurs applications seront 

détaillées dans les paragraphes ci-dessous. 

 

II.3.3.1 Les nucléolipides 

Un NL est une molécule hybride associant une base nucléique, un nucléoside ou un nucléotide à un 

lipide (Figure 33). Les composés hybrides lipides-nucléosides ou nucléotidiques sont naturellement 

retrouvés chez les cellules eucaryotes et procaryotes. Un large éventail de molécules synthétiques ont 

été développées ces dernières années, faisant notamment appel aux propriétés d'auto-assemblage 

des nucléosides, nucléotides et lipides. Les NL peuvent être classés selon divers critères, notamment 

la charge, la position de la substitution (2' et 3', 5') (Figure 33), leur composition structurelle 

(nucléoside ou nucléotide) ou leur forme. 

Figure 32: Représentation schématique de la structure chimique des nucléolipides et des glycosides 

nucléolipides développés par l’équipe ChembioPharm 

A. Nucléolipide (NL) B. Glycoside nucléolipides (GNL) C. Glycoside nucléolipides bola amphiphiles (GNBA). 

Adapté de Baillet et al. (100). 
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Les NL se distinguent également par la nature de la liaison liant le ribose au lipide : liaisons de type 

esters, amides, éther, amine, sulfuré par exemple. Afin de jouer sur la balance lipophile/hydrophile il 

est possible de coupler divers groupements hydrophiles sur le ribose (ex : oligo(ethylene glycol), 

plusieurs chaînes lipidiques de longueur et de saturation variable, ou bien des cholestérols. 

Les propriétés amphiphiles des NL sont utilisés dans de nombreuses applications pour la délivrance de 

médicaments (ex : ruthénium et 5-Fluorouracile dans le traitement anticancéreux) de biomolécules 

(ex :oligomères simple brin d’ADN) ou l’incorporation à des nanotransporteurs (liposomes)(100). 

La synthèse de molécules amphiphiles ayant la capacité de former spontanément par auto-assemblage 

des gels en milieu aqueux suscite l’intérêt de nombreuses équipes de recherche. Les propriétés de ces 

hydrogels à former des échafaudages favorables au développement cellulaire sont exploitées, mais 

également l’aptitude de ces hydrogels à pouvoir être injectés ou pouvoir former des réservoirs pour la 

délivrance in vivo de médicaments. C’est dans cet objectif qu’ont été synthétisés la diC16dT et ses 

dérivés qui seront pris comme exemple d’illustration des NL. 

La diC16dT 

Ramin et al. (101) ont travaillé sur un NL contenant un groupe de tête de thymidine et un corps de 1,2-

dipalmitoyl-sn-glycérol phosphate (Thymidine-3’-(1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-phosphate), diC16-3’-

dT, ou diC16dT) (Figure 34) et s’intéressent notamment à l’influence des contre-ions couplés au 

phosphate négatif (lithium (Li+), du sodium (Na+), du potassium (K+), de l’ammonium (NH4
+)et du 

triéthylammonium (Et3NH+) sur les assemblages supramoléculaires de cette molécule amphiphile. 

Figure 33: Structure générale d’un nucléolipide 

Les différentes substitutions possibles des nucléobases (H) et chaines lipidiques (R) sur le ribose sont en position 

2’, 3’et 5’. Les nucléotides lipides possèdent un groupement phosphate, tandis que les nucléosides lipides sont 

seulement fonctionnalisés avec une chaîne lipidique. Extrait de Baillet et al. (100). 
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La diC16dT en milieux aqueux forme des gels présentant sur le plan microscopique une structure 

fibreuse de type hélicoïdale. Cette structure fibreuse n’est seulement observée qu’en présence des 

contre-ions Na+, Li+ et K+(Figure 35). Couplés aux ions NH4
+et Et3NH+, les gels formés présentent des 

arrangements lamellaires, indiquant que des cations plus gros affectent l'organisation 

supramoléculaire. Par conséquent, les capacités d’auto-assemblage dépendent non seulement de 

l'hydrophobie et de la structure amphiphile, mais présentent également une forte dépendance du type 

de contre-ion. Ramin et al. expliquent ainsi que l’organisation fibrillaire ou lamellaire serait 

respectivement la conséquence d’une forte répulsion électrostatique (contre-ions Na+, Li+ et K+) ou 

d’une grande affinité (NH4
+et Et3NH+) pour le nucléotide, ayant un impact sur l'hydrogélation de ce 

dernier. 

L’étude rhéologique d’un hydrogel à 3% de diC16dT/Na+ montre des modules élastiques (G’) de l’ordre 

de 2000 Pa et visqueux (G’’) 900 Pa à une fréquence angulaire de 1rad/s et une température de 

transition sol/gel de 39°C (Figure 36). Le choix du contre-ion et sa concentration influent sur les 

propriétés rhéologiques (modules G’ et G’’ et température de transition sol-gel) mais ceux-ci restent 

globalement dans un même ordre de grandeur. Les gels de diC16dT/Na+ présentent également des 

propriétés thixotropes qui sont ainsi favorables à un processus d’injection. 

Figure 34: Structure chimique de la diC16dT 

La Thymidine-3’-(1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-phosphate) diC16-3’-dT ou diC16dT, est ici représentée avec un 

contre-ion sodium (Na+).  
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Ramin et al. ont également réalisé des tests d’injection in vivo et suivi le devenir du gel dans le temps 

afin d’évaluer les propriétés réservoirs de ce gel pour la libération de molécules d’intérêt. Les gels 

préparés à une concentration de 6% et injectés ont présentés après 21j d’implantation une grosseur 

et une forme relativement préservée (Figure 37). Observés plus finement, les gels présentaient une 

couche fibreuse sur leur coque externe et un envahissement cellulaire en leur cœur avec une structure 

interne désagrégée. L’analyse histologique des tissus environnants n’a pas montré de réactions 

inflammatoires, démontrant le caractère biocompatible du gel de diC16dT. L’hydrogel a également 

montré des propriétés réservoir en libérant de façon continue une petite molécule test la cyanine (MW 

= 630 Da) (Figure 37) choisie comme modèle pour la libération d’une molécule anticancéreuse : la 

doxorubicine. 

Figure 35: Structure fibreuse des gels de diC16dT 

La structure fibreuse de la diC16dT observée en imagerie TEM (Photo B) est comparée aux structures formées 

par son homologue dépourvu de tête nucléosidique (Photo A) : le 1,2-dipalmitoyl-sn-glycérol-3-phosphate. Le 

gel de diC16dT est ici formé à 6% dans du NaCl 0,9%. Organisations supramoléculaires proposées pour la 

formation de fibres hélicoïdales (Illustration C). En présence de petits contre-ions (Li+, Na+, K+), la diC16dT 

s'auto-assemble pour donner des organisations de micelles qui interagissent pour former des rubans. Extrait 

de Ramin et al. (101).  
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Au-delà des propriétés gélifiantes de la diC16dT, cette molécule amphiphile possède également la 

capacité à former des nanoparticules et notamment des nanoparticules lipidiques solides (SLN), 

utilisées comme système de délivrance de médicaments. Oumzil et al. (102) ont travaillé sur la 

formation de SLN à partir de diC16dT, en association ou non avec d’autres NL (DOTAU (N-[5′-(2′,3′-

dioleoyl)uridine]-N′,N′,N′- trimethylammonium) ou de DOU-PEG 5′-(O-Methyl-O′-succinyl 

Figure 36: Caractérisation rhéologique d’un gel de diC16dT 3% dans du NaCl 0,9% 

A. Résultats en balayage de fréquence pour le 1,2-dipalmitoyl-sn-glycérol-3-phosphate (carré vide) et la diC16dT 

à 3% dans du NaCl à 0,9%. B. Modules viscoélastiques par rapport à la concentration en NaCl. C. Retour rapide 

aux valeurs de modules initiaux après soumission dû à une contrainte importante. D. Le gel de diC16dT retrouve 

son état initial après avoir été soumis à des variations de température. Extrait de Ramin et al. (101). 

Figure 37: Injection in vivo d’un gel de diC16dT 6% formé dans du NaCl 0,9%.  

A. Décroissance de la fluorescence de la cyanine incorporée dans le gel en fonction du temps. B. Images de 

fluorescence enregistrées à 2, 7, 14 et 21 j après une injection sous-cutanée de l’hydrogel chargé en cyanine. C. 

Aspect macroscopique de l’hydrogel de diC16dT dans la biopsie cutanée immédiatement après un sacrifice à 21 

jours. Extrait de Ramin et al. (101). 
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polyethylene glycol)-2′,3′-dioleoyluridine) pour le traitement guidés par imagerie par IRM. Les SLN 

chargées en particules d'oxyde de fer et d'agents thérapeutiques ont montré une meilleure 

magnétisation que des agents de contraste habituellement utilisés. Benizri et al. (103) ont également 

exploité la formation de SLN par la diC16dT pour améliorer la solubilité du sorafenib, un petit inhibiteur 

de tyrosine kinases utilisé comme traitement anticancéreux. Les effets des SLN sur des lignées 

cellulaires cancéreuses ont été améliorées par rapport à la molécule seule. Plus récemment Kowouvi 

et al. (104) ont encapsulé du bleu de méthylène dans des SLN afin d’améliorer sa demi-vie et sa 

délivrance pour une utilisation dans le traitement du paludisme. 

Analogues de la diC16dT : diC16dC, diC16dG 

Parmi les études consacrées à la diC16dT, Alies et al. (105) explorent les modulations possibles de la 

structure de la tête polaire, en particulier la nature de la base. En effet, le changement de la thymine 

(T) par une cytosine (C) ou une guanine (G) peut influencer les propriétés d'agrégation du NL (Figure 

38). La formation de gels est testée en présence ou en absence de NaCl 0,9% (154mM). Ainsi, il est 

observé que la formation de la diC16dG ne peut se réaliser dans un milieu riche en NaCl, contrairement 

à la diC16dC, mais s’effectue en présence d’eau (Figure 38). 

La présence ou non de NaCl influe sur les propriétés rhéologiques des gels. Par exemple, elle fait varier 

le point de rupture des gels lors d’un test de LVER (recherche du domaine linéaire de viscoélasticité), 

respectivement d’un G’ de 600 Pa à un G’ de 2400 Pa pour un gel de diC16dC formé avec de l’eau puis 

avec du NaCl 0,9%. 

En fonction de la base nucléique, une différence est également observée concernant la taille des 

structures supramoléculaires. Dans le cas de la diC16dG constituée d’une base nucléique de type 

purine, des tailles plus élevées des assemblages supramoléculaires ont été observées comparé aux NL 

possédant des bases nucléiques de type pyrimidine : 200nm vs 100nm respectivement. 

Alies et al. indiquent donc qu’outre l’effet hydrophobe des doubles chaînes lipidiques, les interactions 

π-π et les liaisons hydrogènes entre nucléotides (dépendante de la base nucléique) jouent un rôle 

majeur dans la stabilisation des agrégats des NL. De plus, le contre-ion utilisé dans ces systèmes a un 

impact important sur les organisations supramoléculaires, en accord avec les travaux précédemment 

réalisées par Ramin et al. (101). 



Travaux antérieurs 

74   

 

II.3.3.2 Les glycoside nucléolipides 

De la même manière que pour les NL, les GNL sont des composés amphiphiles dont la structure découle 

de l’association d’un nucléoside, d’un lipide et d’un monosaccharide liés de façon covalentes par 

l’intermédiaire de ponts 1,2,3 triazole (Figure 32, page 68) (106). Ces trois biomolécules sont 

assemblées en une seule par une approche de réaction double-clic. Un exemple de réaction clic est la 

réaction de Huisgen : addition 1,3-dipolaire catalysée par le cuivre d’un azide et d’un alcyne terminal 

pour créer une liaison triazole (Figure 39) (107). Parmi les GNL, un dérivé fluoré, le GNF a fait l’objet 

de plusieurs études et ses applications seront détaillées dans les parties ci-après. 

 

Figure 38: Structures chimiques des dérivés de la diC16dT et tests de gélification 

A. Structure chimique du NL avec variation des bases nucléiques. B. Tests de gélification des NL 

diC16dC et diC16dG en présence ou en absence de NaCl. Extrait de Alies et al. (105). 

Figure 39: Principe de synthèse des GNL par réaction double-clic 

Une première réaction clic (i) connecte un acide azide nucléique à un lipide acétylénique. Une seconde réaction clic 

(iii) connecte un sucre azide à une nucléobase propargylée. Extrait de Latxague et al. (107). 
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Les modifications apportées aux GNL ont conduit à créer la famille des Bola-amphiphiles. Par rapport 

aux GNL classiques, les Bola-amphiphiles comportent une seconde tête polaire (Figure 32, page 68). 

Des molécules possédant ce type d'architecture moléculaire peuvent être retrouvées naturellement 

dans les membranes des bactéries archées. Plusieurs dérivés ont déjà été utilisés dans diverses 

applications : synthèse de nanomatériaux, délivrance de médicaments ou de gènes. Tout comme les 

GNL, la synthèse des Bola est basée sur le principe des réaction double-clic. La famille des Bola a été 

développée pour former des gels capables de mimer la structure des matrices extracellulaires pour 

des applications en ingénierie tissulaire (108). 

GNF 

Godeau et al. (109) rapportent la synthèse d’un nouveau composé fluoré parmi les GNL : le glycosyl-

nucleosyl-fluorinated (GNF). Ce composé a été développé dans le but d’allier les propriétés 

d’autoassemblage et gélifiantes des GNL au caractère hautement hydrophobe des chaînes 

fluorocarbonées (Figure 40). Par rapport à leur dérivés hydrocarbonés, les chaînes fluorées 

(2H,2H,3H,3H-perfluoroundécanoyle) conférent une meilleure stabilité chimique et biologique et 

améliorent les propriétés d’assemblages supramoléculaires. 

 

La capacité de gélification du GNF a été testée dans l’eau pure et dans du milieu de culture DMEM 

(Dulbecco’s modified Eagle medium). La concentration minimale de gélification s’est avérée très faible, 

à 0,1% (w/w) dans les deux milieux. Sur les images prise par microscopie TEM, des nanofibres de 10 à 

20nm de diamètre ont été retrouvées, ainsi que des éléments compacts montrant des fibres 

hélicoïdales (Figure 40).  

Un test de viabilité cellulaire opposant le GNF à son homologue GNL a montré que la survie cellulaire 

à 5 jours des cellules d’hépatocarcinome humain (Huh-7) s’est maintenue entre 80 et 170 % pour le 

GNF, tandis qu’elle a drastiquement chutée pour le GNL à partir de 200µM. Godeau et al. en concluent 

Figure 40: Structure chimique du GNF et observation en imagerie TEM 

A gauche, structure chimique du GNF (glycosyl-nucleosyl-fluorinated). A droite, observation en imagerie TEM 

de l’assemblages supramoléculaires d’un gel de GNF préparé dans de l’eau (Echelle : 100nm). Adapté de Godeau 

et al. (109). 
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une non toxicité du GNF aux concentrations testées, ce qui est favorable pour une utilisation des 

hydrogels de GNF comme milieux de culture cellulaire. 

Ziane et al. (110) ont évalué les capacités du GNF en tant qu’échafaudage pour la croissance cellulaire 

et son potentiel d’implantation. Pour cela, ils ont utilisé un gel de GNF formulé dans du tampon 

phosphate salin (PBS) à une concentration de 1,5%. Chauffé à 65°C pour solubiliser le GNF, le mélange 

a présenté des capacités de gélification à 37°C lors de son refroidissement progressif. La caractérisation 

rhéologique réalisée démontre, selon Ziane et al., des modules élastiques faibles du GNF avec un G’ 

compris entre 500 et 1000Pa. Une culture cellulaire de GNF mélangés à des cellules adipocytaires 

(Adipose tissue derived stem cells, ASCs) a été réalisée et a démontré une viabilité et une croissance 

cellulaire limitée des ASCs. En effet, plus de la moitié des cellules ont disparu au bout de 14 jours après 

avoir été déposées sur le gel (culture 2D). L’incorporation directe des ASCs au sein du gel (culture 3D), 

entraînant une organisation des cellules sous forme d’agrégats sphéroïdes, n’a pas amélioré la survie 

cellulaire. Le gel de GNF a également pu être formé en seringue et être injecté. In vivo, le GNF s’est 

dégradé lentement, avec une diminution de 50% de son volume en 30j. Ces gels n’ont induit qu’une 

inflammation modérée des tissus environnants et ont été progressivement envahi par des cellules et 

des vaisseaux, suggérant ainsi une bonne implantation (110). 

Maisani et al. (111) développent un gel hybride associant le GNF à 1,5% à du collagène à 0,2% (à noter 

que le GNF était formulé dans du milieu de culture DMEM). Sur le plan rhéologique, l’addition de 

collagène a permis de rigidifier le gel en doublant les valeurs du module élastique du GNF : passage de 

1000 à 2000 Pa ; le collagène étant connu pour former des gels de très faible résistance (10 Pa). En 

culture cellulaire, par rapport à la culture sur un milieu GNF seul, le mélange hybride a permis 

d’améliorer l’adhésion et la prolifération de cellules souches humaines adipeuses (HASC) autant dans 

des conditions in vitro (croissance multipliée par 10) qu’in vivo (croissance multipliée par 15) où le gel 

était injecté (Figure 41). Une amélioration de la différenciation cellulaire a également été observée. 

Ainsi, ce gel composite améliore les propriétés mécaniques et biologiques par rapport aux gels obtenus 

à partir de chaque composé séparé. 

Le GNF a également montré des capacités pour le transport d’acides nucléiques (112), des propriétés 

de décontamination de nanoparticules présentes dans milieux aqueux (113) ou d’interface 

biocompatible en électrochimie entre les tissus biologiques et électrodes (114).  
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Les Bola : GNBA, GNBA-BU, GNBA-BE 

Le concept des Bola-amphiphiles, ou GNBA (glycoside nucléolipides bola amphiphiles) a été lancé par 

Latxague et al. (108) dans le but de former des hydrogels possédant une structure et des propriétés 

mécaniques favorables à la croissance de cellules souches et applicable à des techniques d’ingénierie 

tissulaire. 

Le premier Bola développé, possède des têtes polaires de type N-thymine glycosylées, liées à un 

groupement lipidique par des fonctions triazole et une liaison éther (GNBA-BE) (Figure 42). Un 

hydrogel a été formé avec cette molécule à une concentration 1% (w/v). L’imagerie TEM obtenue 

montre la formation d'un réseau fibrillaire fortement interconnecté par des fibres droites de 6 à 9 nm 

de large. Comparé aux gels de GNF de même concentration, le gel de GNBA-BE possède des modules 

élastiques très élevés : G’=30325 Pa vs G’=1749 Pa respectivement. La rigidité des assemblages 

supramoléculaires est imputée aux interactions π-π des groupements 1,2,3-triazole et du nucléoside 

(Figure 42). 

Le GNBA-BE est doué de capacités d’extrusion et reprend sa forme rapidement après injection, 

démontrant des propriétés thixotropes. Les tests de toxicité cellulaires réalisés sur des cellules souches 

mésenchymateuses ne démontrent pas de toxicité lors de l’augmentation croissante en GNBA (jusqu’à 

200µM). Le mélange de fibroblastes à du GNBA 3% montre une bonne viabilité cellulaire après une 

Figure 41: Culture cellulaire dans des hydrogels de GNF ou composites de GNF/collagène 

(a) et (b). Culture cellulaires de cellules souches adipeuses humaines (HASC) marquées dans un hydrogel 

de GNF, une boîte de culture en polystyrène ou dans un mélange hybride GNF/collagène. L’observation 

microscopique sur 14j (échelle a = 500 µm) et la quantification de la fluorescence (b, unités arbitraires) 

montrent l’effet synergique de l’hydrogel composite sur la croissance cellulaire. (c) Imagerie in vivo d’HASC 

marquées (suivi de luminescence) et incluses dans des gels de GNF ou hybride GNF/collagène hybrides et 

injectées par voie sous-cutanée à des souris. La luminescence des cellules incluses dans le mélange hybride 

après 30j est 15 fois supérieure à celle observée pour les cellules incluses seulement dans le GNF. Extrait 

de Maisani et al. (111).  
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semaine d’étude, comparée aux mêmes conditions dans le GNF. La croissance plus favorable des 

hydrogels de GNBA au développement des cellules est, selon Latxague et al., attribuée à une meilleure 

organisation 3D de l’échafaudage. 

 

Latxague et al. (115) ont voulu moduler les propriétés d’assemblage en augmentant le nombre de 

liaisons hydrogènes. Ainsi, d’autres dérivés Bola ont été synthétisés en changeant les fonctions de la 

chaine hydrophobe. En remplaçant la fonction éther, attachée en position 5’ de la thymidine, par une 

fonction carbamate (Figure 43). 

Malheureusement, les propriétés obtenues limitent son application in vivo. En effet, le Bola-

Carbamate ne se forme pas spontanément à température ambiante après une étape de solubilisation 

par chauffage. Il nécessite une étape de passage à froid pendant au moins une journée avant de former 

un gel homogène. Les hydrogels formés à 4% présentent des modules viscoélastiques très élevés (G’= 

57 kPa ; G’= 30kPa pour le GNBA-BE à 4%) et présentent des propriétés thixotropes avec un retour 

dans aux modules d’origine 30min après l’application d’un stress. Sa température sol-gel de 36°C limite 

ainsi ses applications in vivo.  

 

Figure 42: Etude du GNBA-BE comme milieu de culture de cellules souches 

Structure chimique du GNBA-BE. Formation d’hydrogel par auto-assemblage grâce aux interactions π-π de la 

molécule et création de fibres stables et droites (barre d'échelle: 200 nm). Les hydrogels présentent des 

propriétés de rigidité permettant l’adhésion et la prolifération de cellules souches. Extrait de Latxague et al. 

(108). 
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Par la suite, les dérivés bis-urée (GNBA-BU) et bis-amide (GNBA-BA) ont également été synthétisés 

(Figure 44) (116). Le changement du groupement a pour objectif de modifier les liaisons possibles au 

sein du Bola, notamment les liaisons hydrogènes et par conséquent de moduler la stabilité, les 

propriétés rhéologiques et biologiques des hydrogels. 

 

Sur le plan rhéologique, comparé au GNBA-BE, les dérivé bis-urée et bis-amide présentent une 

cinétique de gélification plus rapide, une concentration critique de gélification plus faible (GNBA-BU= 

0,14%, GNBA-BA= 0,1%, GNBA-BE= 0,51%), des modules élastiques plus importants (jusqu’à deux fois 

pour le GNBA-BU) et une température sol-gel plus élevée (GNBA-BU= 78.8°C, GNBA-BA= 58.5°C, GNBA-

BE= 43°C). L’observation des fibres formées dans les hydrogels montrent des réseaux réticulés denses 

avec des fibres de 6 à 8 nm de diamètre. 

Parmi ces deux nouveaux dérivés, seul le GNBA-BU a présenté un profil thixotrope. Le GNBA-BU est 

également plus stable in vivo que le GNBA-BA. Après 21j d’implantation, le volume des gels de GNBA-

BU injecté avait diminué de 50%, tout en conservant une forme ronde contrairement aux gels de 

Figure 44: Structure chimique des Bola bis-urée et bis-amide 

Extrait de Ramin et al. (116). 

Figure 43: Structure du GNBA Carbamate 

Extrait de Latxague et al. (115). 
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GNBA-BA qui avaient été éliminés. L’analyse histologique a démontré une bonne implantation des gels 

de GNBA-BU avec une inflammation minimale des tissus environnants. 

 

Contrairement à certains LMWG dont plusieurs exemples seront détaillés ci-après, le potentiel des NL, 

GNL et GNBA n’ont pour le moment jamais été exploités dans le domaine de la bioimpression. 

Cependant, plusieurs propriétés recherchées en bioimpression viennent d’être illustrées dans les 

paragraphes précédents, à savoir : formation de matrices favorables à la culture cellulaire, 

cytocompatibilité, biocompatibilité, biodégradation et notamment des propriétés mécaniques 

permettant leur injection. C’est pourquoi, l’utilisation de ces molécules pour la formulation de 

bioencres d’impression présente un intérêt. 

II.3.4 Les hydrogels supramoléculaires utilisés dans la formulation des bioencres 

De nombreuses bioencres sont développées chaque année dans le domaine de la bioimpression. A ce 

jour, peu d’entre elles intègrent des hydrogels supramoléculaires dans leur formulation. Cependant, 

ces hydrogels sont de plus en plus étudiés dans cette application et plusieurs revues les mettent en 

lumière (117–120). Pour Chimene et al. (118) les hydrogels supramoléculaires peuvent répondre aux 

problèmes d’intégrité mécanique et de rupture des liaisons que subissent les hydrogels durant le 

process d’impression. Mann et al. (119) relèvent également que l’approche supramoléculaire pourrait 

remplacer les agents de réticulation indispensables pour la gélification de certains hydrogels (alginate, 

HA). Loo et al. (117) quant à eux affirment que les peptides auto-assemblant sont d’excellents 

candidats pour la formulation de bioencres car les hydrogels nanofibreux qu’ils forment ressemblent 

aux MEC natives et fournissent un microenvironnement adapté pour la survie des cellules souches et 

des cellules primaires différenciées. 

Parmi les hydrogels supramoléculaires développés dans des applications de bioimpression, ce sont 

majoritairement les approches visant à fonctionnaliser des hydrogels naturels ou synthétiques qui sont 

étudiés. 

Par exemple, Li et al. (121) ont développés une bioencre supramoléculaire formée à l’aide de 

l’association d’un polypeptide et d’ADN. Leur stratégie a consisté en un dépôt alternatif de deux 

encres, l’une contenant le conjugué polypeptide-ADN et des cellules, l’autre contenant un liant de 

l’ADN. L’hybridation entre les molécules d’ADN a conduit à une réticulation rapide et une gélification 

quasi-instantanée. La rigidité des polymères d’ADN a permis d’imprimer des structures très précises, 

avec une cytocompatibilité élevée. L’avantage de ces constructions est notamment la possibilité 

d’entraîner de façon contrôlée leur dégradation à l’aide de protéases ou de nucléases. 



Les encres de biomatériaux et bioencres 

  81 

De leur côté, Schacht et al. (122) ont utilisés des protéines de soie d’araignée couplées à des motifs 

RGD (tripeptide Arginine/Glycine/Aspartate) comme matériaux pour la réalisation d’une bioencre. Les 

matériaux en soie d'araignée présentent un intérêt pour un usage biomédical car ils forment des 

hydrogels à 37°C, montrent une absence de toxicité, une dégradation lente, une immunogénicité 

faible, une large distribution de la taille des pores et des propriétés viscoélastiques. Les motifs RGD 

sont eux utilisés afin d’imiter les protéines d'adhésion cellulaires et ainsi offrir des récepteurs aux 

protéines de surface des cellules. Comparés aux hydrogels formés uniquement à partir de protéines 

de soie, les hydrogels de protéine de soie couplés à des motifs RGD ont créés un microenvironnement 

bien plus favorable à l’adhésion de plusieurs types cellulaires avec une viabilité augmentée d’une 

valeur de 10% en moyenne, à des valeurs comprises entre 60 et 100% de viabilité après 7 jours de 

culture. 

Les stratégies visant à concevoir de nouvelles bioencres à partir hydrogels supramoléculaires formés 

par autoassemblage de LMWG sont minoritaires. Cependant, quelques travaux intéressants peuvent 

être évoqués. 

Par exemple, Nolan et al. (123) ont réalisés des encres de biomatériaux pour une impression par 

extrusion. Les LMWG utilisés étaient deux dipeptides dérivés de la diphénylalanine. Nolan et al. se sont 

intéressés tout particulièrement aux mécanismes impliqués dans la formation de ces hydrogels en 

comparant deux méthodes : déclenchement de la gélification par addition d’un solvant (DMSO) ou par 

changement de pH (acidification). Selon la méthode utilisée, les microstructures des réseaux fibreux 

observés étaient différentes. Ce facteur est important car il peut influencer le comportement cellulaire, 

ainsi que leur attachement et leur développement. Cette différence jouait également sur les capacités 

d’impression des hydrogels. En effet, la qualité des impressions des hydrogels formés à l’aide d’un 

solvant surpassait celle des hydrogels obtenus par acidification. Cette étude préliminaire n’intégrait 

cependant pas le devenir de cellules au sein des hydrogels formés. 

Enfin, Liu et al. (124) se sont intéressés à la formation d’hydrogels supramoléculaires par auto-

assemblage de molécules d’acide folique. La réticulation des nanofibres était obtenue par l’assemblage 

de tétramères d’acide folique, liés entre eux par des liaisons hydrogènes et des interactions π-π. Des 

ions Zn2+ venaient compléter l’assemblage des fibres entre elles pour renforcer le réseau. Cet 

assemblage supramoléculaire a permis de former des hydrogels robustes (G’= 1000 Pa) à des 

concentrations inférieures à 1% ; présentant des propriétés rhéofluidifiantes et d’auto-réassemblage 

(self-healing) instantanée. Ces hydrogels ont permis la formulation de bioencre, supportant l’addition 

de cellules, la formation en seringue et ce avec une bonne qualité d’impression. 
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Ainsi, l’utilisation d’approches supramoléculaires pour la conception de bioencres peut s’avérer être 

une alternative à l’utilisation de polymères naturels ou synthétiques classiques, permettant de 

combler certains de leurs défauts. 

II.4 Cellules et cellules souches incorporées aux bioencres 

La définition actuelle des bioencres souligne désormais la présence des cellules ajoutées au sein même 

de l’encre avant bioimpression. Cette approche s’oppose à l’impression d’un échafaudage sur lequel 

serait ensuite déposées les cellules. Le mélange de cellules au sein d’une matrice est un mécanisme 

dit d’encapsulation cellulaire. Les cellules sont ainsi confinées et protégées dans un environnement 

tridimensionnel, favorable à leur attachement et leur développement, dont la porosité doit permettre 

l’apport de nutriments, d’oxygène, et leur migration (125). 

De très nombreux types cellulaires ont été bioimprimés avec succès ,notamment des cellules 

cardiaques (126), neuronales (127), osseuses (128), musculaires (129) ou cellules cancéreuses (130). 

Certaines cellules ayant des capacités de prolifération limitées, la population de cellules couramment 

utilisée dans la bioimpression 3D est constituée de cellules progénitrices ou de cellules souches. Les 

cellules souches sont caractérisées par leur plasticité, c’est-à-dire leur capacité à se différencier en 

précurseurs de diverses lignées cellulaires. Parmi les trois principales sources de cellules souches les 

plus souvent utilisées en bioimpression il est possible de citer les cellules souches embryonnaires 

(embryonic stem cells, ESC), les CSM et les IPSCs. Chacune présente des avantages et des 

inconvénients. Les ESC présentent la plasticité la plus élevée, mais leur obtention peut s’avérer 

complexe et leur utilisation pose notamment des problèmes éthiques et d'immunogénicité. Les CSM 

sont plus faciles à obtenir mais n’ont pas les mêmes capacités de différenciation que les ESC. Elles 

peuvent notamment se différencier en chondrocytes, ostéoblaste et myoblastes. Les IPSCs ont une 

plasticité accrue, mais certaines études démontrent un accroissement de cas de tumorogénèse post-

implantation (3,30). 

A chaque type cellulaire correspond un besoin spécifique en termes de nutriments, d’oxygène, 

d’apport de biomolécules, de porosité et de dureté du milieu environnant. Les échafaudages doivent 

ainsi reproduire de façon fidèle les conditions physiologiques in vivo. En fonction du choix du 

biomatériau principal de l’encre, il sera possible d’orienter un développement cellulaire vers la 

formation d’un tissu plutôt qu’un autre. Par exemple, l’étude de Daly et al. (131) compare l’utilisation 

de quatre bioencres différentes pour la bioimpression de CSM. L’utilisation de bioencres d’alginate ou 

d’agarose a conduit les CSM vers la formation d’un tissu hyalin, plus typique d’un cartilage articulaire 

avec la présence de chondrocytes produisant majoritairement du collagène de type II. De leur côté, les 

bioencres de PEG-MA et de GelMA ont favorisé le développement d’un tissu fibrocartilagineux, typique 
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des ménisques, avec la présence de fibro-chondrocytes produisant du collagène de type I et II. Cette 

différence est notamment expliquée par les propriétés mécaniques et rhéologiques des bioencres. 

En effet, le devenir des cellules souches encapsulées, notamment leur différenciation sont régies par 

les propriétés mécaniques des matrices dans lesquelles elles sont incorporées. La porosité, la densité, 

l’élasticité sont autant de facteurs influençant le destin des cellules souches. Par exemple, les 

échafaudages mous et élastiques (0.1-5 kPa) favorisent la différenciation vers les tissus neuronaux et 

adipeux, tandis que les échafaudages fermes et rigides (10-100 kPa) favorisent la différenciation vers 

les tissus musculaires, cartilagineux et osseux (Figure 45). Le choix du type de biomatériaux à utiliser 

et sa concentration influeront sur l’élasticité de l’échafaudage à imprimer. La différenciation des 

cellules souches dépendra également des interactions que pourront générer les cellules avec les 

échafaudages pour leur adhésion (liens entre les intégrines des cellules et le collagène de la MEC dans 

les tissus natifs). Les contraintes in vivo doivent ainsi être considérées afin d’être au mieux reproduites 

pour favoriser la différenciation des cellules souches vers la lignée voulue (30,132,133). 

 

  

Figure 45: Propriétés mécaniques de différents tissus du corps humain 

A. Variation de l’élasticité (E, exprimée en kPa) des tissus du corps humains en fonction 

des organes. La rigidité mesurée est corrélée à la concentration en collagène des 

tissus. B. (gauche et droite) estimation du niveau d'hydratation de plusieurs tissus du 

corps humains. L'état d'hydratation des tissus est inversement. proportionnel à 

l’élasticité des tissus et à la teneur en collagène. Extrait de Smith et al. (132). 
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La bioimpression de certains tissus peut nécessiter de bioimprimer plusieurs types cellulaires pour 

reproduire au mieux la composition des tissus. Ce type de bioimpression nécessite l’utilisation de 

milieux satisfaisant aux exigences des différents types cellulaires, ou la mise en œuvre de techniques 

d’impression spécifiques (ex : co-impression de plusieurs types d’encres simultanément contenant 

chacune un type cellulaire) (24).  

Le succès de la bioimpression d’un tissu sera, en amont, dépendante des influences mutuelles entre la 

technique de bioimpression et les cellules. En effet, il a été démontré que la viabilité des cellules était 

dépendant des paramètres d’impression; des changements au sein d’une même technique pouvant 

conduire à une mort importante des cellules. A l’inverse, une formation rapide d’un tissu en 

augmentant le taux cellulaire initial dans la bioencre est attendue. Le nombre de cellules requises lors 

d’un process de bioimpression dépend principalement de la technique utilisée. La majorité des 

concentrations cellulaires utilisées se situe entre 106 et 108cellules/ml de bioencre. Ce nombre 

important de cellules requises s’avère nécessaire afin de synthétiser la MEC requise pour la 

fonctionnalisation de la construction bioimprimée (134). Cependant, la présence de cellules affecte 

significativement les propriétés rhéologiques des bioencres et leur capacité d’impression (55,135).  

II.5 Nano et micro-objets utilisés en bioimpression 3D 

Intégration des nanotechnologies en ingénierie tissulaire et en bioimpression 3D 

Le terme générique de nanotechnologies, regroupe l’ensemble des études, des techniques, des 

analyses, de la fabrication, de l’utilisation de matériaux ou de systèmes à l’échelle nanométrique. Il est 

courant de ne restreindre cette échelle qu’aux objets de taille comprise entre 1 et 100nm (136), 

notamment en se focalisant, par exemple, sur certaines nanoparticules (métalliques, magnétiques, de 

céramique). Cependant, dans le cas plus précis des objets ou fibres de nature polymérique ou lipidique, 

cette échelle s’élargie pour comprendre les objets de taille plus importante, compris entre 10-1000 

nm (137). 

Les nanotechnologies sont utilisées dans de nombreuses applications biomédicales, notamment grâce 

à la formulation de nanomédecines pour la délivrance de médicaments (138), de gènes (139), pour 

l’imagerie diagnostique (140), pour le théranostique (141), l’utilisation de biosenseurs (biosensors) 

(142), dans des approches d’hyperthermie magnétique (143), pour la thérapie photothermique (144) 

ou bien encore le revêtement d’implants (145). 

Plusieurs limites et défis peuvent être allouées aux techniques de médecine régénérative et 

d’ingénierie tissulaire actuelles : manque de matériaux adaptés, croissance cellulaire insuffisante, 

faiblesse du contrôle des fonctions biologiques des cellules, retranscription des architectures 

physiologiques limitée, efficacité modérée de facteurs de croissance au sein des échafaudage. Les 
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surpasser nécessite une approche à l’échelle nanométrique plutôt qu’une analyse macroscopique. Les 

nanoobjets offrent certains avantages. De petite taille, ils ont un grand rapport surface/volume, sont 

très mobilité et ont une diffusion ainsi qu’une absorption facilitée à travers les membranes. Ils 

permettent d’améliorer la solubilité, la demi-vie ou le ciblage de molécules bioactives (facteurs de 

croissance, cytokines, inhibiteurs, gènes, médicaments). C’est pourquoi les nanotechnologies ont été 

progressivement intégrées dans de nombreux process d’ingénierie tissulaire (136,137,146–149).  

Les nanoobjets utilisés en ingénierie tissulaire sont de composition très variée, et il est possible de les 

classer, de façon non exhaustive, comme suit :  

• Nanoparticules métalliques : AuNP, AgNP 

• Nanoparticules magnétiques : Fe3O4, Co-Fe204, Mn- Fe204 

• Nanoparticules d’oxydes métalliques : TiO2, SiO2 

• Nanoparticules de carbone : nanotubes de carbone, nanotubes de graphène  

• Nanoparticules de céramique : CaP, hydroxyapatite (HAp), CaCO3, nanocéramiques de 

verre bioactif (bioactive glass nanoparticles) 

• Nanoparticules polymériques : noosphères, nanocapsules, dendrimères, micelles 

polymériques, nanogels 

• Nanoparticules lipidiques : liposomes, micelles 

• Nanofibres 

Ces nanoobjets sont ajoutés au sein des échafaudages en ingénierie tissulaire pour apporter des 

fonctions spécifiques. Leur utilisation permet par exemple d’améliorer la prolifération et la 

différenciation cellulaire : utilisation de nanoparticules d’or (AuNP) (150), de nanoparticules de 

dioxyde de titane TiO2 (151) ou bien de nanocéramiques de verre bioactif (152) dans la régénération 

osseuse. Ils permettent également de renforcer les propriétés mécaniques des échafaudages de fibres 

polymériques par l’ajout de nanotubes de carbone (NTC) (153). Leurs propriétés naturelles peuvent 

être exploitées afin d’améliorer la transmission de signaux électriques au sein de matrices fibreuses 

dans l’ingénierie tissulaire cardiaque par ajout d’AuNP (154). Ils peuvent aussi apporter des propriétés 

antibactériennes, comme les nanoparticules d’argent (AgNP) dans le design de greffons osseux (155) 

ou dans la réparation cutanée de patients brulés (155). Ils peuvent également être utilisés pour délivrer 

des molécules bioactives : médicaments (ex : dexaméthasone pour stimuler la croissance cellulaire des 

cellules souches mésenchymateuses (156)) ou protéines (nanoparticules d’albumine utilisées en tant 

que vecteur de la protéine morphogénétique osseuse-2 (BMP-2) dans la régénération osseuse (157)). 

Enfin, les nanoparticules magnétiques peuvent également être utilisées afin de permettre un 

positionnement cellulaire favorisant leur connexion (158), ou bien pour permettre de réaliser une 

disposition particulière, comme une disposition cylindrique dans la reconstitution de vaisseaux (159). 
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Ces exemples, illustrés par la Figure 46, ne sont qu’une partie des nombreuses et prometteuses 

possibilités offertes par l’ajout de nanoformes biocompatibles au sein de matrices d’ingénierie 

tissulaire. La volonté d’ajouter des fonctions particulières aux matrices cellulaires peut également 

s’envisager via les propriétés des formes de taille micrométrique. L’ouverture naturelle de l’ingénierie 

tissulaire aux techniques d’impression 3D a également permis l’intégration de nano- et microformes 

en bioimpression 3D afin de remplir des fonctions similaires à celles évoquées précédemment 

(53,136,137,160).  

Dans leur revue sur la composition de bioencres, Chimene et al. (118) mirent en avant quelques 

travaux de formulation contenant des nano-objets. D’un intérêt majeur pour des applications en 

médecine régénérative, la plupart de ces formes n’avaient cependant pas été ajoutées directement 

dans le process d’impression, mais à posteriori. C’est pourquoi, notre équipe a entrepris de faire 

ressortir l’incorporation de nano et micro-objets, et plus particulièrement des formes 

pharmaceutiques dans le domaine de la bioimpression en proposant une revue de la littérature. 

 

Nano- et microformes pharmaceutiques utilisées en bioimpression 3D 

La revue publiée par notre équipe est intitulée : « Micro- and nano-formulations for bioprinting and 

additive manufacturing ». Elle a été publiée en tant que keynote review dans le journal Drug Discovery 

Today (160). Cette revue avait pour objectif de répertorier les formulations d’encres et bioencres dans 

lesquelles des formes pharmaceutiques avaient été incorporées et imprimées avec succès, ou non 

imprimées mais présentant un certain potentiel. La revue est ajoutée à la fin de ce manuscrit 

(Document Annexe 1, pages 255-270). 

Figure 46: Exemples de différents types de nanoparticules utilisées pour des applications 

d’ingénierie tissulaire 

Le ciblage des tissus et l’amélioration de l’imagerie, l’administration d'agents bioactifs, la 

modulation des propriétés mécaniques des échafaudages, amélioration des propriétés 

antimicrobiennes et antitumorales. Extrait de Fathi-Achachelouei et al. (137).  
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Afin de ne pas apporter de confusion au lecteur, il est important de préciser quelques points quant aux 

termes utilisés dans l’écriture de cette revue. En effet, celle-ci a été publiée avant la mise à jour des 

définitions de Groll et al. (43) qui propose d’utiliser les termes de bioencre (bioink) pour une encre 

contenant des cellules, et le terme d’encre de biomatériaux (biomaterial ink) pour une encre n’en 

contenant pas (cf. II.1.1, page 50). Dans notre revue, la distinction était également faite entre ces deux 

types d’encre de la manière suivante : une encre contenant des cellules était appelée « bioencre », et 

une encre n’en contenant pas était tout simplement nommée « encre » (ink). Lorsque ces formulations 

contenaient des formes pharmaceutiques, les termes de bioencre composée (composite bioinks) et 

encre composé (composite inks) était alors respectivement utilisés. 

Nous avons également veillé à faire la distinction entre les approches de bioimpression utilisant des 

bioencres et les approches regroupées sous le terme de fabrication additive (additive manufacturing) 

utilisant uniquement des encres (sous-entendu un process d’impression sans cellules).  

Notre revue a été construite en consacrant une première partie à la description des formes 

pharmaceutiques majoritairement utilisées en médecine régénérative. Sur la base de ces données, 

nous avons proposé une classification des applications en fonction des trois rôles principaux joués par 

ces formes pharmaceutiques au sein des encres et bioencres : 1) amélioration de la croissance 

cellulaire et de la différenciation ; 2) libération de molécules biologiquement actives ; 3) amélioration 

des propriétés mécaniques des bioencres, des échafaudages imprimés ou du process d’impression. 

Puis, trois parties ont été rédigées, chacune étant consacrée à ces applications et mettant en avant la 

manière dont les défis actuels de la bioimpression pouvaient être traités par l’utilisation de ces formes 

pharmaceutiques incorporées au sein d’encres composées. Les paragraphes ci-dessous sont un résumé 

et proposent de mettre en avant quelques exemples concrets d’encres et bioencres composées.  

Formes pharmaceutiques utilisées dans encres composées 

De nombreux nano- et micromatériaux ont été utilisés en médecine régénérative et comprennent de 

façon non exhaustive : nanoparticules, liposomes, nanotubes de carbone, micelles, dendrimères ou 

bien encore les microparticules.  

Le défi majeur consiste à inclure ces formes pharmaceutiques dans des encres composées et à les 

imprimer avec succès. En effet, l’ajout de nano-ou micromatériaux entraîne des changements 

significatifs dans les propriétés mécaniques, comme cela a pu être observé pour les hydrogels en 

modifiant notamment leur rigidité, leur propriétés rhéofluidifiantes ou leur cinétique de dégradation. 

L’inclusion de ces formes peut également avoir un impact sur les capacités d’impression et les 

paramètres d’impression de l’encre composée. La Figure 47 illustre ces formes pharmaceutiques et 

fait notamment la distinction entre celles ayant été imprimées et celles ne l’ayant pas été mais 

présentant un potentiel certain. Celles ayant été imprimées avec succès, ont été répertoriées et 
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classées selon leurs domaines d’applications, leur type et leur contribution au sein d’un tableau (pages 

257-258). Il est à noter qu’en majorité, ces formes trouvent une application dans l’ingénierie tissulaire 

de l’os ou du tissu ostéochondral. 

Amélioration du devenir des cellules et de leurs fonctions 

Les formes pharmaceutiques peuvent contribuer à la fonction et au développement cellulaire incluant 

leur survie, leur croissance et leur différenciation afin d’assurer pleinement l’ensemble des fonctions 

nécessaires au remplacement du tissu régénéré. Elles peuvent aussi participer à leur encapsulation, 

permettant de créer un meilleur contact entre les cellules, mais également d’utiliser ces capsules 

contenant des cellules comme des éléments de base pour la reconstruction tissulaire (bioassemblage). 

Amélioration de la viabilité cellulaire, de la croissance et de la différenciation 

Les biocéramiques sont des biomatériaux composés d’éléments minéraux tels que le phosphate de 

calcium (CaP), le phosphate tricalcique (TCP) ou l'hydroxyapatite (HAp)) et sont utilisés pour la 

reconstruction tissulaire osseuse en raison de leur excellente activité biologique, de leur 

ostéoconductivité et de la similarité de leurs compositions avec l’os. L’ajout de microparticules 

biphasiques de phosphate de calcium (BCP) a permis d’induire des formations osseuses élaborées par 

rapport à des échafaudages plus classiques en triphosphate de calcium ou en HAp et ne contenant pas 

de BCP. En outre, les BCP ont permis d’améliorer la cytocompatibilité, l’adhérence, la viabilité et la 

prolifération cellulaire (161,162). 

Figure 47: Formes pharmaceutiques, matrices et supports imprimés et potentiellement imprimables 

Extrait de Bouguéon et al. (160). 
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La combinaison de nanoparticules et d’hydrogels synthétiques ou naturels a été mise en œuvre. Ainsi, 

incorporer des nanoargiles (nanoclays) (c.à.d. des nanoparticules de silicates minéraux en couches) 

dans des gels de dérivés d’acrylate (hydrogel de N-acryloyle glycinamide) améliorait de manière 

significative l’adhésion cellulaire, la prolifération et la différenciation des ostéoblastes primaires de rat 

utilisés pour la régénération osseuse (cf. Figure 2a, page 260) (163), induisait la production de MEC 

minéralisée (164) et régulait positivement l’expression génique osseuse (61). 

L'inclusion de fibres dans des constructions imprimées en 3D à partir d’hydrogels hybrides de fibrine 

et de collagène permet de favoriser la régénération cartilagineuse de chondrocytes in vitro et in vivo 

(cf. Fig. 2b, page 260) (165). Lorsque les échafaudages de polycaprolactone ont été recouverts de fibres 

électrolytiques d’acide polylactique-co-glycolique, les cellules souches mésenchymateuses 

ensemencées par fabrication additive ont permis de se différencier en lignées ostéogéniques et 

chondrogéniques et ont démontré une plus grande adhérence cellulaire par rapport aux échafaudages 

qui n’étaient pas revêtus. 

La régénération osseuse a également été favorisée à l'aide de nanoparticules magnétiques. Des 

particules d’oxyde de fer (Fe3O4) exposées à des champs électromagnétiques induisent la 

différenciation des cellules souches de la moelle osseuse (166) ou augmentait la stabilité et l’activité 

biologique d’hydrogels (167). Pour le moment non bioimprimées, ces particules magnétiques 

pourraient facilement trouver leur place dans des bioencres, notamment encapsulées au sein de 

liposomes magnétiques pour limiter certains de leurs effets toxiques (168). 

L'encapsulation cellulaire en tant qu’éléments de construction pour l'ingénierie tissulaire. 

Les microtransporteurs sont des microsphères polymériques de soutien de 40 à 600mm. Leur 

architecture sphérique poreuse et hautement interconnectée permet l’adhésion et la croissance des 

cellules en améliorant considérablement la culture cellulaire. Les transferts gazeux et nutritifs entre le 

milieu et les cellules sont plus efficaces qu'en culture 2D ; l’agrégation et la différenciation sont 

également améliorées. La surface de 1 g de microtransporteurs équivaut à la surface de quinze flacons 

de culture de 75 cm2 (45). De plus, ils facilitent le contact cellule-cellule pour une différenciation 

optimale. Composés de matériaux synthétiques (dextrane, plastique, verre) ou naturels (cellulose, 

gélatine et collagène), ils peuvent être utilisés tels quels dans des stratégies de bioassemblage ou 

combinés à des bioencres en bioimpression. Par exemple, les microtransporteurs dans des bioencres 

de gélatine méthacrylée ont permis d’obtenir une grande viabilité de cellules souches 

mésenchymateuses en facilitant l'adhésion cellulaire et en soutenant la différenciation ostéogénique 

des cellules (169). Il est également possible d’enrober ces sphères pour former des microcapsules. 

Kingsley et al. (170) ont préparés des cellules encapsulées dans des billes en utilisant une technique 

d’impression laser, proposant l’ensemble de la surface intérieure de la capsule pour un développement 
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cellulaire optimal (cf. Fig. 2c, page 260). L'encapsulation de plusieurs types de cellules telles que des 

fibroblastes, des cellules endothéliales et des cellules musculaires lisses pourrait permettre de recréer 

des structures de vaisseaux sanguins avec des lumières fonctionnelles (170). 

Libération de molécules biologiquement actives 

Les micro- et nanoformes sont couramment utilisées dans le domaine pharmaceutique pour délivrer 

des composés actifs, comme des médicaments, et de nombreuses recherches se penchent sur leurs 

capacités de libération de gènes et d’acides nucléiques. En médecine régénérative, les facteurs de 

croissance sont particulièrement étudiés. Leur délivrance contrôlée dans le temps ou spécifique à un 

site donné est une approche intéressante pour conduire à une régénération tissulaire optimisée.  

Facteurs de croissance 

Des nanoparticules chargées de facteurs de croissance ont été utilisées au sein de matrices imprimées 

et appliquées à la synthèse de divers tissus. Par exemple, la protéine morphogénétique osseuse (BMP) 

-2, chargée dans des microparticules de gélatine et formulée dans une bioencre d’alginate contenant 

des cellules stromales multipotentes, a permis une libération continue de BMP-2 sur 3 semaines, 

permettant une différenciation ostéogénique et une formation osseuse significatives sur des modèles 

murins (171). La bioimpression spécifique de microsphères chargées de facteur de croissance 

endothéliale vasculaire (VEGF) a également permis la création de différences régionales dans la genèse 

vasculaire d’échafaudages (172). 

Délivrance de médicaments et de gènes 

La libération contrôlée de médicaments (antibiotiques, anti-inflammatoires par exemple) au sein de 

matrices imprimées peut s’envisager en les incorporant dans des nanoparticules ou à la surface de 

fibres.  

Des particules de céramique chargées d'antibiotiques ont été utilisées dans le traitement de plusieurs 

maladies infectieuses de l’os comme la tuberculose ostéo articulaires (173,174). Le verre bioactif 

mésoporeux (mesoporous bioactive glass) a été utilisé comme système d'administration de 

médicaments et co-imprimé avec de l'isoniazide et de la rifampicine pour le traitement de la 

tuberculose osseuse après chirurgie. Une libération locale de médicament et un bon potentiel 

ostéogénique dans un modèle d'anomalie osseuse chez le lapin ont démontré l'intérêt de cette 

approche pour le traitement de la tuberculose ostéoarticulaire (173).  

D’autres formes ont été développées afin de répondre à des stimuli extérieurs, permettant une 

libération sélective de molécules actives. Par exemple, des microcapsules composées d’une coque en 

PLGA et de nanotiges d’or (nanorods) répondent à un stimuli laser et libèrent leur contenant 

(colorants, biomolécules, enzymes) au sein d’une matrice imprimée (cf. figure 3a, page 263) (175). 
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Amélioration des propriétés mécaniques des bioencres, des échafaudages imprimés ou du process 

d’impression 

Comme il était précisé précédemment, l’incorporation de nano ou micro-objets peut avoir une 

influence sur la rigidité et les propriétés rhéologiques des bioencres. La modulation de ces propriétés 

est un défi majeur en bioimpression. Les microtransporteurs influencent significativement la rigidité 

des encres (55) ou au contraire la modulent pour empêcher les obstructions des imprimantes durant 

le process d’impression (163).  

L'inclusion de nanoparticules d'argile de silicate synthétique 2D ressemblant à des pièces de monnaie 

(cf. figure 4a, page 265) à une encre composite à base de méthacrylate entraîne des interactions fortes, 

réversibles et non covalentes conduisant à des propriétés mécaniques rhéofluidifiantes (164). 

Les propriétés mécaniques des échafaudages peuvent également être ajustées en utilisant des 

traitements post-impression pour les durcir. Dans le cas d’échafaudages de phosphate de calcium et 

d’HAp réalisés pour des substituts osseux, le post-traitement avec une solution d'acide polylactique et 

glycolique a permis de multiplier par 8 les propriétés mécaniques (161). 

De nombreux défis restent à surmonter en bioimpression pour réaliser des organes viables et 

transplantables avec une applications clinique chez l’homme. La survie cellulaire, leur croissance et 

leur développement au sein d’une matrice imprimée, la formation et la croissance d’un tissulaire avant 

et après implantation sont les défis majeurs. Nous avons pu voir que certains d’entre eux peuvent être 

efficacement résolus en incorporant des formes pharmaceutiques au sein de bioencres composées. 

L'inclusion de formes pharmaceutiques comme les nanoparticules, les microparticules et les fibres a 

permis d'améliorer la croissance et la différenciation cellulaire, d'encapsuler des biomolécules ou 

d'améliorer le processus d'impression. Ces formes ont encore de nombreux potentiels à offrir, 

notamment celles n’ayant pas encore été incorporées à un process d’impression. Toutefois, l’impact 

que peuvent avoir ces formes pharmaceutiques sur les propriétés rhéologiques de l'encre ou ses 

conséquences engendrées sur l’étape d’impression ne doit pas être négligés. Nous manquons 

également de recul et de moyens afin d’évaluer la toxicité, la carcinogénicité ou la tératogénicité de 

ces nanoparticules dans des applications biomédicales (136,176,177), sachant que ces effets néfastes 

dépendront notamment des doses et du temps d’exposition à ces nanoparticules ainsi qu’un risque 

d’effet d’accumulation. 
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III. Caractérisation des hydrogels pour la formulation des encres et 

bioencres 

Dans cette partie seront abordées plusieurs techniques contribuant à l’analyse et à la caractérisation 

des hydrogels entrant dans la formulation des encres et bioencres. Ces techniques visent à constater 

les phénomènes de gélification sur un plan macro et microscopique, à expliquer les comportements 

mécaniques observés, ainsi qu’à comparer les gels entre eux. Les résultats de ces caractérisations 

permettent ainsi d’adapter au mieux les propriétés des hydrogels à leurs applications futures. 

III.1 Inspection visuelle de la formation d’un gel 

La méthode classique permettant de constater la gélification d’une substance consiste en un simple 

retournement du contenant dans lequel est présent la substance à évaluer (méthode par inversion ou 

retournement d’un tube ou d’un flacon) (Figure 48). L’objectif est de constater à l’œil nu, que la 

gélification d’une substance est effective. Un gel est ainsi formé si l’échantillon ne coule pas sous l’effet 

de la gravité et de son propre poids. Cette inspection visuelle reste le moyen le plus simple et le plus 

rapide d'évaluer rapidement la formation d’un gel. Selon le résultat obtenu, certains auteurs classent 

les échantillons selon plusieurs termes : « en solution », « liquide visqueux », « demi-gel » ou « gel 

solide ». Malgré sa simplicité, cet essai fournit des informations importantes et contribue à 

sélectionner les techniques les plus appropriées pour caractériser les échantillons selon leur état 

(79,97). 

 

III.2 La rhéologie appliquée à la caractérisation des gels 

III.2.1 Contraintes, déformation et vitesse de cisaillement 

La rhéologie est l'étude de l'écoulement et de la déformation des matériaux sous l’application d’une 

force. Lorsqu’un matériau est soumis à un ensemble de forces susceptible de le déformer, les 

Figure 48 : Illustration du test d’inversion d’un tube 
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mouvements des différents points composant ce matériau dépendent de leur répartition et de 

l’intensité des forces appliquées. Pour certaines distributions de ces forces, un mouvement appelé 

« mouvement laminaire de cisaillement » est engendré. La représentation schématique de ce 

mouvement est la suivante : le matériau a une structure lamellaire en couches superposées, 

d’épaisseur infiniment mince. La déformation du matériau s’effectue par un glissement relatif des 

différentes couches les unes sur les autres, sans transfert de matière d’une couche à l’autre (Figure 

49) (178–180). 

 

Au cours d’un mouvement laminaire de cisaillement, les couches sont animées de mouvements relatifs 

: deux couches successives, au contact l’une de l’autre, se déplacent relativement l’une par rapport à 

l’autre. Il en résulte l’apparition de forces de frottement qui s’exercent tangentiellement à la surface 

de contact : ces forces tangentielles sont appelées forces de cisaillement. Ces forces de cisaillement 

sont rapportées à l’unité de surface sur laquelle elles s’exercent et définissent ainsi la contrainte de 

cisaillement (shear stress). La contrainte de cisaillement est une grandeur physique dynamique, c’est 

à dire qui donne naissance au mouvement. Elle est notée τ et s’exprime en pascal (Pa) ou en newton 

(N) par m2. 

La déformation de cisaillement (shear strain) et la vitesse ou taux de cisaillement (shear rate) sont 

quant à elles deux grandeurs physiques cinématiques, qui décrivent de façon géométrique le 

mouvement du matériau dans l’espace, au cours du temps, indépendamment des contraintes qui lui 

ont donné naissance. La déformation de cisaillement, notée γ est une grandeur sans dimension. La 

vitesse de cisaillement, notée γ* est par définition la dérivée par rapport au temps de la déformation 

de cisaillement et s’exprime en s-1. 

L’équation reliant la déformation de cisaillement et la contrainte de cisaillement est appelée 

« équation rhéologique d’état » (E1). Sa connaissance détermine les propriétés rhéologiques du 

matériau. Cette relation dépend de la nature et des propriétés du matériau considéré. 

(E1)  γ = f(τ) 

Figure 49: Représentation lamellaire d'un matériau et 

mouvement laminaire de cisaillement 

Extrait de Marriott et al. (179). 
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L’expression graphique de cette équation est appelée rhéogramme. 

III.2.2 Viscosité 

La viscosité d’un fluide peut se définir simplement comme sa résistance à l’écoulement ou au 

mouvement. La viscosité dynamique, également dénommée viscosité apparente, s’exprime de la 

manière suivante (E2): 

(E2)  µ =
τ

γ∗ 
 

L’unité de la viscosité dynamique est le pascal seconde (Pa.s). Sur un rhéogramme exprimant τ en 

fonction de γ*, pour une valeur τ donnée (ou γ*), la viscosité est égale à la pente de la droite (tan α) 

joignant l’origine au point représentatif considéré.  

 

Pour certains fluides, µ ne dépend pas de la contrainte de cisaillement. Ces fluides sont appelés fluides 

newtoniens. Leur coefficient de viscosité dynamique est alors appelé viscosité absolue notée ƞ. 

L’équation rhéologique d’un fluide newtonien (équation de newton) s’écrit donc (E3) : 

(E3)  τ = ƞγ ∗ 

Où ƞ n’est fonction que de la température et de la pression extérieure. Le rhéogramme représentatif 

est une droite de pente ƞ (Figure 51). Par opposition, un fluide pour lequel la viscosité est dépendante 

du taux de cisaillement est un fluide non Newtonien. Parmi eux, les fluides rhéoépaississants (shear 

thickening) voient leur viscosité augmenter lorsque la vitesse de cisaillement augmente. A l’inverse, 

les fluides rhéofluidifiant (shear thinning) ont une viscosité qui diminue quand le taux de cisaillement 

augmente (Figure 51) (178,179). (181) 

Figure 50: Exemple de rhéogramme 

Extrait de Couarraze et al. (178) 
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III.2.3 Comportements élastiques et visqueux d’un gel 

La rhéologie permet de distinguer les comportement élastiques (ou solides), des comportements 

visqueux (ou liquides) des matériaux. La description du comportement élastique idéal peut être 

résumée dans la loi de Hook (E4) dans laquelle l'extension du matériau est proportionnelle à la force 

qui lui est imposée et qui revient à son état initial lorsque la contrainte est supprimée : 

(E4)  τ = 𝐺∗γ 

Dans cette équation, G* est la constante de proportionnalité appelée module d'élasticité qui est une 

propriété intrinsèque du solide. 

La plupart des métaux et des céramiques se comportent comme un solide idéal. Les gaz et les petites 

molécules liquides comme l'eau et les huiles ont-elles un comportement newtonien. Cependant, de 

nombreux autres matériaux, tels que le sang, les polymères, les peintures, les aliments et plus 

spécifiquement les matériaux souples, se situent souvent entre un solide élastique idéal et un fluide 

visqueux idéal. Les matériaux mous (soft), dont font partie les gels, présentent des réponses à la fois 

élastiques et visqueuses et sont donc considérés comme viscoélastiques. La viscoélasticité est la 

propriété d'un matériau qui présente des comportements visqueux et élastiques tout en subissant une 

déformation (180). 

Les relations entre contrainte et déformation ne sont pas seulement régies par des constantes 

élastiques et visqueuses, mais sont fonctions du temps, de la direction et de l'étendue de la 

déformation. La caractérisation rhéologique des gels repose sur la quantification de la viscoélasticité 

Figure 51: Rhéogrammes des fluides newtoniens et non newtoniens 

Viscosité des fluides Newtonien, et non Newtoniens (rhéoépaississants (vert) et 

rhéofluidifiant (bleu)). De gauche à droite : expression de la viscosité en fonction du 

taux de cisaillement ; expression de la contrainte de cisaillement en fonction du taux 

de cisaillement (181). 
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dynamique sur une large plage d’échelles de temps et de déformations, et enfin sur la corrélation de 

ces comportements avec la structure du gel. La rhéologie dépend du comportement global du gel, 

lequel est à son tour principalement régi par les interactions intermoléculaires ou leur connectivité. 

Ainsi, la caractérisation rhéologique des gels réside dans la transcription directe des propriétés 

d'assemblage au comportement viscoélastique des matériaux qui les composent (180). 

Lors d’une mesure rhéologique à déformation contrôlée, la déformation de cisaillement appliquée à 

l’échantillon en oscillation sinusoïdale est donnée par l’équation (E5) (Figure 52) :  

(E5)  γ(t) = γ0(sin ωt) 

La contrainte de cisaillement mesurée est une onde sinusoïdale déphasée exprimée par l’équation 

(E6) : 

(E6)  τ(t) = τ0 sin(ωt + δ) 

ω est la fréquence angulaire appliquée et δ la différence de phase entre les deux ondes. t représente 

le temps de propagation.  

De même, pour une mesure à contrainte contrôlée, la contrainte de cisaillement et la déformation de 

cisaillement résultante peuvent être exprimées par les équations suivantes ((E7) et (E8)) 

(E7) τ(t) =  τ0(sin ωt) 

(E8) γ(t) = γ0 sin(ωt + δ) 

Pour un matériau parfaitement élastique, les ondes de contrainte et de déformation sont en phase (δ= 

0°), tandis que pour une réponse parfaitement visqueuse, deux ondes sont déphasées (δ= 90°). Les 

matériaux viscoélastiques donnent lieu à un angle de phase entre ces deux valeurs limites (Figure 52). 

Lorsqu'une notation complexe est utilisée pour décrire une déformation sinusoïdale appliquée, le 

module complexe (G*) du matériau testé est donné par l’équation (E9) : 

(E9)  G∗(ω) = G′(ω) + iG′′(ω) 

dans laquelle la partie réelle, G’ module de stockage, également connu sous le nom de module 

élastique, est la mesure de l’énergie emmagasinée au cours d’un cycle de déformation; et la partie 

imaginaire, G’’, le module de perte, également appelé module visqueux, est la mesure de la perte 

d’énergie au cours du cycle de déformation. 

Dans un matériau viscoélastique, la dominance d’un comportement solide ou liquide peut être évaluée 

à l’aide du facteur de perte tan δ, qui est exprimé par le rapport G “/ G’. Lorsque la valeur de tan δ > 
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1 (c.-à-d. G ’’> G ’), l’échantillon se comporte davantage comme un liquide visqueux. Inversement, 

lorsque tan δ <1 (c.-à-d. G ’> G”), l’échantillon se comporte davantage comme un solide élastique (180). 

 

III.2.4 Rhéomètre et caractérisation rhéologique d’un gel 

Pour caractériser les propriétés viscoélastiques de matériaux tendres complexes, la relation 

contrainte-déformation doit être mesurée sur une large gamme de déformations, de vitesses de 

déformation et d'échelles de temps à l’aide d’un rhéomètre. 

Un rhéomètre est un appareil utilisé pour mesurer les propriétés rhéologiques (viscosité et l'élasticité) 

des matériaux dans différentes conditions. Il est composé d’une tête contenant un moteur à pallier à 

air, animant d’un mouvement de rotation une géométrie, dite géométrie supérieure (Figure 53 A. et 

B.). La géométrie supérieure peut être de 2 types, plan parallèle (plan-plan) ou cône plan (Figure 53 

C.), dont le choix est déterminé par la viscosité du matériau à analyser). La partie inférieure de 

l’appareil est équipée d’un système thermostaté permettant, par le biais d’un échangeur thermique, 

de maintenir une température constante durant l’expérience. Une seconde géométrie, la géométrie 

inférieure, repose sur le système thermostaté. L’échantillon est déposé entre la géométrie inférieure 

et supérieure. Une bague peut être ajoutée à la géométrie supérieure pour y déposer de l’eau. 

L’ensemble géométrie inférieure, échantillon, géométrie supérieure est recouvert d’une trappe à 

solvant. La trappe et la bague permettent d’éviter que l’échantillon ne sèche durant la durée de la 

mesure (Figure 53 D.). Le dépôt de l’échantillon est une étape délicate, dont découlera les résultats de 

l’expérience. L’échantillon doit être déposé en quantité suffisante et de de manière homogène (Figure 

53 E.)(182). 

Figure 52: Illustrations du principe d'une mesure de cisaillement oscillatoire de faible amplitude 

Adapté de Dawn and Kumari et al. (180) (Gauche) et Hill et al. (183) (droite). 
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Figure 53: Rhéomètre et caractérisation d’un échantillon 

A. Rhéomètre Kinexus Pro +, Malvern (200). B. Schéma d’un rhéomètre. Une fine couche d’échantillon est déposée 

entre la géométrie supérieure mobile et la géométrie inférieure statique. Un système Peltier permet de maintenir 

une température d’analyse constante. C. Photographie d’un échantillon disposé entre les deux géométries, 

recouvert d’une bague contenant de l’eau et de la trappe à solvants. D. Géométrie type « cône-plan » et 

géométrie type « plan-plan », adapté de (179) E. Règle de dépôt d’un échantillon, Malvern (182). F. 

Représentation schématique du mouvement appliqué sur l’échantillon (jaune) d’épaisseur d placé entre les deux 

géométries. La force F appliquée sur une surface A (area) entraîne un déplacement de l’échantillon d’une distance 

u, adapté de Hill et al. (183). G. Illustration d’un mouvement rotatoire de la géométrie supérieure et déplacement 

de l’échantillon, adapté de Hill et al. (183) (N.B. dans cette illustration l’épaisseur d est ici notée « h »). H. 

Illustration d’un mouvement oscillatoire de la géométrie supérieure, appliquée dans un sens puis dans l’autre, et 

déplacement de l’échantillon, adapté de Hill et al. (183).  
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Pour réaliser l’analyse d’un échantillon placé entre les deux géométries, une déformation (ou 

contrainte) oscillatoire est appliquée à la géométrie supérieure. Le mouvement induit de la géométrie 

inférieure se résout en un mouvement entrant et sortant (180). 

L’échantillon placé entre deux géométries va exprimer une déformation de cisaillement ou une vitesse 

de cisaillement dépendants de la contrainte de cisaillement appliquée par le rhéomètre. Un profil de 

cisaillement typique du matériau analysé sera exprimé (183). 

La déformation de cisaillement γ (shear strain) correspond au déplacement de l’échantillon (u) divisé 

par la hauteur du dépôt de l’échantillon (d) (exprimés tous deux en mètres, m) (Figure 53 F.). La vitesse 

de cisaillement (shear rate) est la dérivée par rapport au temps de la déformation de cisaillement 

(shear strain). Le mouvement appliqué à l’échantillon peut être rotationnel (mesure de viscosité) ou 

oscillatoire (détermination des modules G’ et G’’). Pour rappel, la viscosité (ƞ) et le module complexe 

(G*) sont exprimés par les équations(E3) et (E4). 

Le moteur applique une contrainte de cisaillement σ qui est la résultante d’une force F (exprimée en 

Newton, N) , sur une surface A déterminée (en mètre carré, m2) (E10). 

(E10)  𝜎 =  
𝐹 

𝐴
 

L’échantillon va se déplacer sous l’action de la géométrie supérieure (Figure 53 F. et G.). Un capteur 

de position, inclus dans la tête du rhéomètre, mesure le déplacement u (exprimé en mètres, m) ((E11) 

et Figure 53 F.) résultant, qui est fonction de la viscosité de l'échantillon. Le rhéomètre détermine ainsi 

le déplacement dans le temps pour exprimer le taux de cisaillement γ* (exprimé en seconde, s-1) (E12).  

(E11)  𝛾 =  
𝑢 

𝑑 
 

(E12)  γ ∗=  
dy 

dt
 

Au cours des analyses rhéologiques, contrainte de cisaillement, vitesse de cisaillement ou déformation 

de cisaillement peuvent être fixes ou évolutives. Il en est de même pour la fréquence oscillatoire (ou 

angulaire) ω, afin de réaliser différents types de mesures. 

Les propriétés rhéologiques d’un gel viscoélastique sont indépendantes du stress appliqué, jusqu'à un 

niveau critique. La contrainte de rupture (yield stress) est la contrainte critique au-dessus de laquelle 

un matériau subit des modifications structurelles cruciales et commence à s'écouler. En dessous de ce 

point, le matériau présente des propriétés élastique (G' > G") et ses modules complexes sont 

indépendants de la contrainte appliquée (Figure 54). Ainsi, dans une caractérisation de balayage de 

contrainte (stress sweep) à fréquence constante, la dépendance à la contrainte des modules G’ et 

G’’est évaluée. Le point auquel la valeur des modules s'écarte de manière significative d’une valeur 
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constante (plateau) indique un écart par rapport au comportement viscoélastique linéaire. Avant ce 

point, la région entière est décrite comme la région viscoélastique linéaire (linear viscoelastic region, 

LVER) (Figure 54 A.). Pour estimer les propriétés mécaniques des gels, les expériences de rhéologie 

doivent être effectuées dans la LVER. Dans ce domaine, l'évolution des modules est indépendante de 

l'ampleur de la contrainte ou de la contrainte imposée. Le comportement macroscopique observé 

n’est donc dû qu'aux facteurs variant (180,184). 

 

Lorsque ce facteur est la température, il est possible de déterminer la température sol-gel (T° sol-gel). 

Au cours de cette expérience, la température augmente et les propriétés macroscopiques du gel 

évoluent jusqu'à la rupture de sa structure tertiaire. La température pour laquelle l'échantillon passe 

d'un état gel à un état liquide (G’< G’’) est alors relevée (184). 

La thixotropie est une propriété allouée à certains gels, capables de retrouver leurs propriétés 

élastiques spontanément après relâchement d’une force mécanique appliquée initialement et 

responsable de la rupture de la structure tertiaire du gel (transition gel-sol), conduisant à l’écoulement 

du gel. Lors d’une expérience de thixotropie, l’évolution de G ’et G’’ en fonction du temps est évaluée. 

Au début de l’expérience, l’échantillon est exposé à une force de cisaillement suffisamment élevée 

pour rompre l’intégrité du gel (G ’<G’’) qui commence à couler. Puis, la force appliquée est libérée et 

la récupération de G’ et G“ est mesurée avec une contrainte et une fréquence constante. La 

récupération de G’ à sa valeur initiale (ou proche de celle-ci) indique le comportement thixotrope du 

gel (Figure 54 B.). Ce phénomène est essentiellement dû à des modifications au niveau macroscopique 

sans altérations chimiques. Cette caractéristique est également parfois appelée auto-réassemblage 

(self-healing) (180,184). 

  

Figure 54: Expression d’un domaine linéaire de viscoélasticité (LVER) et d’un 

comportement thixotrope sur un rhéogramme 

A. Domaine linéaire de viscoélasticité et contrainte de rupture. B. Comportement 

thixotropique (G’ en noir ; G’’ en rouge). Adapté de Dawn et al. (180). 
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III.3 Microscopie 

Les techniques microscopiques permettent d’étudier la morphologie des matrices d’hydrogels à 

l’échelle micro et nanométrique. En effet, les propriétés des hydrogels dépendent directement des 

structures formées par les liaisons et l'orientation des fibres entre elles. Leur maillage crée également 

des pores dont les caractéristiques sont inhérentes à chaque hydrogel.  

Les techniques de microscopie optique sont une première approche renseignant sur la structure des 

hydrogels. Généralement plus facile d’accès, elles ne nécessitent pas une préparation complexe des 

échantillons. La transparence optique des hydrogels a l’avantage de permettre la génération d’images 

pouvant aller jusqu’à une résolution de 0,2 à 0,5 µm. Cependant, la microscopie optique s’avère limitée 

par le degré de pénétration de la lumière au sein des hydrogels. Pour les échantillons les plus épais, la 

résolution s’avèrera très limitée. Il est également possible d’utiliser des marqueurs fluorescents 

couplés aux molécules gélatrices pour fournir des informations complémentaires. Dans les deux cas, 

la caractérisation des hydrogels est réalisée en conditions « humides », essentielles pour ces deux 

approches. Les échantillons peuvent cependant être rapidement séchés, ce qui est un obstacle majeur 

à la reproductibilité des résultats (97,185). 

Afin d’augmenter la résolution des images et d’obtenir plus d’informations sur la morphologie des 

fibres et l’aspect des maillages fibreux, il est possible d’utiliser des techniques de microscopie 

électroniques comprenant la SEM (scanning electron microscopy) et la TEM (transmission electron 

microscopy). Ces techniques ont un principe de fonctionnement similaire à celui d’un microscope 

optique avec pour différence majeure le fait que la source de rayonnement utilisée soit électronique 

et non photonique, et que les lentilles utilisées soient électromagnétiques et non optiques. La 

microscopie électronique permet de grossir les structures par un facteur de 106 avec une résolution 

pouvant atteindre les 2 nm pour la SEM et les 0,2 nm pour la TEM. La différence entre ces deux 

techniques est le type d’électron utilisé pour créer une image. Dans le cas de la TEM, il s’agit des 

électrons transmis après impact avec l’échantillon ; dans le cas de la SEM ce sont les électrons rejetés 

ou émis par réflexion. De ce fait, l’épaisseur de l’échantillon d’hydrogel joue un rôle important. La TEM 

nécessite des échantillons très minces (100 nm d'épaisseur) pour transmettre des électrons ; et a un 

petit champ de vision de 100 nm. La SEM possède un champ de vision plus élargi d'environ 1 mm et 

peut réaliser des mesures sur des profondeurs d’échantillons de quelques micromètres. Un facteur 

important en microscopie électronique est la nécessité que les échantillons soient conducteurs pour 

obtenir des images et ne pas brouiller ou affecter leurs qualités. Les images sont réalisées dans une 

chambre basse pression et nécessitent un séchage des échantillons à froid ou à l'air libre avant de 

réaliser les mesures. Ce séchage indispensable est à l’origine de la forte probabilité de création 

d’artefacts structurels. De plus, les agents de coloration (ex : acétate d’uranyle) utilisés pour 
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augmenter la densité électronique des échantillons en TEM et améliorer la qualité et le contraste des 

images peuvent interférer avec les molécules hydrogélatrices. En conséquence, les structures d’origine 

des hydrogels s’avèrent modifiées et génèrent une certaine incertitude quant aux résultats observés. 

Le second inconvénient de la microscopie électronique est l’observation d’images sur une petite 

surface très localisée, souvent non statistiquement représentative de l'échantillon (97,185,186). 

Afin d’éliminer ou de réduire les artefacts et de réaliser des images d’hydrogels natifs en préservant 

leur morphologie et leur structure, des techniques cryogéniques peuvent être utilisées en TEM (cryo-

TEM). Dans cette approche, les échantillons d’épaisseur très fine (100nm) sont refroidis rapidement à 

des températures inférieures à -150°C (éthane liquide) et figés dans de minces pellicules de glace 

amorphe (non cristalline). Il est alors possible de mettre en évidence plus finement l'organisation 

fibreuse des hydrogels, ainsi que les espaces vides entre les amas fibreux (97,185). 

Les techniques d’imagerie microscopiques optiques et électroniques sont nombreuses et plusieurs 

autres techniques contribuent à la caractérisation des hydrogels. Ils est possible de citer notamment 

la microscopie à force atomique de haute résolution (analyse en 3D de la topographie de surface des 

hydrogels) ou bien la microscope de fluorescence par réflexion totale interne (utilisée afin de 

visualiser la surface d’adhésion entre un hydrogel et les cellules qu’il contient et étudier leurs 

interactions) (97,185). Combiner les résultats obtenus par différentes méthodes microscopiques peut 

permettre d’obtenir des informations très précises sur les caractéristiques des hydrogels. Cependant 

ce regroupement d’informations peut, dans certaines situations, s’avérer délicat, notamment en 

tenant compte des limites de chaque technique pouvant influer sur les résultats obtenus (séchage des 

échantillons, observation d’une zone concentrée non représentative), et nécessitent une certaine 

expertise pour être correctement interprétés (185). 

III.4 Détermination de la dimension des mailles du réseau fibreux 

La diffusion d’éléments au sein des hydrogels dépend des pores formés par la réticulation des chaînes 

fibreuses. La taille des pores correspond à la distance entre deux chaînes voisines, appelée également 

taille des mailles et notée ξ. Un grand maillage permettra une diffusion plus rapide des entités 

présentes dans l’hydrogel. Le maillage des hydrogels est influencé par le pH et de la force ionique du 

solvant, affectant les liaisons entre les molécules gélifiantes composant le réseau fibreux.  

Il est difficile de mesurer le maillage des hydrogels gonflés par des méthodes directes en raison de leur 

forte teneur en eau. C’est pourquoi des méthodes de diffusion indirecte sont utilisées comme la 

méthode de diffusion aux petits angles (small-angle scattering, SAS) avec rayons X (SAXS) ou neutrons 

(SANS). Cette méthode de contraste puissantes et non destructrices permet de déterminer les 

structures nanométriques du réseau fibreux d’un hydrogels dans des intervalles de 1 nm à 1 000 nm. 
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La technique de SAS fournit des informations sur la répartition des fibres, leurs diamètre moyen et la 

par extension la taille des maillages (185). 

III.5 Analyse de la composition et des interactions moléculaires 

Les propriétés et la fonctionnalité des hydrogels sont liées à leur composition chimique, aux 

interactions entre les fibres de leurs réseaux, ainsi que les interactions des fibres avec l'environnement 

extérieur. Plusieurs techniques analytiques permettent de définir la composition moléculaire des 

hydrogels et les interactions entre les molécules gélatrices à l’origine de la formation des réseaux 

fibreux.  

La structure des hydrogels, et notamment leur composition moléculaire peut être analysée en utilisant 

la technique de résonance magnétique nucléaire (RMN). Cette technique puissante permet d’analyser 

pour chaque échantillon un spectre révélant la composition des molécules gélatrices, leur poids 

moléculaire, l’organisation des molécules entre elles et les interactions mises en jeu (185). 

Une autre méthode permettant d'évaluer les interactions moléculaires et la structure du solvant des 

hydrogels est la spectroscopie Raman. L’analyse des spectres Raman fournit des indications sur les 

interactions hydrophiles et hydrophobes entre molécule gélatrice et solvant (185). 

Enfin la spectroscopie infrarouge à transformée de Fourier (Fourier Transform Infra-Red, FTIR) est une 

technique efficace pour quantifier la composition chimique par mesure des vibrations infrarouges. La 

FTIR aide notamment à déterminer la structure chimique des hydrogels en suivant les groupements 

chimiques spécifiques liés aux différentes liaisons chimiques des réseaux fibreux (185). 

III.6 Imprimabilité des encres et bioencres lors d’une impression par 

extrusion 

Dans la littérature de nombreuses revues et travaux s’intéressent à la conception de nouvelles 

bioencres. Cependant, peu d’entre eux se penchent précisément sur les caractéristiques et la 

compréhension des processus d’impression (ou « imprimabilité ») des bioencres. Les capacités 

d’impression d’une bioencre sont néanmoins cruciales pour la fabrication de tissus complexes avec 

une grande fidélité et une résolution suffisante dans leur microarchitecture par rapport à leurs 

modèles natifs. 

Dans le cas de la bioimpression par extrusion, l’imprimabilité (ou extrudabilité) est définie comme la 

capacité des encres et bioencres à former des filaments continus avec un diamètre contrôlable et une 

morphologie bien définie. Ainsi, la bioencre doit être suffisamment fluide ou déformable pour être 

déposée précisément et de façon contrôlée sur les plans spatial et temporel. Sur le plan rhéologique, 

l’imprimabilité d’une bioencre dépend de ses capacités thixotropes et de son comportement 
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rhéofluidifiant, permettant à la bioencre de regagner une stabilité après extrusion. C’est pourquoi, 

l’imprimabilité se caractérise également par la capacité à former des structures en 3D de morphologie, 

d’intégrité et de fidélité bien définies et stables dans le temps (187). 

Afin d’évaluer l’imprimabilité d’une encre, Paxton et al. (188) ont proposé un plan d’étude en deux 

étapes, illustré par la Figure 55. Tout d’abord, une évaluation de la formation de filaments ou de 

gouttelettes (par une simple extrusion manuelle) et la capacité à former des constructions en 3D sous 

forme de grilles (en utilisant une bioimprimante) doit être menée. Puis, une étude rhéologique doit 

permettre de déterminer la contrainte de rupture, le comportement rhéofluidifiant et le recouvrement 

des propriétés initiales après extrusion de la bioencre. Paxton et al. illustrent leur méthode par la 

comparaison des caractéristiques de quatre encres à base de poloxamère 147, d’alginate, d’un 

mélange gélatine/alginate et par l’utilisation d’une crème Nivea®. Leurs résultats ont permis d’établir, 

parmi les encres imprimables, des fenêtres d’imprimabilité en reliant la pression exercée pour 

l’extrusion et le diamètre de la buse d’extrusion. En dehors des plages d’impression définies, la vitesse 

d’extrusion de l’imprimante s’avère trop élevée pour obtenir une bonne fidélité d’impression, ou trop 

faible pour obtenir une vitesse d’impression raisonnable. 

Cette étude met d’une part en évidence l’importance de la relation entre propriétés rhéologiques et 

capacités d’extrusion des encres. Celle-ci est notamment guidée par le choix des biomatériaux et la 

composition des encres. Il est à noter que la caractérisation des encres et bioencres peut également 

être réalisée par des approches issues du domaine de la mécanique des fluides. Ainsi, Zhang et al. (187) 

consacrent une partie de leur revue très complète à la définition de plusieurs modèles 

mathématiques : nombre de Reynolds, de Weber, d’Ohnesorge. Selon l’auteur, la caractérisation des 

encres selon ces nombres sans dimension, permettrait de pouvoir les classifier entre elles selon leurs 

propriétés d’écoulement, et permettrait d’adapter aux mieux l’ensemble « techniques 

d’impression/paramètres d’impression/(bio)encre ». 

D’autres part, l’imprimabilité des encres et bioencres, leur capacité à former des filaments continus, 

leur taille, leur forme, la résolution d’impression et la fidélité des formes sont autant de paramètre 

qui, une fois les caractéristiques rhéologiques prises en compte, peuvent être dépendantes des 

paramètres d’impression. En effet, le diamètre de la buse, la pression exercée, la hauteur entre la 

buse et la zone de dépôt, la vitesse de déplacement de la buse affectent de manière significative la 

largeur du filament et la résolution d'impression des structures 3D. Les travaux de Yuk et al. (189) et 

de Ouyang et al. (190) illustrent bien la relation entre la modulation des paramètres d’impression et  

la fidélité d’impression (Figure 56 A. et B. respectivement). En règle générale, une petite largeur de 

filament et une résolution d'impression supérieure peuvent être obtenues en diminuant le diamètre 

de la buse et la pression exercée, tout en ayant la possibilité d’augmenter la hauteur entre buse et 

zone de dépôt et la vitesse d'impression (187). 
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Figure 56: Corrélation entre imprimabilité des encres et paramètres d'extrusion 

A. Différents types de filaments obtenus en modulant la hauteur de buse (H*) et la vitesse de la buse (V*), 

adapté de Yuk et al. (189). B. Fidélité d’impression de filaments extrudés en jouant sur la vitesse d’extrusion 

(Vink) ou la vitesse de déplacement de la buse (Vnoz), adapté de Ouyang et al. (190). 

Figure 55: Représentation schématique d’une méthode d’évaluation de l’imprimabilité d’une encre par 

extrusion 

1. Sélection initiale des formulations en établissant (a) la formation de fibres par opposition à la formation 

de gouttelettes et (b) les capacités d’empilement de couches successives sans fusion entre les couches. 2. 

Evaluations rhéologiques permettant de caractériser (a) l’initiation du flux et le point de rupture, (b) les 

propriétés rhéofluidifiantes afin de prédire le processus d'extrusion et la survie des cellules, et (c) la 

récupération des propriétés rhéologiques initiales après impression par expression d’un comportement 

thixotrope. Extrait de Paxton et al. (188). 
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Ainsi, la bioimpression 3D est un domaine en plein essor au sein de la médecine régénérative et de 

l’ingénierie tissulaire. De nombreuses techniques et bioencres ont été développées ces dernières 

années et plusieurs équipes de recherche ont présenté des travaux remarquables. Malgré cela, ces 

approches ne permettent pas, au jour d’aujourd’hui, d’envisager d’imprimer un tissu ou un organe sur 

mesure et de l’implanter chez l’homme sur le long cours. 

Les bioencres composées d’hydrogels naturels ou synthétiques souffrent de certaines limites 

(capacités biomimétiques limitées, faible stabilité dans le temps, constructions difficilement 

imprimables à grande échelle) qui justifient la continuité de recherche sur la mise au point de nouveaux 

biomatériaux. 

Les hydrogels supramoléculaires sont actuellement peu représentés dans le domaine de la 

bioimpression 3D. Nous avons cependant pu mettre en avant les avantages présentés par cette 

catégorie d’hydrogels, notamment les familles des NL et GNL. Les capacités de ces molécules à 

reconstituer un microenvironnement favorable au développement cellulaire, leur biocompatibilité 

découlant de leur structures bioinspirées ainsi que leurs propriétés mécaniques favorables à leur 

utilisation dans un processus d’extrusion en font des candidats potentiels pour la bioimpression 3D. 

C’est pourquoi nous les avons choisis pour les intégrer dans notre projet de formulation d’une bioencre 

pour bioimpression par extrusion. Les travaux qui ont été menés seront présentés dans la partie ci-

après. 
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 Introduction 

Mon sujet de thèse s’inscrit dans le cadre du projet régional Multiprint, multidisciplinaire et impliquant 

plusieurs partenaires (Figure 57). Celui-ci a pour but de réaliser la biofabrication d’un substitut 

prévascularisé, pour la reconstitution en 3D d’une niche cellulaire. Cette niche, doit être favorable à 

la production de cellules souches hématopoïétiques (CSH), dérivées de cellules souches pluripotentes 

induites (IPSC), et doit pouvoir être greffée. 

 

Projet Multiprint 

Le projet Multiprint part du constat que les thérapies utilisant les cellules souches sont actuellement 

considérées comme une voie prometteuse et innovante pour le traitement de diverses maladies. Elles 

permettent notamment de réparer ou combler des fonctions tissulaires défaillantes ou manquantes 

(191). Dans ce contexte, la découverte des IPSCs offre ainsi de nouvelles possibilités dans le domaine 

de la greffe de CSH. Cette perspective clinique fait cependant face à un verrou technologique majeur 

qu’est l’échec de greffe de CSH dérivées d’iPSC (192,193). L’objectif du projet Multiprint est donc de 

créer des substituts prévascularisés avec un réseau capillaire interne, reconstituant en 3D une niche 

favorable à la production de CSH et pouvant être greffés. La solution proposée est la création de ces 

substituts par une technique de biofabrication, la bioimpression par extrusion. 

Figure 57: Illustration du projet Multiprint et rôles des différents partenaires 
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La création d’une bioimprimante personnalisée est confié à la plateforme Coh@bit de l’IUT de 

Bordeaux. Le biomatériau servant de base à la formulation de la bioencre doit être développé par 

l’unité ChemBioPharm (Inserm U1212) et doit être favorable à la croissance et aux interactions entre 

cellules.  

Dans un second temps, l’incorporation au sein du matériau, au cours de sa fabrication, de microfibres 

cellularisées doit permettre la production et la délivrance de CSH dérivées d’IPSCs. Les microfibres 

permettront également la création d’un réseau pseudo-vasculaire sous la forme de capillaires d’une 

centaine de microns de diamètre. La fabrication des microfibres cellularisées doit être réalisée au sein 

du laboratoire Biotis (Inserm U1026)(194). Cette approche est confortée par des travaux ayant montré 

qu’une co-culture de cellules souches embryonnaires humaines (hESC) sur des progéniteurs 

endothéliaux permettrait une reconstitution hématopoïétique (195). De plus, en collaboration avec le 

laboratoire Biotis, le laboratoire BMGIC (Inserm U1035), a obtenu des premiers résultats 

encourageants en déposant des cellules iPSCs différenciées dans un système 3D en co-culture avec des 

cellules endothéliales et des cellules mésenchymateuses. 

Enfin, l’usinage intra-volumique à l’aide d’un laser femtoseconde sera une étape qui permettra de 

générer la création de réseaux connectés de faible diamètre (50-20 microns) au sein des microfibres 

cellularisées (196). Ce procédé devra être mis en œuvre sur une station dédiée du laboratoire CELIA 

(UMR 5107, Département Sciences et Technologies) avec le soutien technique et logistique de l’institut 

Alphanov.  

En parallèle, le groupe de recherche en économie GREThA (UMR 5113, Département Sciences Sociales 

et Humaines) doit explorer les conditions nouvelles de brevetabilité posées par la biofabrication afin 

de mener une réflexion stratégique avec les différentes équipes impliquées dans le projet Multiprint. 

Projet personnel 

Mon sujet de thèse, illustré par la Figure 58, s’inscrit au sein de ce vaste projet Multiprint avec pour 

objectif principal de développer une encre biologique (bioencre) pour la bioimpression 3D. Plusieurs 

formulations de type hydrogels supramoléculaires, à base de molécules amphiphiles bioinspirées, 

doivent être développées afin d’arriver à l’obtention d’un support bioimprimable le plus adapté pour 

la croissance cellulaire. Les biomatériaux entrant dans la formulation de l’encre doivent permettre 

l'adhésion et le maintien des fonctions biologiques et de différenciation de cellules souches ainsi que 

la maturation du tissu à reconstruire. La détermination des propriétés mécaniques et rhéologiques 

doit permettre de sélectionner les formulations pouvant être imprimées et dont la stabilité devra être 

préservée après impression afin de garantir la croissance cellulaire. Les hydrogels supramoléculaires 

combineront également des nanosystèmes afin de pouvoir associer en co-formulation des agents 

nutritifs et/ou médicamenteux favorables à la croissance des cellules de la niche de cellules souches. 
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De plus les formulations seront développées afin d’être non toxiques, biodégradables et de qualité 

injectable pour permettre l’implantation ultérieure chez l’homme. 

 

Cahier des charges du projet personnel 

Plusieurs objectifs ont été fixés afin de mettre au point l’encre de biomatériaux. La formulation de 

l’encre devra se réaliser à partir d’une molécule gélifiante amphiphile (GNL, NL) en utilisant comme 

milieux aqueux des milieux de culture (ex : DMEM). Le protocole de formulation de l’encre devra 

permettre l’incorporation ultérieure de cellules (formulation d’une bioencre) sans interférer avec la 

viabilité cellulaire (absence de cytotoxicité). Afin de pouvoir être imprimée par le biais d’un processus 

d’extrusion, l’encre de biomatériaux développée devra posséder des propriétés rhéologiques de type 

rhéofluidifiantes et thixotropes. Cette encre devra pouvoir être extrudée sous forme de dépôts 

continus de filaments, prendre en masse rapidement après impression (<5min) et permettre la 

superposition de plusieurs couches d’impression les unes sur les autres afin de pouvoir reproduire des 

formes en 3D.  

Dans un second temps, la formation d’une bioencre par addition de cellules dans l’encre de 

biomatériaux, devra avoir un impact limité vis-à-vis des propriétés rhéologiques initiales de l’encre 

(propriétés rhéofluidifiantes, thixotropes et cinétique de gélification conservées). Le partenariat avec 

l’équipe Biotis permettra d’utiliser des cellules gingivales (fibroblastes gingivaux humains (FGh) et 

cellules souches de la papille apicale (SCAPs)) comme cellules tests à la formulation de la bioencre. 

Cette preuve de concept sera le socle des travaux qui permettront ensuite l’adaptation de la 

formulation pour répondre aux objectifs du projet Multiprint : incorporer des CSH, des cellules 

souches mésenchymateuses (CSM) et des cellules souches endothéliales (CSE). Le process de 

Figure 58: Représentation schématisée du projet de thèse 
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bioimpression par extrusion, ainsi que l’encre de biomatériaux devront maintenir la viabilité cellulaire 

au cours de la phase de post-impression. La porosité des constructions imprimées devra permettre la 

diffusion des nutriments et des produits de dégradation ; favoriser l’adhésion, la mobilité, les 

interactions, la prolifération et la différenciation cellulaire. Un environnement favorable à la création 

d’une niche de cellules souches hématopoïétiques pourra être obtenu à l’aide des propriétés 

rhéologiques de l’encre de biomatériaux (modules <3 kPa) (197). 

Afin d’optimiser le développement des cellules, des agents nutritifs ou médicamenteux, contribuant 

au développement cellulaire, pourront être apportés au sein des constructions. Ceux-ci seront délivrés 

par des formes nanovésiculaires. 

Enfin, les structures imprimées devront être manipulables. La stabilité de ces constructions, qui seront 

incubées à 37°C, devra être d’au moins 3 semaines. Afin de réaliser une greffe avec succès, les 

structures devront être biocompatibles et être intégrées aux tissus endogènes sans générer de 

réponse immunitaire. Les constructions devront également être biodégradables et leur résorption in 

vivo ne devra pas s’accompagner de relargage de substances cytotoxiques ou de déchets non 

métabolisables. 
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 Matériel et Méthode 

I. Matériel  

Les milieux aqueux et milieux de culture utilisées dans la formulation des encres et bioencres étaient : 

Eau Milli-Q® (obtenue par filtration à travers un système PURELAB® ultra ELGA (Veolia Water, Antony, 

France) avec un filtre 0,22µm); tampon phosphate salin PBS (phosphate buffered saline) (137 mM NaCl, 

2,7 mM KCl; 10 mM Na2HPO4, 1,76 mM KH2PO4); NaCl 0,9% (154 mM) (Fresenius Kabi, Louviers, 

France); milieux de culture DMEM (Dulbecco’s modified Eagle’s medium) 21885-025, low glucose, 

GlutaMAX , pyruvate, Gibco® (Thermo Fisher Scientific, Waltham, Massachusetts, États-Unis), IMDM 

(Iscove's Modified Dulbecco's Medium) (Thermo Fisher Scientific) ; StemSpanTM SFEM (Serum-free 

medium for culture and expansion of hematopoietic cells) Q-193122 (StemCellTM Technologies, 

Vancouver, Canada) ; Endothelial cell growth cell medium MV/MV2 (Promocell®, Heidelberg, 

Allemagne). 

Les matériaux utilisés pour la préparation des liposomes étaient les suivants : Cholestérol (Sigma-

Aldrich, Saint Louis, États-Unis), DOPC (1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-phosphocholine) (Avanti Polar Lipids, 

Alabaster, États-Unis), DSPC (1,2-distearoyl-sn-glycero-3-phosphocholine) (Sigma-Aldrich), 

Chloroforme (Sigma-Aldrich). 

II. Formulation d’encres à base d’hydrogels supramoléculaires 

II.1 GNL et NL 

Les GNL et NL sélectionnés comme candidats pour la formulation d’une encre de biomatériaux étaient 

synthétisés par l’équipe de chimistes de l’unité ChemBioPharm. Leur synthèse était basée sur des 

approches de réaction double-clic. Les différents protocoles sont rapportés dans les publications mises 

en référence ci-dessous. 

GNL :  

• Glycosyl-nucleosyl-fluorinated, GNF (109). 

• Glycoside nucléolipides bola amphiphiles bis urea, GNBA-BU (116) 

• Glycoside nucléolipides bola amphiphiles bis ether, GNBA-BE (108) 

NL :  

• Thymidine-3’-(1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-phosphate), diC16dT (101) 

• Cytidine (1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-phosphate) diC16dC (105) 
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• Guanosine (1,2-dipalmitoyl-sn-glycero-3-phosphate) diC16dG (105) 

II.2 Protocole de formation des encres 

La poudre de GNL ou de NL (GNL/NL) précisément pesée était mélangée à un milieu aqueux dans un 

tube à centrifuger de 2ml (Eppendorf, Hambourg, Allemagne). La concentration en GNL/NL était 

exprimée en % correspondant à une concentration massique (masse du GNL ou NL /volume de milieu 

aqueux). Les milieux aqueux utilisés étaient : eau Milli-Q®, PBS, NaCl 0,9% (154 mM), DMEM, StemSpan 

(Figure 59, étape 1). 

Le milieu dit « Stemspan complet » (StemspanC) était un milieu préparé par l’unité U1035. Il contenait, 

en plus du Stemspan, des cytokines et hormones (Stem Cell Factor (SCF), Fms-like tyrosine kinase 3 

(FLT3l), Thrombopoïétine (TPO)), des antibiotiques et antifongiques (pénicilline, streptomycine, 

amphotéricine, ciprofloxacine), des molécules permettant aux cellules de rester à l’état de cellules 

souches (SR1 (Stemregenin 1) et VPA (acide valproïque)), des interleukines (IL3, IL6), de la vitamine C. 

Lorsque cela est précisé, les milieux contenaient du sérum de veau fœtal (SVF) (CVFSVF00-01, 

EUROBIO, Les Ulis, France). Un des mélanges de milieux aqueux utilisé était le mélange de DMEM et 

de NaCl 0,9% dans un rapport 70/30 (V/V). Ce mélange de DMEM enrichi en NaCl est nommé 

DMEM@+ dans ce manuscrit. Son équivalent formé à partir de StemspanC est nommé StemspanC@+. 

Un mélange similaire mais dont la dont la proportion en milieu de culture était composée de 50% de 

DMEM, 25% d’IMDM, 25 de StemspanC était nommé D50SC25I25 @+. 

Les mélanges GNL/NL et milieux aqueux étaient réalisés sous hotte à flux d’air laminaire. Le mélange 

était agité à l’aide d’un vortex puis chauffé à l’aide d’un Thermomixer® compact (5350, Eppendorf). 

Durant cette étape, la température de chauffage, la vitesse d’agitation et le temps étaient contrôlés. 

La solubilité de la poudre de GNL/NL était ensuite inspectée visuellement (Figure 59, étape 2). Puis, 

l’échantillon était laissé au repos à température ambiante (20-25°C). 

La gélification était contrôlée par un test d’inversion de l’échantillon (Figure 59, étape 3). Pour cela, le 

tube à centrifuger était retourné. La gélification était considérée comme satisfaisante si la substance 

ne coulait pas sous l’effet de son propre poids, ainsi que sous l’action d’une agitation manuelle. 

L’intervalle de temps entre la fin du cycle de chauffage et la réussite du test d’inversion permettait de 

déterminer la cinétique de gélification. Si la solubilisation, ou la gélification d’un échantillon de GNL/NL 

n’était pas effective, celui-ci pouvait être soumis à: une ou plusieurs nouvelles étapes de chauffage ; 

un passage aux ultrasons dans un bain (FB11205, FisherbrandTM Ultrasonic Cleaner, Thermo Fisher 

Scientific) (fréq : 37GHz, T°: 20-37°C); l’utilisation d’une sonde à ultrasons (7186, Vibra-CellTM SONICS®, 

Newtown, Massachussetts, États-Unis) (Amplitude 20%); un dépôt au réfrigérateur (4-8°C) pendant un 

temps donné (Figure 59, étape 4). 
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III. Formulation des bioencres 

III.1 Cellules 

L’ensemble des étapes de manipulation d’extraction des cellules utilisées dans cette étude, ainsi que 

leur culture, ont été réalisées par le laboratoire Biotis. 

III.1.1 Provenance des cellules 

Le laboratoire Biotis possède une expertise quant à l’étude des cellules provenant de la sphère 

buccale ; c’est pourquoi les cellules utilisées dans cette étude étaient principalement des fibroblastes 

gingivaux humains (FGh) et des cellules souches de la papille apicale (stem cell from the apical papilla, 

SCAPs). Les FGh sont les constituants majoritaires du tissu conjonctif gingival et représentent 65% des 

cellules de ce tissu. Ils sont au cœur des phénomènes de réparation tissulaire. Après une lésion, sous 

l’influence de conditions inflammatoires, ils sont capable de proliférer, migrer et remodeler la MEC et 

entraîner les mécanismes impliquées dans la cicatrisation du tissu gingival (198). Les SCAPs sont des 

cellules souches mésenchymateuses de la papille apicale, un tissu mou attaché aux apex des dents 

permanentes immatures (199).  

Les FGh et les SCAPs étaient isolés chez des patients opérés au CHU de Bordeaux. Conformément à la 

déclaration d'Helsinki de 1975, tous les patients ont donné leur consentement oral éclairé et nié avoir 

pris récemment des médicaments susceptibles d'affecter le métabolisme du tissu conjonctif. Les 

Figure 59: Protocole de formation des hydrogels 



Matériel et Méthode 

  115 

protocoles étaient approuvés par le comité institutionnel pour la protection des sujets humains 

(comité d'éthique local du CHU de Bordeaux) et dans le cadre de la déclaration pour la conservation 

et la préparation des éléments du corps humain pour la recherche scientifique numéro DC 2008-412 

(ministère de l'Enseignement supérieur français, recherche et innovation). 

III.1.2 Extraction des FGh et des SCAPs 

FGh 

Les déchets chirurgicaux de gencive étaient collectés pendant la chirurgie chez des patients en bonne 

santé, non-fumeurs et sans antécédents de parodontite (n = 4). L'épithélium a été retiré et le tissu 

conjonctif restant a été coupé en petits fragments, transféré et cultivé dans des flacons de culture 

cellulaire (37°C, 5% de CO2) dans du DMEM complété avec 20% de SVF, 100 UI/ml de pénicilline, 100 

µg/ml de streptomycine et 2,5 µg/ml d’amphotéricine B (GibcoTM, Thermo Fisher Scientific). Le milieu 

a été changé tous les 3 jours. Après le premier passage (*), les FGh étaient cultivés dans du DMEM 

avec 10% de SVF et utilisés des passages 3 à 5. 

(*) un passage de cellules correspond à un traitement par trypsine et un changement de boîte de 

culture. 

SCAPs 

Les troisièmes molaires fraîchement extraites étaient stockées dans du milieu essentiel minimum 

alpha (alpha-MEM) additionné de 20% de SVF et de pénicilline (100 U/ml) / streptomycine (10µg/ml) 

(GibcoTM, Thermo Fisher Scientific). Les papilles apicales dentaires étaient digérées dans un mélange 

de 3 mg/ml de collagénase et de 4 mg/ml de dispase (Sigma-Aldrich, Saint Louis, Missouri, États-Unis) 

pendant une heure à 37°C. La suspension cellulaire résultante a été filtrée et cultivée dans des flacons 

de culture (37°C, 5% de CO2). Le milieu a été changé tous les deux jours jusqu'à ce que les cellules 

atteignent la confluence. Après le premier passage, les SCAPs étaient cultivés dans de l’alpha-MEM à 

10% de SVF et utilisés des passages 3 à 7. 

III.2 Culture cellulaire 

Les cellules utilisées dans cette étude étaient cultivées dans plusieurs milieux de culture : DMEM, 

IMDM ; StemspanC. 

Le mélange utilisé lors de l’incubation des cellules en enceinte thermostatée (37°C ± 0,5°C, 5% CO2) en 

phase de post impression était le suivant : DMEM, 10% SVF, 100UI/ml pénicilline, 100µg/ml de 

streptomycine, 2,5µl d’amphotéricine B. Les milieux étaient changés tous les trois jours. 
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III.3 Protocole de formation des bioencres 

Pour préparer la bioencre, des cellules FGh ou SCAPs étaient mélangées à une encre de diC16dT 3% 

DMEM@+ préparée au préalable. Pour cela, l’encre était réchauffée à une température légèrement 

au-dessus de sa température sol-gel de 39°C pour la rendre plus liquide. En parallèle, les FGh ou les 

SCAPs étaient trypsinées, comptées, centrifugées, remis en suspension dans l’encre puis 

homogénéisées à l’aide d’une seringue à déplacement positif, pour obtenir une concentration de 1x106 

cellules/ml. La bioencre ainsi formée était disposée en seringue de 2ml avant que sa gélification ne soit 

complète. L’ensemble de ces manipulations était réalisé dans un poste de sécurité microbiologique de 

type II. 

IV. Caractérisation des encres et bioencres 

IV.1  Détermination des propriétés rhéologiques 

Le rhéomètre utilisé était un rhéomètre Kinexus Pro +, couplé au logiciel rSpace (Malvern Panalytical, 

Malvern, Royaume-Uni) (200). Les mesures rhéologiques réalisées au cours de cette étude étaient : 

recherche du domaine linéaire de viscoélasticité, détermination de la force du gel, recherche de 

propriétés thixotropes, détermination de la température sol-gel et détermination de la viscosité. Les 

échantillons étaient déposés sur la géométrie inférieure (PLS55 C0227 SS, Malvern Panalytical) et une 

géométrie de type cône plan a été utilisée (SR3703 SS, Malvern Panalytical) (diamètre 20mm, angle 

1°). Dans le cas où plusieurs mesures étaient réalisées sur le même dépôt un délai d’au moins 30 min 

était respecté entre chaque mesure ou type de mesure pour permettre au gel de récupérer son état 

initial. Chaque mesure a été répétée 3 fois au minimum, sauf précision contraire. 

• Recherche du domaine linéaire de viscoélasticité LVER.  

Durant cette expérience, le domaine linéaire de viscoélasticité, c’est-à-dire le domaine d’amplitude de 

déformation (exprimée en %) au cours duquel les modules élastiques (G’) et visqueux (G’’) 

présentaient une stabilité, a été établi. Le pourcentage de déformation variait d’une valeur de 0,001 

% à 100% à température fixe de 25°C ou 37°C et la fréquence était de 6,283 rad/s (1Hz). La contrainte 

de rupture était déterminée graphiquement comme le point d’intersection entre deux droites de 

régression, celle correspondant au plateau de la LVER et celle correspondant à la région de chute des 

modules élastiques et visqueux. La valeur à laquelle G’ et G’’ se croisaient était également relevée. Une 

à trois mesures successives étaient réalisées sur le même dépôt.  

 

 



Matériel et Méthode 

  117 

• Détermination des modules G’ et G’’ en fonction de la fréquence angulaire 

L’amplitude (ou taux) de déformation était fixée à 0,1%, valeur incluse dans le domaine linéaire pour 

tous les hydrogels testés. La température était fixée à 25°C ou 37°C, et la fréquence angulaire variait 

entre 0,6283-62,83 rad/s (0,1Hz-10Hz). Trois mesures successives étaient réalisées sur le même dépôt. 

• Evaluation des propriétés thixotropes 

La détermination des propriétés thixotropes consistait en un suivi des modules G’ et G’’ en fonction 

du temps, au cours duquel un enchaînement de séquences de déstructuration et de restructuration 

(variation de l’amplitude de déformation) étaient appliqué.  

N.B. : Un gel, présentant un caractère solide (G’>G’’) sous une contrainte initiale faible sera déstructuré 

par application d’une contrainte importante et passera à un état liquide (G’<G’’). L’application de 

nouveau, de la contrainte initiale permettra de récupérer un état solide (G’>G’’). 

La séquence appliquée durant les manipulations était : 0,1% pendant 10min ; 15 à 30% pendant 2min ; 

puis 0,1% pendant 30min à 1h. Au cours de cette séquence, la valeur de G’ et G’’ avant application de 

la contrainte forte était relevée, ainsi que le temps nécessaire pour la récupération des modules avant 

contrainte avec une tolérance de ± 5%. Une à trois mesures successives étaient réalisées sur le même 

dépôt.  

• Détermination de la température sol-gel 

Les modules G’ et G’’ étaient déterminés à une fréquence de 6,283 rad/s et une contrainte de 1Pa en 

fonction de l’augmentation progressive de la température (25°C-90°C, vitesse : 2°C/min). La mesure 

était réalisée sur un dépôt. A la fin de l’expérience, l’échantillon étant détruit, il n’était pas possible de 

renouveler des mesures sur le même dépôt. Les mesures étaient réalisées une fois. 

• Mesure de viscosité 

La détermination de la viscosité des encres était réalisée selon le protocole suivant : application d’une 

vitesse de cisaillement de 30 s-1 sur l’échantillon pendant 15min, puis mesure de la viscosité (ƞ) en 

fonction de la vitesse de cisaillement (variation de 0.1s-1- 500s-1). Les mesures étaient réalisées à 25°C 

et 37°C. Trois mesures successives étaient réalisées sur le même dépôt. 

IV.2 Osmolalité 

L’osmolalité de différentes solution était évaluée à l’aide de l’osmomètre Advanced Instruments 3250 

(ThermoFisher Scientific) basé sur le principe de mesure de l’abaissement du point de congélation.  

L’osmolalité est la mesure du nombre d’osmoles de soluté par kilogramme de solvant (équation E13). 

L’osmole (Osm) correspond à la quantité de particules (en moles), osmotiquement actives, et dissoutes 

en solution.  
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E13 :  𝑂𝑠𝑚𝑜𝑙𝑎𝑙𝑖𝑡é = ø𝑛𝐶 =  
𝑜𝑠𝑚𝑜𝑙𝑒

𝑘𝑔 (𝑠𝑜𝑙𝑣𝑎𝑛𝑡)
 

Où ø est le coefficient osmotique, qui tient compte du degré de dissociation moléculaire ; n est le 

nombre de particules dans lesquelles une molécule peut se dissocier ; C est la concentration molaire 

de la solution. 

Pour les substances qui maintiennent leurs structures moléculaires lorsqu’elles sont dissoutes, 

l’osmolarité et la molarité sont identiques (ex : Glucose). Dans le cas d’une solution molaire pure de 

NaCl, l’osmolalité sera de 2 osmoles (1 osmole pour l’ion Na+, 1 osmole pour l’ion Cl-) (201). 

N.B. La concentration osmotique, ou osmolarité, correspond au nombre d’osmoles par litre de solution. 

IV.3 Mesure du pH 

Le pH des gels était mesuré à l’aide d’un pH-mètre FiveEasyTM (Mettler Toledo, Columbus, Ohio, États-

Unis) et d’une sonde de pH (1171-6908, ThermoFisher). L’étalonnage était réalisé quotidiennement 

avec des solutions de calibration à pH 4,0 et 7,0. Trois mesures successives étaient réalisées sur chaque 

échantillon avec un lavage de la sonde à l’eau distillée entre chaque mesure. 

IV.4 Microscopie électronique en transmission 

Les expériences de TEM étaient réalisées avec un microscope Hitachi H7650 (Hitachi Ltd., Chiyoda, 

Tokyo, Japon) associé à une caméra ORIUS SC1000 11MPX (GATAN, Pleasanton, États-Unis) gérée par 

le logiciel Digital Micrograph (GATAN)). Les échantillons (10 µL) étaient placés sur des grilles de cuivre 

revêtues de carbone, à température ambiante. L'excès était éliminé et les échantillons étaient séchés 

pendant 10 minutes. Avant l'imagerie TEM, les grilles étaient contrastées négativement à l'aide d'une 

solution de lanthanides Uranyless (Delta Microscopies, Mauressac France). 

IV.5 Test d’extrusion manuel et par pousse-seringue 

L’extrusion manuelle était réalisée à l’aide de seringues de 2ml (307727, BD Emerald TM, Franklin Lakes, 

New Jersey, États-Unis), et d’aiguilles de 21 gauges (Terumo® AganiTM, Tokyo, Japon). La solution de 

GNL ou NL était aspirée en seringue après chauffage, ou alternativement après liquéfaction d’un gel 

préformé. Après le temps de reprise dans la seringue, le gel était extrudé à travers l’aiguille et injecté 

dans un flacon de verre. Le flacon était ensuite retourné pour réaliser un test d’inversion (cf Figure 59, 

page 114) et la cinétique de gélification était évaluée. 

En complément des tests manuels et afin d’appliquer un débit contrôlé, les tests d’extrusion étaient 

également réalisés à l’aide d’un pousse seringue électrique R-99 (Razel Scientific Instrument, Fairfax, 

États-Unis). Un débit d’extrusion de 14,5ml/h, identique à celui de la bioimprimante, était utilisé. 

https://www.google.com/search?client=firefox-b-d&sxsrf=ACYBGNQqEKiBi3AHykVajheNC7OeYh8fag:1571924505429&q=Columbus+(Ohio)&stick=H4sIAAAAAAAAAOPgE-LSz9U3MC4wystIU-IAsQ2Lc3O1tLKTrfTzi9IT8zKrEksy8_NQOFYZqYkphaWJRSWpRcWLWPmd83NKc5NKixU0_DMy8zUBVM7Ys1YAAAA&sa=X&ved=2ahUKEwjr2ImOg7XlAhWMy4UKHVnXCTwQmxMoATAWegQIDBAH
https://www.google.com/search?client=firefox-b-d&sxsrf=ACYBGNQqEKiBi3AHykVajheNC7OeYh8fag:1571924505429&q=Columbus+(Ohio)&stick=H4sIAAAAAAAAAOPgE-LSz9U3MC4wystIU-IAsQ2Lc3O1tLKTrfTzi9IT8zKrEksy8_NQOFYZqYkphaWJRSWpRcWLWPmd83NKc5NKixU0_DMy8zUBVM7Ys1YAAAA&sa=X&ved=2ahUKEwjr2ImOg7XlAhWMy4UKHVnXCTwQmxMoATAWegQIDBAH
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IV.6 Test d’extrusion par bioimprimante 

IV.6.1 Première version de la bioimprimante et principe d’utilisation 

La bioimprimante utilisée a été développée spécifiquement pour le projet Multiprint par une équipe 

de la plateforme Coh@bit de l’IUT de Bordeaux. Il s’agit d’une bioimprimante 3D à extrusion composée 

de la manière suivante: un support métallique forme le corps de la bioimprimante ; sur ce corps se 

meuvent la tête d’impression (mouvement sur les axes X et Z) et le plateau permettant d’accueillir des 

plaques de culture cellulaire de type « plaques 6 puits » (mouvement sur l’axe Y) (Figure 60) ; un bloc 

d’alimentation et une liaison à un système informatique permettent la connexion de la bioimprimante. 

Sur la tête d’impression, une loge permet de fixer des seringues de verre de 2ml (Fortuna®, Optima) 

(Figure 60 B.). L’extrusion du composant de la seringue est réalisée par deux moteurs alimentant deux 

vis sans fin qui vont exercer une pression sur le piston. Les aiguilles ont une extrémité non piquante 

(non biseautée). Les aiguilles utilisées sont des aiguilles 21 gauges (Terumo® AganiTM) dont le biseau 

était découpé à l’aide d’une scie circulaire de précision. 

L’extrusion des bioencres a été réalisée dans des plaques de culture cellulaire 6 puits (Sarstedt, 

Nümbrecht, Allemagne). Les fonds de puits étaient préalablement recouverts d’un milieu conducteur, 

constitué d’agarose à 2% reconstituée dans du PBS, afin de pouvoir réaliser le zéro sur l’axe Z. Le 

réglage de ce paramètre est en effet basé sur la fermeture d’un circuit électrique lors du contact entre 

l’aiguille et le gel d’agarose (Figure 60 B. et C). 

L’imprimante était reliée au logiciel BioPrinter® développé par la plateforme Coh@bit. Le modèle 

d’impression de type CAD était conçus à l’aide du logiciel SketchUp® sous forme de fichier de type .stl 

et définissait la forme et la taille des modèles d’impression 3D. Chaque fichier intégrait le découpage 

de la forme, couche par couche, sur un modèle en 2D (Figure 61 A.). Le modèle d’impression 

principalement utilisé était une grille à 9 pores de dimensions 12x12x5mm (Figure 62). D’autres fichiers 

.stl de mêmes dimensions ont également été utilisés au cours de ce projet : grille de 16 pores et un 

modèle cubique plein. Parmi les paramètres à régler, le volume de la seringue (en ml) et le diamètre 

interne (en mm) de l’aiguille non biseautée étaient sélectionnés. La hauteur des couches (h) était 

exprimée en % du diamètre interne de l’aiguille (d). Ce paramètre permettait de régler la hauteur 
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des constructions en fonction du diamètre du cylindre d’hydrogel extrudé (dg1) (dépendant des 

propriétés d’expansion volumique ou de rétractation du gel) et des phénomènes d’arasage du dépôt 

(Figure 62). La largeur d’extrusion des couches (exprimé en % de la hauteur de couche) était définie 

sur un principe similaire à la sélection de la hauteur des couches. Une vitesse d’impression des couches 

(mm/s) était sélectionnée. Le coefficient d’extrusion (exprimé en %) permettait d’ajuster en temps réel 

l’impression de l’encre observée et sa fluidité par rapport aux paramètres théoriques enregistrés 

(volume de la seringue, diamètre interne de l'aiguille et hauteur de la couche). Des lignes de 

contournement autour de la forme à imprimer (exprimées en nombre) pouvaient être ajoutées. Elles 

permettaient de réaliser une purge de l’aiguille afin de démarrer l’impression de la grille avec un dépôt 

continu d’encre. Enfin, le temps de pause entre deux impressions de couches était défini. 

Les essais de bioimpression ont été réalisés à température ambiante, dans une pièce à atmosphère 

non contrôlée mais climatisée.  

La bioimprimante dans sa première version été livrée à partir de janvier 2017 et est restée en 

fonctionnement jusqu’en novembre 2018. Elle a permis la réalisation d’expérimentations réalisées 

pour la sélection des molécules gélatrices (Partie 1) et la bioimpression de fibroblastes gingivaux 

(Partie 2).  

Figure 60: Première version de la bioimprimante à extrusion 

A. Modèle informatique de la bioimprimante 3D. B. Photo de la tête d’impression montrant une seringue de 

verre de 2ml dans sa loge. C. La plaque 6 puits est recouverte d’un cache métallique plongeant dans chaque 

puit. Cette plaque est reliée, par un système électrique filaire, à la tête d’impression et permet de déterminer 

précisément le point zéro d’impression sur l’axe Z.  
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Figure 61: Représentation schématique des grilles imprimées 

A. Modèle CAD d’une grille à 9 pores carrés de dimensions 12x12x5mm. La grille est ici représentée dans le puit 

dans lequel elle sera imprimée (cylindre hachuré). B. Représentation schématique d’une grille sur un plan en 2D 

dont l’impression est précédée de 2 contournements. La grille est formée de brins horizontaux et verticaux d’une 

longueur de 12mm. La dénomination des pores est réalisée en associant une lettre et un chiffre (ex : A1) 

représentant respectivement les colonnes et les lignes des grilles. C. Agrandissement du pore A1 dont les 

dimensions internes sont de 2x2mm. Les brins ont une épaisseur de 1mm et dépassent du pore d’une longueur 

de 1mm.  

Figure 62: Hauteur des couches imprimées 

Représentations schématiques d’une : A. Construction 3D en forme de grille avec 3 couches superposées les unes 

sur les autres. B. Coupe du biseau d’une aiguille de diamètre d afin d’éviter les phénomènes d’arasage. C. 

Extrusion d’une encre et illustration de la hauteur des couches des impressions. 
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IV.6.2 Seconde version de la bioimprimante 

Après une année d’utilisation, plusieurs améliorations de la bioimprimante et du logiciel ont été 

demandées à l’équipe Coh@bit dont voici les principales. La motorisation a été entièrement remplacée 

suite à des problèmes de décalage des vis sans fin et de blocage des moteurs. Les seringues de verre 

étant trop fragiles, la tête d’impression a été remplacée pour pouvoir accueillir plusieurs formats de 

seringues Luer-Lock à usage unique en plastique (Seringue 3 pièces 2ml et 5ml, réf 307727 et 307731 

respectivement, BD EmeraldTM). Une enceinte thermostatée a été ajoutée afin de pouvoir réaliser une 

impression à température contrôlée et notamment à 37°C (Figure 63). Les modifications du logiciel ont 

permis principalement de réaliser des purges de l’aiguille en dehors de l’impression et de pouvoir 

réaliser des pauses au cours de l’impression. Cette seconde version a été opérationnelle à partir de la 

fin du mois d’avril 2019 et a permis la réalisation d’expérimentations reportées dans la Partie 2 de ce 

manuscrit. 

 

IV.6.3 Paramètres d’impression utilisés.  

Les paramètres d’impression étaient variés pour permettre d’adapter la qualité d’impression aux 

capacités d’extrusion des encres testées. Les paramètres majoritairement utilisés et ayant permis 

d’obtenir les meilleurs résultats d’impression étaient les suivants :  

• Aiguille de 21G, diamètre interne de 0,55mm 

• Hauteur de la 1ère couche : 70% 

• Hauteur des autres couches : 70%  

• Vitesse d’impression 8mm/s 

Figure 63: Seconde version de la bioimprimante à extrusion 

A. Enceinte thermostatée (fermée) entourant l’imprimante. B. Enceinte thermostatée ouverte et bloc 

d’alimentation (à droite). C. Nouvelle tête d’impression permettant d’utiliser des seringues Luer-Lock en 

plastique à usage unique.  
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• Vitesse d’impression de la 1ère couche : 8mm/s 

• Coefficient d’extrusion : 200%  

• Largeur d’extrusion de la 1ère couche (% de hauteur de couche) : 100% 

• Largeur d’extrusion (% de hauteur de couche) : 100% 

• Contournements : 2 

• Pauses entre les couches : manuelles (de 2 à 5min) 

IV.7 Caractérisation des grilles imprimées 

Les grilles imprimées étaient observées à l’aide d'un stéréomicroscope modulaire (MZ10F, Leica 

Microsystems, Allemagne) couplé à une suite Leica Application (V4.9.0, Leica Microsystems, 

Allemagne) à un grossissement de x0,8. La distance entre les brins verticaux et horizontaux de chaque 

grille (Figure 64) était déterminée à l'aide du logiciel ImageJ (1.52o, National Institute of Health, États-

Unis, Java 1.8.0_112). Les grilles étaient également observées à l’aide d’un microscope inversé manuel 

(DMI 3000B, Leica microsystems, Allemagne) couplé au logiciel Leica Application Suite (V3.8.0, Leica 

Microsystems, Allemagne) à un grossissement de x2,5. Les surfaces des couches supérieures et 

inférieures de chaque pore ont ensuite été déterminées avec le logiciel Leica. 

La porosité des grilles Pt (exprimée en pourcentage) était calculée à l'aide de l’équation E14, où Vp 

(mm3) représente le volume de pores mesuré Vt (mm3) représente le volume théorique des pores. 

Les pores de forme sphérique étaient assimilés à des cônes tronqués et l’équation E15 était utilisée 

pour déterminer leurs volumes (Vp) (h est la hauteur du réseau (mm), et R1 et R2 sont respectivement 

le rayon des couches supérieure et inférieure (mm)) (Figure 65). Le volume théorique des pores Vt 

(mm3) de forme parallélépipédique était calculé à l'aide de l’équation E16 (h est la hauteur du réseau 

(mm), L est la longueur (mm) et l est la largeur (mm) du pore). Le réseau était placé sur une lame de 

microscope et la hauteur était mesurée à l'aide d'un pied à coulisse numérique (Halmart RS PRO, 150 

mm, 841-2518) avec une précision de 10 µm. Enfin, une analyse statistique était réalisée sur ces 

données. 

E14  𝑃𝑡 =
𝑉𝑝

𝑉𝑡
× 100 

E15 𝑉𝑝 = ℎ ×
𝜋

3
× (𝑅1

2 + 𝑅2
2 + 𝑅1 × 𝑅2) 

E16 𝑉𝑡 = ℎ × 𝐿 × 𝑙 
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Figure 64: Détermination de la longueur des brins, de la distance inter-brins et de la dimension des pores 

Les brins verticaux et horizontaux sont désignés par un chiffre romain (I; II; III; IV) et une lettre minuscule (w; 

x; y; z), respectivement. Les pores sont désignés par l'association d'une lettre majuscule et d'un chiffre arabe 

(par exemple, pore A.1; B.2; C.3…). Les distances théoriques des brins et les dimensions des pores sont 

spécifiées entre parenthèses. 

Figure 65: Détermination du volume des pores 

A. Représentation schématique d'une grille imprimée à trois couches. B. Image microscopique d'un pore d'un 

réseau à trois couches (grossissement x 2,5). C. Processus utilisé pour déterminer le volume des pores. 1) Le 

volume théorique des pores est calculé à l'aide des paramètres du fichier CAD. 2) La superficie des premières 

et troisièmes couches des grilles imprimées est déterminée à l'aide du logiciel Leica. 3) Ensuite, ces aires sont 

assimilées à l’aire d’un cercle. Le volume des pores est calculé à l'aide de la formule E17. Le volume théorique 

des pores est calculé à l'aide de la formule E18. 
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IV.8 Etude de stabilité des encres 

Afin de simuler l’incubation de gels post-impression en étuve à 37°C et d’évaluer la stabilité des gels 

dans ces conditions, des gels étaient extrudés dans des piluliers de verre. Les constructions formées 

étaient recouvertes d’1ml de DMEM pur. Les échantillons étaient placés à 37°C dans une enceinte 

thermostatée pendant une durée d’incubation de 21j. L’aspect des constructions était contrôlé par 

inspection visuelle aux temps : J1, J2, J3, J7, J14 et J21. 

IV.9 Détermination de la viabilité cellulaire : test LIVE/DEAD® 

Le test de viabilité cellulaire LIVE/DEAD® (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, États-Unis) permet 

de distinguer par observation au microscope à fluorescence, les cellules vivantes des cellules mortes 

d’un échantillon traité par deux molécules, l’acétoxyméthyle calcéine et l’homodimère d’éthidium 

(EthD-1). L’activité estérase intracellulaire des cellules vivantes est déterminée par la conversion 

enzymatique de l’acétoxyméthyle calcéine, pratiquement non fluorescente, en calcéine à fluorescence 

intense verte (excitation : 495nm, émission : 515nm). Les cellules mortes dont les membranes sont 

endommagées, permettent la diffusion de l’homodimère d’éthidium (EthD-1) jusque dans le noyau. 

En se liant aux acides nucléiques, sa fluorescence sera exacerbée en une émission rouge intense 

(excitation à 495 nm, émission à 635 nm). L’EthD-1 ne pénètre pas à travers les membranes 

plasmatiques des cellules vivantes (202). 

Le test LIVE/DEAD® était réalisé sur des grilles imprimées à différents jours d’étude. Les échantillons 

étaient observés par microscopie confocale à balayage laser (TCS SPE, CTR 6500, Leica, Wetzlar, 

Allemagne) et trois images représentatives de trois zones différentes des grilles étaient prises par 

échantillon. Le nombre de cellules vivantes et mortes était compté manuellement à partir des trois 

images. La viabilité cellulaire était calculée en pourcentage selon le rapport « nombre de cellules 

vivantes / nombre total de cellules ». 

IV.10 Détermination de l’activité cellulaire : test d’alamarBlue® 

Le test d’activité cellulaire d’alamarBlue® (Thermo Fisher Scientific, Waltham, Massachusetts, États-

Unis) est basé sur l’utilisation de la molécule résazurine, un indicateur d’oxydoréduction de couleur 

bleue. La résazurine, subit un changement colorimétrique en réponse à la réduction métabolique des 

cellules. Sa forme réduite, la résorufine, est rose et hautement fluorescente. Les cellules vivantes 

convertissent continuellement la résazurine en résorufine en augmentant la fluorescence totale. 

L’intensité de la fluorescence produite est ainsi proportionnelle au nombre de cellules vivantes (203). 

A chaque temps d’étude, les grilles imprimées étaient incubées avec de la résazurine à 10% dans du 

milieu de culture pendant 2,5h à 37°C. Des grilles imprimées sans cellules étaient utilisées comme 
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contrôles. Les milieux étaient transférés sur une nouvelle plaque et l'absorbance était mesurée à 590 

nm à l'aide d'un spectromètre (2030 Multilabel Reader VICTOR X3 ; PerkinElmer, Waltham, MA, États-

Unis) connecté au logiciel WorkOut®. La moyenne des résultats était calculée sur trois échantillons 

indépendants. Après le test, les grilles imprimées étaient lavées deux fois, remises à incuber et étaient 

utilisés pour les jours suivants. Le milieu de culture était changé tous les trois jours. 

IV.11 Test in vivo 

Les tests in vivo ont été conjointement réalisés par l’équipe Biotis et le centre de résonance 

magnétique des systèmes biologiques (université de Bordeaux).  

• Animaux 

Les protocoles étaient basés sur les principes de protection des animaux de laboratoire de la Société 

nationale de recherche médicale et approuvés par le Comité de traitement et d'expérimentation 

animale de l'Université de Bordeaux, France (réf 201701051243776-V2 APAFIS # 8442). Les 

expériences étaient effectuées conformément aux recommandations européennes en matière de 

traitement des animaux de laboratoire (directive européenne 2010/63 / UE pour les expérimentations 

animales). Quatre souris femelles C57BL/6, âgées de huit semaines (Charles Rivers, France) étaient 

utilisées pour cette étude. Les souris étaient anesthésiées avec 4,5% de gaz isoflurane via une chambre 

d'induction et maintenues tout au long de l'intervention chirurgicale avec 2,5% d'isoflurane en utilisant 

un masque facial. 

• Préparation et administration de l’encre 

8 seringues, contenant 500µL de l’encre de diC16dT 3% DMEM@+ étaient préparées selon le protocole 

de formation des gels de diC16dT (cf. II.2 page 113). 

• Injection sous-cutanée de l’encre  

Le site chirurgical était préparé par rasage et la peau exposée était désinfectée avec de la bétadine. 

Sur chacune des quatre souris, deux préparations de 500 µl d’encre étaient injectées par voie sous-

cutanée à l'aide d'une seringue de 1 ml avec une aiguille de calibre 18G (Terumo Europe, Belgique). 

Chaque souris a reçu deux injections bilatérales. 

• Imagerie RMN 

Les expériences étaient effectuées sur un système Bruker BioSpec de 7 T équipé d’une bobine de 

gradient d’une résistance maximale de 660 mT.m-1 et d’un temps de montée de 110 µs. Un résonateur 

de volume fonctionnant en quadrature était utilisé pour l'excitation (diamètre interne de 75,4 mm, 

longueur active de 70 mm), et un réseau de phases à protons (RAPID Biomedical GmbH) était utilisé 

pour la réception du signal (4 éléments de 30 mm de long autour d'un boîtier de cylindre elliptique : 

19 × 25,5 mm). 
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Une séquence de précession libre à l'état d'équilibre (WS-bSSFP) sélective dans l'eau était appliquée à 

l'image de l'abdomen de souris, puis à une mesure du volume de l’encre au fil du temps. Les 

paramètres suivants étaient utilisés : champ de vision (FOV) : 25x22x20 mm, résolution spatiale : 

195x172x156 µm, TE/TR = 2/4 ms, bande passante de réception (BW) : 75 kHz et angle de 

retournement : 30 me. Les acquisitions étaient effectuées sur des souris anesthésiées à l'isoflurane à 

1,5% le jour de l'injection et aux jours 3, 8, 11, 14, 17, 21 et 24 après injection. 

V. Formulation de liposomes, caractérisation 

V.1 Formation de liposomes par hydratation de film 

La méthode utilisée pour la préparation des liposomes était la méthode par hydratation de film 

adaptée de Zhang et al. (204). Le ratio molaire entre les phospholipides et le cholestérol était de 1:1.  

Cholestérol et phopholipides étaient solubilisés indépendamment dans du chloroforme à une 

concentration de 10mg/ml, puis introduits dans un ballon et évaporés par rotavapor pendant 10min à 

une température de 40-45°C. Le film était ensuite disposé sous vide durant un temps minimum de 2h. 

Le film était hydraté par ajout de 2ml d’un milieu liquide (PBS, DMEM, solution de fluorescéine 

aqueuse à 1%) dans le ballon puis vortexé et soniqué à 37GhZ à température ambiante pendant 20min. 

Le mélange était ensuite disposé en seringue de verre de 1ml, puis extrudé à l’aide d’un kit extruder 

610000 (Avanti Polar Lipids). Chaque échantillon de 1ml était passé 20 fois à travers 4 filtres de 800, 

400, 200 puis 100nm (filtres nucleopore, Whatman, Fisher Scientific). Chaque filtre était entouré de 

deux préfiltres (drain disc, Whatman, Fisher Scientific) (205). 

V.2 Détermination de la taille et du potentiel zêta 

La taille (nm) et le potentiel zêta (mV) des échantillons ont été déterminés par diffraction dynamique 

de la lumière (Dynamic light scattering, DLS). L’appareil utilisé était un Zetasizer Nano ZS (Malvern 

Panalytical). Chaque analyse a été réalisée à partir d’un échantillon de 10µL dilué au 100ème dans de 

l’eau distillée et répétée trois fois. Les mesures de taille étaient exprimées en moyenne (Z-Average. 

Les résultats de mesure de taille étaient considérés comme acceptables si l’indice de polydispersité 

(pdi) était ≤ 0,2. 

La mesure de la taille des liposomes incorporés dans une encre de diC16T 3% DMEM@+ a été réalisée 

par dilution de l’encre. Un échantillon de 100mg était dilué au 1/10 par ajout de PBS puis centrifugé 

5min à 3000 rpm. Le surnageant était ensuite prélevé pour être analysé comme évoqué 

précédemment. 
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V.3 Incorporation des liposomes aux encres 

Les encres de diC16dT DMEM @+ étaient préparées selon le protocole de formation des encres à une 

concentration de 3,75% et un volume total de 400µL. L’encre était réchauffée à 42°C pour être 

liquéfiée et 100µL d’un mélange de liposomes étaient ajoutés. Le mélange était laissé à température 

ambiante et la cinétique de gélification était relevée. La concentration finale en diC16dT dans le 

mélange était de 3%. 

VI. Statistiques 

Différentes analyses statistiques ont été réalisées selon les données.  

Les données rhéologiques étaient exprimées en tant que moyenne ± écart type (n=3 sauf précision 

contraire). La normalité de la distribution était évaluée avec un test de Shapiro-Wilk. Le test t de 

Student (bilatéral) (p<0,05) avec le test de variance de Fisher était réalisé pour déterminer les 

différences entre les groupes. 

Pour la détermination de la distance inter-brin des grilles, un test de Shapiro-Wilk était utilisé pour 

évaluer la normalité de la distribution. Si la distribution était normale, des tests de variance de Levene 

étaient effectués. Selon le résultat du test de Levene, les différences entre les groupes étaient 

déterminées par un test ANOVA (bilatéral) ou par un test de Kruskal-Wallis (bilatéral). Si la distribution 

n'était pas normale, le test de Kruskal-Wallis (bilatéral) était automatiquement effectué. Trois outils 

étaient utilisés pour obtenir des résultats : le logiciel XLstat® (Addinsoft, Paris, France), le site web 

AnaStats (http://www.anastats.fr/) et le site web Astatsa (https://astatsa.com/). La signification était 

fixée à α <0,05. 

Pour le test de Kruskal-Wallis, « H » correspond à la valeur observée et « cα » à la valeur critique ; le 

test était significatif lorsque H> cα. Pour le test ANOVA, une différence significative était fixée à p 

<0,05, où p était la valeur observée. 
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I. Formulation d’encres de biomatériaux à partir de GNL et NL 

I.1 GNF 

Le GNF a été la première molécule de type GNL testée comme candidate pour la formulation d’une 

encre de biomatériaux dans ce projet. Deux études menées par Godeau et al. (109) et Ziane et al. (110), 

avaient auparavant évalué les capacités gélatrices du GNF, son utilisation en culture cellulaire et son 

implantation in vivo. Ainsi, la poudre de GNF nécessitait un chauffage préalable compris entre 65°C et 

80°C pour être dissoute dans l’eau milli-Q®, la concentration minimale gélatrice avait été évaluée à 

0,1%, et des gels étaient formés à une concentration de 1,5% dans du tampon PBS 30min après 

chauffage. 

Sur la base de ces travaux, et afin de s’approprier le procédé de formation des gels de GNF, des 

échantillons à 3% mélangés dans de l’eau Milli-Q® et du PBS ont été réalisés. L’objectif étant de former 

un gel d’aspect homogène sur toute la hauteur de l’échantillon, ne présentant pas d’agrégats de 

poudre visible et ayant incorporé la totalité du milieu aqueux. En effet, plusieurs protocoles variant la 

température de chauffage (65°C, 75°C, 85°C), l’utilisation d’un bain à ultrasons ou d’une sonde à 

ultrasons étaient testés (cf. Figure 59, page 114). Il n’a pas été possible de former un gel homogène de 

GNF à 3% dans de l’eau Milli-Q®, une partie de l’eau ne s’incorporant pas. A l’inverse, un gel homogène 

de GNF 3% dans du PBS a été préparé en adaptant le protocole (Figure 66 A.). Pour cela, il était 

nécessaire de recourir à plusieurs répétitions de l’étape de chauffage de (65°C, 1000rpm, 15min), une 

agitation manuelle vigoureuse de l’échantillon après chauffage (5min) et de procéder à un temps de 

repos long (>3h, souvent laissé toute une nuit) à température réfrigérée. Le procédé principal utilisé 

par Ziane et al. (110) n’a ainsi pas été reproduit. De plus, les gels obtenus présentaient une certaine 

fragilité lors de la manipulation et pouvaient perdre leur intégrité suite à un choc manuel important 

du tube. 

Des tests ont été menés afin de réaliser des gels de GNF à partir de milieu de culture DMEM. Les 

premiers tests réalisés sur des mélanges de GNF 3% et DMEM, étaient réalisés à des températures 

comprises entre 20 et 37°C. Le but recherché était de pouvoir envisager l’ajout ultérieur de cellules au 

cours du processus de gélification. Il n’a pas été possible de former un gel dans ces conditions, la 

poudre de GNF ne se solubilisant pas, malgré de nombreuses variations du protocole. L’incorporation 

ultérieure de cellules devrait donc s’envisager dans une seconde étape, après gélification préalable du 

GNF, ou lors de la redescente en température (à une température voisine de 37°C) après chauffage. 

Maisani et al. (111) ont formé des gels de GNF 3%, dans des conditions similaires à Ziane et al. (110), 

à savoir une formation à température ambiante après chauffage à 65°C dans du PBS ou du DMEM, 

mais à des concentrations de 3%. Dans notre cas, la formation de gels de GNF à 1% et 3% dans le 
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DMEM a pu être obtenue en chauffant le GNF à 65°C pendant une ou plusieurs phases de chauffage, 

entrecoupées d’un passage au vortex des échantillons afin de casser la poudre de GNF, puis par une 

étape de refroidissement au réfrigérateur pendant plusieurs heures (Figure 66 A.). Après de multiples 

expériences, il semble que la gélification du GNF dans le DMEM nécessitait moins d’étapes de 

chauffage que dans le PBS ainsi que dans l’eau Milli-Q®. Les gels formés semblaient également plus 

résistants à la manipulation dans les tubes. Ceci pourrait s’expliquer par la différence de composition 

de ces milieux aqueux (investigation et comparaison non réalisée). 

Des gels de GNF 3% DMEM ont été observés par microscopie TEM. Sur les images (Figure 66 B. à E.), 

des agrégats de fibres de GNF ont été retrouvés, de longueurs variables entre 0,5 et 10µm de long. De 

plus près, les fibres de GNF présentaient un aspect de type hélicoïdal, en forme de ressort, avec un 

diamètre relativement constant entre 30 et 50nm. Cette observation était similaire à celle qui a pu 

être faite par Godeau et al. (109) avec des gels de GNF formés dans de l’eau. 

 

Il est à noter que la stabilité des gels formés dans du milieu de culture dépend non seulement de la 

molécule gélatrice, mais aussi du milieu utilisé. Ainsi, il a pu être observé que des gels de GNF/DMEM 

présentaient une coloration passant du rose/rouge au jaune après un mois. Ce changement de couleur, 

lié au rouge de phénol contenu dans le DMEM, est le signe d’une évolution du pH du gel vers un pH 

acide. 

Les profils rhéologiques des gels de GNF DMEM à 1 et 3% ont été analysés à 25°C (Tableau II) et sont 

illustrés dans la Figure Annexe 1 et la Figure Annexe 2 (page 220-221). Les caractéristiques d’un solide, 

Figure 66: Formation de gels de GNF et observation en microscopie TEM 

A. Observation de gels de GNF (de gauche à droite respectivement): GNF 1% DMEM ; GNF 3% DMEM ; GNF 3% 

Eau Milli-Q® ; GNF 3%/PBS. Contrairement aux gels formés dans le DMEM, les gels formés dans de l’eau Milli-

Q® étaient moins résistants et moins homogènes (une partie du milieu liquide n’est pas incorporée au gel). B. 

à E. Observations par microscopie TEM d’un gel de GNF 3% DMEM. Les fibres formées ont une forme hélicoïdale. 
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et donc d’un gel, sont confirmées par rhéologie, les modules élastiques G’ étant toujours supérieurs 

aux modules visqueux G’’ lors de la variation de la fréquence angulaire. Les modules des gels à 1% (G’= 

5571 Pa) étaient inférieurs à ceux à 3% (G’=7685 Pa), confirmant que l’augmentation de la 

concentration rigidifie le gel. Les gels à 1 et 3% présentaient également un profil thixotrope. En effet, 

après application d’une contrainte de 30%, le G’’ devenait supérieur au G’, l’échantillon n’étant alors 

plus un solide mais un liquide, et était totalement déstructuré. L’application d’une contrainte de 0,1% 

permettait, au cours du temps, de récupérer un profil de type solide (G’>G’’). Les temps nécessaires à 

la récupération des modules mesurés avant contrainte étaient de 15 et 32min respectivement. 

Tableau II: Caractérisation rhéologique des gels de GNF/DMEM à 1 et 3% à 25°C 

GNF 1% DMEM 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER : G’ G’ vs déformation de 
cisaillement (γ) 

25°C 

4504 ± 2007 677 ± 237 
Contrainte de rupture : 1,4% 

Croisement G’/G’’ : 8,0%. 

Modules G’ G’’ vs fréquence 
angulaire (f) 

5571 ± 3586 747 ± 521 - 

Propriétés thixotropes 11830 1912 
Retour aux modules initiaux :  

15 min 

GNF 3% DMEM 

Mesures rhéologiques  G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER : G’ G’ vs shear strain (γ) 

25°C 

30750 ± 8160 
5209 ± 
1514 

Contrainte de rupture : 1,3% 
Croisement G’/G’’ : 4,0%. 

Modules G’ G’’ vs fréquence 
angulaire (f) 

7685 ± 4859 
1207 ± 
1460 

- 

Propriétés thixotropes 36690 5032 
Retour aux modules initiaux :  

32 min 
 

Des mesures rhéologiques avaient été réalisées par Ziane et al. (110). Les gels de GNF 1,5% PBS à 25°C 

et présentaient des modules de 600 à 700 Pa pour le G’, et de 100Pa pour le G’’ environ. Maisani et al. 

(111) ont également déterminé les modules de leurs gels de GNF 3% DMEM avec des valeurs de l’ordre 

de 1000Pa (G’) et 100Pa (G’’). 

Le test d’extrusion à la seringue a été effectué sur les gels de GNF à 1 et 3%. Pour prélever le gel 

préformé liquéfié, une température d’au moins 65°C était nécessaire. Cependant la reformation de gel 

en seringue ne semblait pas complète, et les « simili-gels » reformés semblaient moins solides, même 

après passage à température réfrigérée des seringues. Alternativement, aucun gel n’a pu être formé 

directement dans la seringue (Figure 67 A.). Cette absence de gélification en seringue n’est pas 

expliquée, néanmoins, l’étape de liquéfaction des gels de GNF semblerait irréversible et ne permettrait 

pas de reformer un gel. De plus, les forces mécaniques appliquées sur l’échantillon liquide lors de sa 

mise en seringue pourraient influer sur les capacités de gélification de celui-ci. 

L’impression par la bioimprimante des gels de GNF 1% a montré qu’ils étaient difficilement extrudables 

malgré l’augmentation du coefficient d’extrusion de l’imprimante. Il n’a pas été possible d’extruder le 
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gel sous forme de fibres continues, des gouttes se formant à l’extrémité de la seringue. Les grilles 

formées (Figure 67 B.) étaient très fragiles, d’aspect très liquide, et se sont détruites après mouvement 

des plaques 6 puits (Figure 67 C). 

 

I.2 GNBA-BU 

Le GNBA possédant une liaison urée entre sa chaîne hydrophobe et ses groupements triazole (GNBA-

BU) est la seconde molécule candidate qui a été testée pour la formulation d’une encre de 

biomatériaux. 

Les premiers tests de gélification ont été réalisés en mélangeant du GNBA-BU à une concentration de 

1,5% dans l’eau Eau Milli-Q®. L’obtention d’un gel était très rapide après un simple chauffage à 80°C 

en moins de 2min (Figure 68 A.). Plusieurs tests réalisés à des températures inférieures (37°C-60°C) 

n’ont pas permis de solubiliser le GNBA-BU et de former de gels. De même, le mélange GNBA-BU 1,5%/ 

DMEM chauffé entre 75 et 80°C gélifiait en moins de 5min (Figure 68 A.) et des températures plus 

basses (65°C-70°C) n’ont pas permis d’obtenir une solubilisation du GNBA-BU et une formation de gel 

dans le DMEM. 

L’imagerie en microscopie TEM des gels de GNBA-BU 1,5% formés dans l’eau Eau Milli-Q® ou le DMEM 

a mis en évidence un réseau fibrillaire, tridimensionnel, d’une centaine de nanomètres. Les fibres 

présentaient un enchevêtrement différent pour les gels formés dans du DMEM et semblaient plus 

courtes. La différence de composition des milieux pourrait donc influer sur les arrangements 

moléculaires et l’aspect microscopique des gels (Figure 68 C. et D.). 

Figure 67: Test de formation en seringue et impression par imprimante du GNF 1% DMEM 

A. Les mélanges de GNF 1%/DMEM ne formaient pas de gel en seringue en utilisant le protocole habituel 

de gélification. B. Les grilles formées par impression de GNF1%/DMEM étaient incomplètes. C. Grille 

imprimée détruite après mouvement de la plaque 6 puits. 
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La caractérisation rhéologique des gels de GNBA-BU 1,5% formés dans l’eau Milli-Q® et le DMEM a été 

évaluée à 25°C et 37°C. L’ensemble des résultats sont reportés dans le Tableau III et illustrés de la 

Figure Annexe 3 à la Figure Annexe 8 (pages 222-227). 

L’ensemble des mesures rhéologiques confirmaient le caractère solide du gel, les G’ étant toujours 

supérieurs aux G’’. A 25°C, les modules élastiques dans l’eau Milli-Q® étaient en moyenne de 3500 Pa. 

La formulation dans le DMEM renforçait le gel, avec des modules mesurés à près de 15000 Pa. Les 

mesures des modules à 37°C augmentaient fortement (15500 Pa) pour les gels formés dans l’eau Milli-

Q® tandis que pour les gels formés dans le DMEM, les valeurs de modules étaient d’un même ordre de 

grandeur (13000 Pa). La température sol-gel était l’eau Milli-Q® a été évaluée à près de 64°C. Il n’a pas 

été possible de déterminer cette température dans le cas des gels de GNBA-BU/DMEM, les modules 

G’ et G’’ ne se croisant pas dans la plage de température testée (25-90°C) (Figure Annexe 8, page 227), 

et ce sur deux essais indépendants. 

Des profils thixotropes étaient observés pour chacun des deux types de gels, les modules G’ et G’’ 

regagnant des valeurs similaires à celles mesurées avant déstructuration. Par rapport à la formation 

dans le NaCl, la formulation dans le DMEM allonge la cinétique de retour (45min contre 78 min 

respectivement). Pour les formulations dans l’eau Milli-Q®, la cinétique de retour était raccourcie 

lorsque la température était augmentée, ce qui n’était pas observé dans les formulations de DMEM.  

Ramin et al. (116) ont mesuré des modules élastiques plus importants de l’ordre de 11000 Pa pour des 

concentrations similaires et un pourcentage de casse de 40 % dans les mesures de détermination de 

Figure 68: Formation de gels de GNBA-BU et imagerie TEM 

A. Gel de GNBA-BU 1,5% /Eau Milli-Q® B. Gel de GNBA-BU 1,5% /DMEM C. Imagerie TEM d’un 

gel GNBA-BU 1,5% /Eau Milli-Q® (échelle : gauche 1µm ; droite 0,5µm). D. Imagerie TEM d’un 

gel GNBA-BU 1,5% /DMEM (échelle : gauche 1µm ; droite 200nm).  
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la LVER. De même, la cinétique de thixotropie était plus courte et évaluée à une vingtaine de minutes. 

La température sol-gel a été évaluée à 78°C par DSC. 

Dans le cas des gels formés dans le DMEM, un test de transfert entre deux seringues a été entrepris. 

Le gel de GNBA-BU 1,5% /DMEM n’a pas repris après injection dans l’autre seringue. Aucun protocole 

testé pour reformer le gel présent dans la seconde seringue (chauffages successifs à 80°C alternés avec 

des temps de repos supérieurs à 1h, passage à température réfrigérée) n’a permis d’obtenir un gel 

(Figure 69 C. - E.). 

 

  

Figure 69: Tests d'extrusion et d'impression de gels de GNBA-BU 
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Tableau III: Caractérisation rhéologique des gels de GNBA-BU 1,5% / eau Milli-Q® et DMEM à 25°C et 37°C 

GNBA-BU 1,5% eau Milli-Q® 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs shear strain 

(γ) 

25°C 3584 ± 1795 630 ± 307 
Contrainte de rupture : 1,1% 

Croisement G’/G’’ : 4,0% 

37°C 15542 ±4496 2079 ± 445 
Contrainte de rupture : 0,9% 

Croisement G’/G’’ : 3,2% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 

25°C 6012 ± 3531 1026 ± 540 - 

37°C 
18882 ± 
14282 

3750 ± 2346 - 

Propriétés 
thixotropes 

25°C 3165 ± 1361 542 ± 234 
Retours aux modules initiaux :  

45 ± 5min 

37°C 
13412 ± 
17344 

1678±1765 
Retours aux modules initiaux :  

24 ± 8min 

T° sol-gel - - - 63,9°C 

GNBA-BU 1,5% DMEM 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs shear strain 

(γ) 

25°C 14849 ± 9495 2133 ± 1306 
Contrainte de rupture : 1,0% 

Croisement G’/G’’ : 6,3% 

37°C 
13268 ± 
12066 

1878 ± 1842 Inflexion : 0,8% Croisement : 2,6% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 

25°C 26877 ± 2808 4028 ± 224 - 

37°C 
41213 ± 
17437 

4672 ± 1321 - 

Propriétés 
thixotropes 

25°C 11219 ± 3023 1571 ± 447 
Retours aux modules initiaux :  

78 ± 17min 

37°C 27286 ± 16970 3370 ± 2056 
Retours aux modules initiaux : 77 ± 

13min 

T° sol-gel - - - 
Non déterminable, pas de 

croisement de G’ et G’’ observé 

 

I.3 GNBA-BE 

La troisième molécule testée était un dérivé éther de GNBA (GNBA-BE). La formation des gels de GNBA-

BE à 1,5% a été difficile dans l’eau Milli-Q® et le DMEM. Aucun gel n’a été formé à température 

ambiante ni à des températures de 37°C à 50°C. Ces choix étaient guidés par de précédents travaux 

menés sur le GNBA-BE. En effet, Latxague et al. (108) ont formé des gels de GNBA-BE 3% PBS à 25°C, 

ainsi que des gels de GNBA-BE 1,5% eau Milli-Q® à 45°C et à 3% à 55°C. Le protocole retenu pour la 

formation d’un gel était un chauffage à 55°C pendant 15min, 1000rpm, puis un passage de 15min dans 

le bain à ultrasons (Figure 70). A ce stade, la poudre de GNBA-BE était solubilisée. La cinétique de 

formation d’un gel était cependant très longue (>10h). Les gels obtenus n’étaient pas tous homogènes 

(apparition de précipités, non incorporation de tout le milieu liquide), et très souvent, plusieurs cycles 

de chauffage et de repos étaient nécessaires pour y arriver. Il est à noter qu’un passage à température 

réfrigérée entraînait une précipitation des gels. 
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Les images obtenues par microscopie TEM ont permis d’observer un réseau fibreux. Les fibres formées 

dans l’eau Milli-Q® étaient plus longues et formaient un réseau plus complexe que les fibres formées 

dans le DMEM, donnant plus l’aspect d’un amas de petites sous-unités (Figure 70). 

 

Il a été possible de former des gels de GNBA-BE 1,5% en seringue, dans l’eau Milli-Q® et le DMEM, avec 

cependant la même difficulté que pour l’obtention des gels dans des tubes à centrifuger. Lors de 

l’application d’une pression sur ces gels, ceux-ci prennaient un aspect très liquide et étaient extrudés 

presque goutte à goutte. Contrairement aux échantillons formés dans le DMEM, ceux formés dans 

l’eau Milli-Q® reprennaient en masse, notamment en moins de 5min. Il n’a pas été possible d’obtenir 

de nouveau un gel après extrusion des échantillons formés dans le DMEM (Figure 71). Il a été observé 

que malgré la formation de gels en seringues, ceux-ci présentaient une certaine instabilité au cours du 

temps, notamment avec l’apparition de précipités une fois le gel laissé au repos une journée (Figure 

71). 

 

Figure 70: Formation de gels de GNBA-BE 1,5% et observations en TEM 

A. et B. Formation de gels de GNBA-BE 1,5% dans l’eau Milli-Q® et dans le DMEM respectivement. C. et D. 

Observation en imagerie TEM de gels de GNBA-BE 1,5% dans l’eau Milli-Q® et dans le DMEM 

respectivement (échelle, photo de gauche 0,5µm ; photo de droite 200nm).  



Formulation d’encres de biomatériaux 

  139 

 

Comme il avait été observé dans le test d’extrusion manuel, les gels de GNBA-BE 1,5% eau Milli-Q® se 

liquéfiaient après application d’une force d’extrusion par la bioimprimante. Les dépôts s’étalaient 

fortement et sortaient de l’aiguille au goutte à goutte, rendant difficile l’impression de formes très 

précises comme des grilles. C’est pourquoi un modèle cubique a été utilisé dans le cas présent. Le gel 

reprenait en masse en 5min environ (Figure 72). La stabilité des constructions dans le temps était très 

faible, celles-ci perdant leurs formes après 3 jours d’incubation. Les échantillons précipités de GNBA-

BE 1,5% DMEM n’ayant pu reformer un gel après injection, le test de bioimpression n’a pas été 

appliqué sur eux.  

 

Figure 71: Formation en seringue de gels de GNBA-BE et tests d'injection manuel 

A. et B. Formation en seringue d’un gel de GNBA-BE 1,5% eau Milli-Q® et reformation d’un gel après 

injection. D. et E. Formation en seringue d’un gel de GNBA-BE 1,5% DMEM. Le gel injecté présentait un 

aspect très liquide et ne se reformait pas. C. et F. Des gels de GNBA-BE 1,5% eau Milli-Q® et DMEM 

préalablement formés en seringue de verre pour bioimpression ont précipité après un temps de repos d’une 

nuit. 

Figure 72: Impression d'un gel de GNBA-BE 1,5% eau Milli-Q® 

A. B. C. Impression en trois étapes d’une forme de type parallélépipède à trois niveaux. Le GNBA 1,5% eau 

Milli-Q® était très liquide à la sortie de la seringue, mais reprenait en masse en 5min environ. Il semblait 

difficile d’imprimer des formes complexes et précises, le gel s’étalant beaucoup au-delà des points de dépôt. 
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Au vu des difficultés d’obtention de gels homogènes, l’évaluation rhéologique n’a pas été réalisée. 

Latxague et al. (108) ont déterminé les modules élastiques à environ 30000 Pa pour des gels à 1% 

formés dans l’eau et ont également observé un profil de gels thixotropes. 

I.4 diC16dT 

La diC16dT est un NL comportant un groupement phosphate de charge négative et formant des 

assemblages supramoléculaires en présence de divers cations : lithium, sodium, potassium, 

ammonium (101). Dans les travaux publiés par Ramin et al. (101), des gels de diC16dT étaient formés à 

des concentrations de 3 et 6% dans le NaCl 0,9% après chauffage à 65°C puis par une étape de 

sonication dans un bain à ultrasons durant 2 à 3min. 

Il a été possible de former des gels de diC16dT 3% NaCl 0,9% dans les mêmes conditions mais en 

allongeant quelque peu la durée de passage dans le bain à ultrasons (15min) (Figure 73 A.). La 

gélification s’observait en quelques minutes, voire à la sortie du bain à ultrasons. Comme l’observaient 

Ramin et al. (101), la gélification de la diC16dT est fonction de la concentration en cations, dans notre 

cas les ions Na+. Un mélange de diC16dT 3% dans l’eau Milli-Q®, traité dans les conditions évoquées, 

présentait visuellement une certaine viscosité mais ne passait pas le test d’inversion du tube. De 

même, l’essai de gélification en présence de DMEM pur n’a pas fonctionné (Figure 73 B.). La 

concentration en NaCl du DMEM, 6,4g/L, 110mM, semblait insuffisante pour neutraliser la charge 

négative du groupement phosphate et induire une gélification, comparée à la solution de NaCl à 0,9% 

( 9g/L, 154mM). C’est pourquoi il a été décidé de supplémenter le DMEM en NaCl.  

Le DMEM, supplémenté à une concentration en NaCl de 123 mM, a permis de former un gel de deux 

manières différentes. La première, en ajoutant une quantité suffisante de NaCl sous forme solide. La 

seconde, en réalisant un mélange composé de 70% de DMEM et de 30 % d’une solution de NaCl 0,9%, 

nommé DMEM@+. Ces gels étaient formés dans les mêmes conditions opératoires que le gel de 

diC16dT 3% NaCl 0,9%, en moins de 5min après chauffage et repos à température ambiante (Figure 73 

C.). 

L’osmolalité des milieux a été mesurée sur les deux mélanges (Tableau IV) et comparée à celle du 

DMEM non supplémenté. L’osmolalité du mélange réalisé à partir de NaCl sous forme solide s’est 

avérée plus importante (378mOsm) que celle du mélange de DMEM@+ (304mOsm). L'osmolalité des 

milieux de culture doit être similaire à l'osmolalité de l'environnement naturel des cellules. La gamme 

d’osmolarité couramment utilisée est de 270 à 330 mOsm/kg (206). C’est pourquoi, la 

supplémentation du DMEM à l’aide de NaCl en poudre n’a pas été retenue pour la suite des 

manipulations. L’ensemble des gels de diC16dT ont ainsi été formés à partir de DMEM@+.  
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Tableau IV: Mesures de l'osmolalité de diverses préparations de DMEM 

Milieu Concentration en NaCl Osmolalité 

DMEM 110 mM 312 mOsm/kg 

DMEM@+ (DMEM/NaCl 0,9% aqueux, 70%/30% v/v) 123 mM 304 mOsm/kg 

DMEM@+ (DMEM/NaCl 0,9% solide) 123 mM 378 mOsm/kg 

 

Les propriétés d’extrusion des gels formés à 3% dans le NaCl 0,9% et le DMEM@+ ont rapidement été 

évaluées. Dans les deux cas, il a été possible de former un gel en seringue après réchauffage puis 

prélèvement d’un gel préformé. Une fois injectés, les gels ont repris en masse en moins de 3min (Figure 

73 C.). Comme Ramin et al. ont pu l’observer avec des gels de diC16dT 3% NaCl 0,9%, les images 

réalisées en TEM montrent que les fibres de gels de diC16dT 3% DMEM@+ formaient des amas. Les 

fibres, d’une forme hélicoïdale, avaient un diamètre compris entre 100 et 200nm (Figure 74). 

 

  

Figure 73: Formation de gels de diC16dT et test d'injection 

A.-C. Les mélanges de diC16dT 3% NaCl 0,9% formaient un gel contrairement aux mélanges de diC16dT 3% 

DMEM. Le DMEM devait être enrichi en Na+ (DMEM@+) pour gélifier en présence de diC16dT. D. et E. Les 

mélange de diC16dT 3% NaCl 0,9% et de diC16dT 3% DMEM@+ formaient un gel en seringue (1.) et 

reprenaient en masse après extrusion (2.). 
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Les propriétés rhéologiques des gels de diC16dT 3% NaCl 0,9% et DMEM@+ ont été évaluées (Tableau 

V, Figure 75 et Figure 76). Les gels formés dans le NaCl 0,9% possédaient à 25°C des modules élastiques 

de près de 2000 Pa. Ils présentaient des profils thixotropes et retrouvaient leurs modules initiaux en 

16 min en moyenne. Leur température de gélification était de 39°C. Formés dans le DMEM, les 

modules G’ étaient diminués à une valeur de 1500 Pa. Ils présentaient également des propriétés 

thixotropes et avaient un temps de reprise des modules de 11min. La température sol-gel n’était pas 

affectée par le changement de milieu et a été évaluée à 39,3°C. Lorsque la caractérisation rhéologique 

des gels était réalisée à température physiologique (37°C), les modules élastiques G’ étaient 

augmentés à près de 2000 Pa. Un profil thixotrope était également observé (Figure Annexe 10, page 

228), mais le temps de reprise était allongé à 31 min. La proximité des températures sol-gel et 

physiologiques est très probablement à l’origine de cet allongement, le gel étant proche de sa 

transition à un état liquide, la reprise des modules s’avérait plus longue.  

Réalisée à 25°C ou 37°C, l’observation des profils thixotropes montrait une augmentation progressive 

des modules tout au long des mesures. Cela peut être expliqué par un séchage de l’échantillon, en 

dépit des précautions nécessaires prises (utilisation d’une bague d’eau et d’une trappe à solvant) ou à 

une certaine fatigue du gel, ne supportant pas la réalisation de plusieurs cycles de mesure sur un temps 

long et sur un même dépôt. C’est pourquoi les rhéogrammes de thixotropie ont également été 

exprimés lors de la réalisation d’une seule mesure (Figure Annexe 9 et Figure Annexe 10, pages 227-

228). 

Figure 74: Observation en imagerie TEM de fibres de diC16dT 3% DMEM@+ 

A. et B. Observation d’amas de fibres de diC16dT 3% DMEM@+ . C. et D. Les 

fibres avaient une épaisseur comprise entre 100 et 200nm.  
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Afin d’évaluer le devenir des gels dans des conditions similaires à celles que subiraient des impressions 

3D réalisées à partir d’une bioencre, une étude de stabilité a été entreprise sur les gels de diC16dT 3% 

DMEM@+. En l’absence de la bioimprimante au moment du test, des structures étaient formées dans 

des piluliers de verre par extrusion à l’aide d’un pousse seringue électrique. 3 structures « imprimées » 

étaient recouvertes de 1ml de DMEM, 3 autres ont servi de témoin (Figure 77). L’ensemble des gels 

ont été incubés à 37°C, et une inspection visuelle à J1, J2, J3, J7, J14 et J21 a été menée. Comme nous 

nous y attendions, les gels mélangés à du DMEM n’ont pas adhérés au verre et flottaient. Tout au long 

de l’étude, les structures n’ont pas perdu leur conformation 3D, hormis, un léger séchage des gels non 

recouverts de DMEM. Visuellement, une faible dégradation de la structure a été constatée par 

l’observation de petits fragments de gels libres dans le milieu de culture. Les impressions réalisées à 

partir de diC16dT 3% DMEM@+ ont donc été considérées comme stables sur une durée de 21j.  

Tableau V: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 3% NaCl 0,9% et DMEM@+ à 25°C et 37°C 

diC16dT 3% NaCl 0,9% 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 

2481 ± 1418 861 ± 405 
Contrainte de rupture : 0,9% 

Croisement G’/G’’ : 12,6% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
1945  549 732  200 - 

Propriétés 
thixotropes 

3320 ± 1214 1199 ± 381 
Retours aux modules initiaux :  

16 ± 13min 

T° sol-gel - - - 39,0°C  

diC16dT 3% DMEM@+ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 518 ± 282 173 ± 116 
Contrainte de rupture : 3,2% 

Croisement G’/G’’ : 15,6% 

37°C 2996 ± 1877 1030 ± 586 
Contrainte de rupture : 2,0% 

Croisement G’/G’’ : 25,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 

25°C 1527 ± 638 398 ± 66 - 

37°C 1993 ± 920 762 ± 283 - 

Propriétés 
thixotropes 

25°C 410 ± 155 134 ± 67 
Retours aux modules initiaux :  

11 ± 6 min 

37°C 1717 ± 1577 597 ± 521 
Retours aux modules initiaux :  

31 ± 20 min 

T° sol-gel - - - 39,3°C 
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Figure 75 : Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 3% NaCl 0,9% à 25°C 
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Figure 76: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 3% DMEM@+ à 25°C 
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Des tests d’impression à l’aide de la bioimprimante ont par la suite été réalisés sur des gels de diC16dT 

3% NaCl 0,9% et diC16dT 3% DMEM@+. Dans les deux cas, l’extrusion a été possible avec les paramètres 

de la bioimprimante. Les gels présentaient une extrusion continue et ont permis d’imprimer des 

structures complètes. Les modèles de grilles choisis étaient imprimés couche par couche sur 5 niveaux. 

Un intervalle de temps de 3min entre chaque couche a été respécté pour laisser le temps au gel de 

reprendre en masse. La Figure 78 et la Figure 79 illustrent respectivement l’impression des gels de 

diC16dT 3% NaCl 0,9% et de diC16dT 3% DMEM@+. 

 

  

Figure 77: Etude de stabilité de gels de diC16dT 3% DMEM@+ extrudés 

Observation de gels extrudés par le pousse seringue dans des piluliers de verre. La moitié des gels est 

recouvert de DMEM. L’ensemble des échantillons son incubés 21j à 37°C. Après 21j, les impressions 

s’aplatissent légèrement mais conservent leurs formes 3D. Quelques filaments dans le milieux de 

culture peuvent témoigner d’une légère dégradation des constructions.  

Figure 78: Impression d’une grille à partir d’une encre de diC16dT 3% NaCl 0,9% 

A. Grille après 1 couche imprimée. B. Grille après 5 couches imprimées. 
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Figure 79: Impression étape par étape de la 1ère couche d'une grille à partir d’une encre de diC16dT 3% 

DMEM@+ 

1. Détermination du point zéro d’impression sur l’axe Z. 2.-3. Démarrage de l’impression par une ligne de 

contournement, permettant de chasser l’air de l’aiguille et d’obtenir une extrusion continue de l’encre 4. Fin 

d’impression de la ligne de contournement 5. Impression du premier pore. 6. Fin d’impression de la première 

colonne 7.-8. Impression des autres pores 9.-10. Impression des arrêtes de la grille 11. Fin d’impression de la 

première couche de la grille. La couche suivante sera imprimée à partir du point d’arrêt de l’impression après un 

temps de latence de 3min 12. Fin d’impression d’une grille à 5 couches. 
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I.5 diC16dC 

La diC16dC a été formulée initialement à une concentration de 2% dans une solution de NaCl 0,9% 

(154mM) comme décrit par Alies et al. (105). Pour dissoudre totalement la diC16dC, un temps de 

chauffage de 30 min à 60°C était nécessaire. Le mélange gélifiait alors rapidement, en moins de 5min, 

à température ambiante. Le même protocole a été appliqué pour former un gel de diC16dC 2% 

DMEM@+ (Figure 80-1.). Ces gels formés étaient facilement prélevés après liquéfaction par chauffage 

à 60°C et reprenaient très rapidement en seringue (<5min). Une fois extrudés, à l’aide du pousse-

seringue électrique, les gels reprenaient également très rapidement en masse (<5min) (Figure 80-2-

4.). 

En utilisant le même protocole, il a également été possible de formuler des gels de diC16dC à des 

concentrations de 1,5 et 3%, dans le NaCl 0,9% et le DMEM@+. Ceux-ci présentaient des cinétiques de 

gélification et des capacités d’extrusion similaires à ceux formés à 2%. 

 

La caractérisation rhéologique des gels formés avec la diC16dC à 25°C, a confirmé la présence d’un gel 

avec des G’ toujours supérieurs aux G’’ tout au long des expériences (Tableau VI à Tableau VIII). Pour 

les gels formés dans le NaCl 0,9%, une augmentation croissante des modules était observée lorsque la 

concentration en diC16dC était augmentée : environ 900, 1000 puis 2500 Pa pour les concentrations de 

1,5, 2 et 3% respectivement. Formulés dans le DMEM@+, ces modules étaient diminués de près de 

Figure 80: Formation et extrusion de gels de diC16dC 2% DMEM@+ 

A. Gel de diC16dC 2% NaCl 0,9% B. Gel de diC16dC 2% DMEM@+ 1. Gélification 

dans un tube à centrifuger 2. Reformation en seringue après chauffage 3. 

Extrusion à l’aide du pousse-seringue 4. Reformation du gel extrudé. 
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moitié pour les gels à 1,5 et 3%, ce qui n’était pas le cas des gels à 2% qui étaient augmentés (passage 

de 1000 à 1200Pa).  

Formés dans les deux milieux et aux trois concentrations d’étude, des profils thixotropes étaient 

observés pour l’ensemble des gels formés dans la diC16dC (Figure Annexe 11 à Figure Annexe 16, pages 

229-234). Le temps de reprise des modules variait de 25 à 44 min. Concernant les températures sol-

gel, elles étaient légèrement diminuées pour les gels formés dans le DMEM@+ par rapport à ceux 

formés dans le NaCl 0,9%. La concentration en diC16dC n’impactait pas la température sol-gel (mesurée 

entre 39,6°C et 41,2°C).  

Tableau VI: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dC 1,5% NaCl 0,9% et DMEM@+ à 25°C 

diC16dC 1,5% NaCl 0,9% 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 

706 ± 43 343 ± 262 
Contrainte de rupture : 2,0% 

Croisement G’/G’’ : 25,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
894  95 246  27 - 

Propriétés 
thixotropes 

677 ± 13 178 ± 9  
Retours aux modules initiaux : 

31 ± 10 min 

T° sol-gel - - - 41,2°C 

diC16dC 1,5% DMEM@+ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations 

LVER 
G’ G’ vs shear strain 

(γ) 

25°C 

351 ± 18 123 ± 2 
Contrainte de rupture : 1,0% 

Croisement G’/G’’ : 7,9% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
492  41 170  12 - 

Propriétés 
thixotropes 

165 65 
Retour aux modules initiaux :  

39min  

T° sol-gel - - - 39,6°C 
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Tableau VII: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dC 2% NaCl 0,9% et DMEM@+ à 25°C 

diC16dC 2% NaCl 0,9% 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 
 

1271 ± 45 367±12 
Contrainte de rupture : 1,4% 

Croisement G’/G’’ : 20,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
991  168 294 48 - 

Propriétés 
thixotropes 

1076 ± 82 154 ± 61 
Retours aux modules initiaux :  

43 ± 5min 

T° sol-gel - - - 40,9°C 

diC16dC 2% DMEM@+ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 

1217 ± 54 435 ± 8 
Contrainte de rupture : 0,5% 

Croisement G’/G’’ : 5,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
1195  549 479  200 - 

Propriétés 
thixotropes 

267 ± 11 69 ± 6 
Retours aux modules initiaux :  

32 ± 1min 

T° sol-gel - - - 39,9°C 

 

Tableau VIII: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dC 3% NaCl 0,9% et DMEM@+ à 25°C 

diC16dC 3% NaCl 0,9% 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 

2229 ± 1336 713 ± 360 
Contrainte de rupture : 0,9% 

Croisement G’/G’’ : 12,6% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
2510 ± 256 748 ± 62 - 

Propriétés 
thixotropes 

3022 ± 168 881 ± 49 
Retours aux modules initiaux : 44 ± 8 

min 

T° sol-gel - - - 40,4°C 

diC16dC 3% DMEM@+ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations 

LVER 
G’ G’ vs déformation 

de cisaillement (γ) 

25°C 

1357 ± 166 439 ± 42 
Contrainte de rupture : 0,8% 

Croisement G’/G’’ : 3,2% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
1394 ± 122 440 ± 31 - 

Propriétés 
thixotropes 

1036 ± 128 380 ± 52 
Retours aux modules initiaux :  

25 ± 13 min 

T° sol-gel - - - 40,3°C 
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Des tests d’impression ont été réalisés avec des gels de diC16dC 3% DMEM@+ et ont permis de former 

plusieurs grilles (Figure 81). Il est à noter que durant ces tests, un modèle de grille 4x4 a été utilisé. 

Cependant, le gel testé ne permettait pas d’atteindre la résolution souhaitée, la plupart des pores 

ayant fusionnés à la fin de l’expérience. De façon surprenante, les grilles recouvertes de DMEM et 

incubées à 37°C se sont toutes délitées en moins de 24h (Figure 81 D.). 

Cette expérience a été mimée, comme ce qui avait été réalisé pour la diC16dT, en extrudant à l’aide du 

pousse seringue, des gels de diC16dC 3% DMEM@+ dans des piluliers de verre. Un témoin diC16dT 3% 

DMEM@+ ainsi qu’un gel hybride diC16dT 1,5% diC16dC 1,5% DMEM@+ ont également été extrudés en 

parallèle. Recouverte de DMEM et incubée à 37°C, les constructions formées de diC16dC se sont 

délitées 3h environ après incubation (Figure 82).  

 

 

Figure 81: Impression d'un gel de diC16dC 3% DMEM@+ 

A. Impression de la première couche d’une grille 4x4. B. Grille imprimée après 3 couches. C. Observation 

des 5 grilles imprimées. D. Grilles conservées dans du DMEM, incubées à 37°C puis observées à J1. 
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I.6 diC16dG 

L’analogue diC16dG a été évalué comme molécule gélatrice à 3% dans l’eau Milli-Q®, chauffé à une 

température de 60°C. Aucun gel n’a été obtenu malgré la solubilisation apparente de la poudre de 

diC16dG. L’ajout d’un passage au bain à ultrasons n’a pas non plus permis de former de gel. Plusieurs 

protocoles ont été tentés en renouvelant les cycles de chauffage, de bain à ultrasons, de temps de 

repos à température ambiante ou réfrigérée. La gélification des échantillons n’a jamais été observée 

(Figure 83 A.).  

Alies et al. ont publié la formation de gels à 10% dans de l’eau Milli-Q® (105), mais la diC16dG ne gélifiait 

pas dans des milieux salins (NaCl 154mM). C’est pourquoi plusieurs essais ont été réalisés en 

augmentant la concentration de nos mélanges à 5, 10 et 12% de diC16dG. Une apparente augmentation 

de viscosité des échantillons en augmentant la concentration en diC16dG a été observée, mais 

l’obtention d’un gel n’a pu être reproduite, même en apportant les modifications au protocole de 

préparation précédemment citées (Figure 83 B.). 

Figure 82: Test de stabilité de gels de diC16dC et dT extrudés 

A. Extrusion dans des piluliers de verre, à l’aide du pousse seringue, de trois gels : diC16dT 

1,5% DMEM@+; diC16dC 1,5% DMEM@+; un mélange 50/50 de diC16dT 1,5% DMEM@+ et 

de diC16dC 1,5% DMEM@+. Les gels sont ensuite recouverts de 2ml de DMEM. B. 

Observation des gels 3h après incubation à 37°C. Le gel de diC16dT était intact contrairement 

au gel de diC16dC et du mélange diC16dC /diC16dT. C. Zoom sur les gels de diC16dT et diC16dC.  
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En parallèle, des essais avaient été menés pour la formation de diC16dG 3% dans du DMEM. La poudre 

de diC16dG ne semblait pas soluble à 60°C. Pour cela, il a fallu augmenter la température de chauffage 

du mélange. Malgré des températures croissantes de 60 °C à 80°C et l’utilisation d’un bain à ultrasons, 

aucun gel n’a été formé de cette manière (Figure 83 C.). 

Figure 83: Essais de gélification d'échantillons de diC16dG 

A. Mélange de diC16dG 3% et d’eau Milli-Q®. Après plusieurs variations du protocole, le mélange reste toujours 

liquide. B. A gauche (astérisque et colonne rouge) gel de diC16dT 3% eau Milli-Q® ; à droite, échantillon de 

diC16dG 5% et d’eau Milli-Q® qui présente une certaine viscosité mais ne forme pas de gel (un reste du mélange 

est dans le fond du tube (astérisque et colonne bleue), l’autre partie est dans le bouchon (flèche bleue)). C. 

Mélange de diC16dG 3% DMEM n’ayant pas gélifié.  
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II. Choix d’une molécule gélatrice: comparaison des encres 

formulées 

Les GNL et NL étudiés ont été choisis pour plusieurs raisons. Ces molécules amphiphiles sont 

bioinspirées (combinaison synthétique d’unités biologiques), biocompatibles, possèdent des 

propriétés gélatrices et ont des capacités à mimer la MEC favorables à la culture cellulaire (100–

102,105,110) La première partie des présents travaux consistait à sélectionner, parmi ces molécules, 

celle qui permettrait de former une encre de biomatériaux dans du milieu de culture DMEM et dont 

les propriétés rhéologiques permettraient l’impression par extrusion de formes tridimensionnelles. Les 

résultats de cette étude sont résumés dans le Tableau IX, page 158. 

Le DMEM est un milieu de culture composé principalement de glucides, d’acides aminés, d’électrolytes 

et de vitamines (Tableau Annexe I, page 235). Cette composition complexe pourrait interférer dans le 

processus de gélification. La transposition, de la formation d’un gel en présence d’eau Milli-Q® ou de 

NaCl 0,9%, vers la formation d’un hydrogel dans le DMEM pourrait s’avérer difficile. Parmi les 6 

molécules candidates, seule la diC16dG n’a pas été formée dans le milieu de culture malgré plusieurs 

variations dans le protocole de préparation. Outre la composition du DMEM pouvant entrer en jeu, la 

diC16dG présente une gélification différente de celle de la diC16dT et la diC16dC comme le rapportent 

Alies et al. (105). En effet, sa gélification n’a pas été observée en présence de NaCl 154mM, ni à 

123,5mM dans nos propres expériences. Le changement de base nucléique engendrant un 

encombrement stérique différent, serait à l’origine de ces différences (105). 

Dans le but de former une bioencre contenant des cellules, le protocole de formation de l’encre de 

biomatériaux dans le DMEM se devait d’être le plus simple possible et notamment d’éviter tout stress 

aux cellules. Les cellules étant sensibles à des variations de température importante, plusieurs essais 

ont été menés afin de permettre l’obtention d’hydrogels à des températures ne provoquant pas de 

chocs thermiques aux cellules. Aucune des molécules n’a présenté une gélification à température 

comprise entre 20 et 37°C. Toutes les molécules nécessitaient un chauffage préalable pour être 

solubilisées dans le DMEM : GNF (65°C), GNBA-BU (80°C), GNBA-BE (55°C), diC16dT (65°C), diC16dC 

(60°C). Ce chauffage ne permettait donc pas d’envisager par la suite un mélange direct entre la 

molécule gélatrice et les cellules pour former une bioencre en seule une étape. Deux possibilités 

pouvaient alors être envisagées : ajouter les cellules durant la phase de refroidissement du mélange 

et avant la formation de l’hydrogel, ou réchauffer un hydrogel préformé à une température proche de 

sa température sol-gel, pour le rendre plus liquide, avant d’ajouter des cellules. La seconde méthode 

apparaissait la plus simple, ne nécessitant pas un suivi de température en continu. La température sol-

gel des molécules de diC16dT (39°C) et diC16dC (40°C) proche de la température physiologique ainsi que 

leur cinétique de reprise de 3 à 5 minutes apparaissait alors comme un avantage certain. Elles étaient 
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préférables notamment en regard des hydrogels de GNBA-BU ayant une température sol-gel plus 

élevée (63,9°C dans le NaCl 0,9%, non mesurable dans le DMEM au cours de nos expérimentations) et 

une reprise en masse trop rapide, inférieure à 2 minutes, rendant plus complexe la possibilité d’y 

incorporer des cellules. 

Indépendamment de la température de chauffage, en considérant les protocoles de formation des 

hydrogels dans leur globalité, le GNF et le GNBA-BE avaient un processus de gélification variable et 

long, passant notamment par une étape de réfrigération obligatoire de plusieurs heures pour le GNF. 

A l’inverse, les hydrogels de GNBA-BU, diC16dT, diC16dC se formaient très rapidement en peu d’étapes 

après simple chauffage. 

Concernant les propriétés rhéologiques, les hydrogels formés à partir de GNL étaient plus consistants 

que les hydrogels formés par les NL. En effet, les modules G’ étaient de plus de 25000 Pa pour les 

hydrogels formés à partir de GNBA-BU (1,5%), près de 8000 Pa pour le GNF (3%), et d’environ 1500 Pa 

pour la diC16dT (3%) et diC16dC (3%). L’ajout d’un sucre dans la structure chimique et l’augmentation 

du nombre de liaisons possibles entre les molécules en était potentiellement la raison. Une tendance 

observée au cours de nos expérimentations était l’augmentation des modules des hydrogels lorsque 

la température de caractérisation passait de 25°C à 37°C. Cette observation a pu être constatée pour 

la diC16dT (x1,3) et le GNBA-BU (x1,5) et pourrait être le reflet d’une déshydratation progressive.  

La rigidité d’une matrice d’hydrogel conditionne la niche que l’on souhaite reproduire ainsi que le 

devenir des cellules qui la composent (132,133). En effet, les niches de CSH sont des 

microenvironnements spécialisés localisés dans la moelle osseuse. La structure tridimensionnelle 

complexe et constituée de multiples types cellulaires permet aux CSH de conserver leur état cellulaire 

quiescent et, en réponse à un stimuli physiologique, de modifier leur activité et d’entraîner leur 

différenciation. Les niches de CSH sont composées de tissus de rigidité croissante, allant de la moelle 

et des tissus adipeux (<1 kPa) aux tissus périvasculaires (1-3 kPa), s’entourant de l’ostéoïde (30 kPa) 

puis d’un tissu osseux (>100 kPa) (132,197,207). Selon certains auteurs, la localisation des CSH au sein 

des niches évoluerait en fonction de leur activité : à l’état quiescent elles seraient retrouvées au 

contact du tissu osseux ; à l’état actif elles seraient localisées près des tissus périvasculaire (208). C’est 

pourquoi, l’objectif de reproduire un tissu favorable au développement et à la différenciation de CSH 

par bioimpression semble pouvoir s’atteindre par le biais de biomatériaux ayant les caractéristiques 

d’un tissu mou à semi-rigide (<3 kPa). Parmi les hydrogels formulés, ceux obtenus à partir de diC16dT 

et de diC16dC présentaient les modules plus proches de cet objectif. 

L’ensemble des hydrogels formés par les molécules candidates ont présentés un profil de type 

thixotrope, propriété essentielle afin de permettre la formation de structures 3D post-impression. La 

cinétique de reprise des modules G’ et G’’ était également un facteur important car il conditionne le 
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temps nécessaire au processus de bioimpression. La diC16dT a présenté la cinétique de reprise la plus 

courte (11min) contrairement au GNF (32min), la diC16dC (39min) et le GNBA-BU (78min). Cependant, 

ces capacités thixotropes n’ont pas systématiquement été constatées pour tous les hydrogels lors des 

tests d’extrusion à la seringue. En effet, dans le cas des GNL, la formation en seringue puis l’extrusion 

n’ont pas ou peu permis la reformation d’un hydrogel contrairement aux NL.  

Outre la capacité à être extrudées manuellement, les encres de biomatériaux devaient pouvoir être 

extrudées par la bioimprimante, combinant ainsi des propriétés rhéofluidifiantes et thixotropes. Des 

tests standardisés évaluant les capacités d’impression n’existent pas (78). C’est pourquoi, la capacité 

des encres de biomatériaux à former des filaments en continu, permettant de suivre les mouvements 

de l’imprimante et de réaliser un dépôt homogène a été évaluée. Les contraintes de déformation, 

correspondent aux contraintes mécaniques qu’il est nécessaire d’appliquer pour obtenir un 

écoulement des hydrogels. Evaluées graphiquement sur les rhéogrammes de LVER, les contraintes de 

déformation étaient proches pour l’ensemble des hydrogels (0,5-3,2%), permettant une extrusion des 

hydrogels en conservant des paramètres d’impression relativement identiques d’un hydrogel à l’autre. 

Néanmoins, la diC16dT et la diC16dC ont été les seules molécules dont les hydrogels ont pu être 

imprimés sous forme de filaments continus et former des constructions tridimensionnelles sous forme 

de grilles de 3 à 5 niveaux de hauteur. Dans le cas du GNF et du GNBA-BE, l’extrusion des hydrogels 

formaient des gouttes à l’extrémité des aiguilles et ne permettait pas de former des constructions de 

façon continue.  

Prédire les propriétés d’extrusion d’hydrogels à partir des données obtenues par leur caractérisation 

rhéologiques n’est pas chose aisée comme le rapportent Paxton et al. (188). En effet, leur étude 

portant sur la détermination de l’imprimabilité par extrusion de quatre types d’encres différentes, était 

scindée en deux parties : évaluation des capacités d’impression par extrusion manuelle, puis 

caractérisation rhéologique basée sur la mesure de viscosité et l’évaluation de trois paramètres 

(contrainte de déformation, détermination des capacités rhéofluidifiantes, mesure des capacités 

thixotropes). L’ensemble de ces mesures permettait de définir, pour chaque échantillon, une fenêtre 

d’imprimabilité (force d’extrusion à appliquer en fonction du diamètre interne de l’aiguille). Malgré 

une apparente relation entre le profil de viscosité (démonstration de capacité rhéofluidifiantes) et 

l’extrusion sous forme de filaments en continu pour la plupart des échantillons, un gel de poloxamer 

407 à 20% ne permettait pas d’établir cette relation. Paxton et al. concluaient donc sur l’importance 

de mener l’évaluation mécanique et rhéologique de façon conjointe.  

La possibilité d’extrusion des encres de diC16dT et de diC16dC ( G’= 1500 et 1400 Pa respectivement) 

sous forme de filament continu, contrairement aux encres de GNF et de GNBA-BE (G’ = 7700 et 27000 

Pa) peut amener à chercher une relation entre la mesure des modules G’ et G’’ et les capacités 

d’extrusion des encres. D’après les observations de Paxton et al., cette relation ne pourrait être établie. 
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En effet, la crème Nivea utilisée comme encre témoin (G’= 4500 Pa (209)) et les encres de poloxamer 

407 à 25 et 30% (G’= 10000 Pa et 12000 Pa respectivement (210)) étaient imprimables sous forme de 

filaments. L’encre de poloxamer 407 à 20% (G’=9000 Pa (210)), présentait une extrusion sous forme 

de filaments, alternant avec des extrusions sous forme de gouttes. Ces observations nous montrent 

qu’il n’était pas possible dans nos expérimentations de prévoir la non extrusion sous forme de 

filaments des hydrogels de GNF et de GNBA-BE d’après la détermination de leurs modules.  

Concernant la stabilité des grilles imprimées, les grilles de diC16dT se sont avérées stables sur plus d’une 

vingtaine de jours. Cela n’a pas été le cas de la diC16dC dont les structures se sont délitées en quelques 

heures. A ce jour, nous ne pouvons fournir d’explications à la différence de stabilité de ces deux types 

de structures formées dans les mêmes conditions opératoires. Les hydrogels de diC16dC formés dans 

nos tubes à centrifuger, non recouverts de milieu de culture, ont présenté une stabilité physique de 

plusieurs jours voire plusieurs semaines. C’est donc l’étape d’incubation des structures dans du DMEM, 

à 37°C qui semble à l’origine des perturbations observées. 

Pour conclure, parmi les 3 GNL et 3 NL testés, notre choix s’est porté sur la diC16dT comme molécule 

gélatrice entrant dans la formulation d’une bioencre. En effet, les hydrogels de diC16dT remplissaient 

l’ensemble des premiers critères de sélection fixés : formulation d’hydrogels dans le DMEM, processus 

de formation simple, capacités rhéofluidifiantes et thixotropes, modules <3 kPa, capacité à être 

imprimée. A ce jour, peu de bioencres comptent dans leur formulation, un LMWG, et, à notre 

connaissance, aucune n’intègre de NL. L’utilisation des hydrogels de diC16dT comme matrice de culture 

cellulaire n’avait également jamais été expérimentée. L’étape suivante consistait donc à étudier le 

devenir de cellules dans les hydrogels de diC16dT et à étudier l’impact des cellules sur les propriétés 

précédemment citées de ces hydrogels. 
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Tableau IX: Récapitulatif des manipulations réalisées pour la sélection d’une molécule candidate 
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I. Caractérisation de l’encre de diC16dT DMEM@+ et de son 

impression 

La diC16dT a été choisie comme molécule candidate pour la suite de notre étude, notamment vis-à-vis 

de ses propriétés rhéologiques. En effet, les capacités rhéofluidifiantes, permettant une extrusion des 

encres de diC16dT 3% DMEM@+, ont été constatées lors des précédents essais d’injection et 

d’impression. Elles ont également été confirmées en réalisant des mesures de viscosité. Les courbes 

observées étaient typiques d’un fluide non newtonien, et une diminution progressive de la viscosité 

des encres soumises à une augmentation constante de la vitesse de cisaillement a été observée (Figure 

Annexe 17, page 236). 

Une caractérisation rhéologique supplémentaire a été réalisée afin d’évaluer l’impact de l’étape 

d’extrusion sur les encres. Après extrusion, à température ambiante, les encres de diC16dT 3% 

DMEM@+ exprimaient des modules 3 fois plus faibles, passant de près de 1500Pa (cf. Tableau V, page 

143) à 470 Pa environ (Tableau X, Figure 84). 

Tableau X : Caractérisation rhéologique des encres de diC16dT 3% NaCl 0,9% et DMEM@+ après extrusion 

diC16dT 3% NaCl 0,9% Après extrusion 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation de 

cisaillement (γ) 
25°C 1901 ± 282 747 ± 74 

Contrainte de rupture : 0,8% 
Croisement G’/G’’ : 8,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 1723 ± 640 576 ± 171 - 

Propriétés thixotropes 25°C 1006 ± 310 397 ± 84 
Retours aux modules initiaux :  

13 ± 14min 

diC16dT 3% DMEM@+ Après extrusion 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation de 

cisaillement (γ) 
25°C 394 131 

Contrainte de rupture : 1,6% 
Croisement G’/G’’ : 3,2% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 468 ± 27 135 ± 5 - 

37°C 153 ± 5 53 ± 6 - 

Propriétés thixotropes 
25°C Décroissance constante, pas de retours aux modules initiaux 

37°C 2586 ± 66 966 ± 144 
Retours aux modules initiaux :  

52 ± 3min 
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Figure 84: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 3% DMEM@+ extrudés à 25°C et 37°C 
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Figure 85: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 3% NaCl 0,9%, extrudés à 25°C 
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Cette diminution était plus importante que celle observée pour les gels formés dans le NaCl 0,9% : 

1900 Pa avant extrusion, 1700 Pa après extrusion (Figure 85). Mesurés à 37°C, les modules de l’encre 

de diC16dT 3% DMEM@+ étaient encore plus faibles et passaient à une valeur d’environ 150Pa. Lors 

de la détermination des propriétés thixotropes à 25°C, les valeurs des modules observés avant 

contrainte n’étaient pas atteintes au bout d’une heure de mesure. De plus, à chaque cycle, les modules 

diminuaient en valeurs. Un profil thixotrope a cependant été constaté à 37°C, similaire à celui observé 

dans les mêmes conditions sans extrusion, mais avec un temps de reprise allongé (52 min contre 

31min) (Figure Annexe 18, page 237). Ainsi, ces résultats démontrent que l’étape d’extrusion a un 

impact significatif sur les encres de diC16dT 3% DMEM@+ en abaissant notamment la valeur des 

modules. 

Les modèles de grilles sont couramment utilisés lors des études de bioimpression 

(75,122,127,128,190,211,212).Ces modèles poreux facilitent les échanges entre les cellules contenues 

dans les constructions et le milieu de culture dans lequel sont incubées les grilles. De plus, la diffusion 

des éléments nutritifs peut s’avérer limitée à quelques centaines de µm si les constructions ne sont 

pas pourvues d’un réseau vascularisé (213). 

Afin de déterminer la reproductibilité d’impression de l’encre de diC16dT 3% DMEM@+, cinq grilles de 

modèle 12x12mm de 9 pores à 3 niveaux ont été imprimées. L’observation des grilles a permis de 

constater que leur forme était similaire tout au long des expériences menées. En outre, lors de leur 

manipulation, elles présentaient également une certaine souplesse et avaient la possibilité d’être 

manipulées (Figure 86 A.). Les examens réalisés à l’aide d’une loupe binoculaire (Figure 86 B.) et par 

un microscope optique (Figure 86 C. et D.) ont permis d’évaluer pour chaque grille les longueurs des 

brins, les distances inter-brins et de calculer leur porosité. L’ensemble des résultats sont reportés dans 

le Tableau Annexe II (distance inter-brin) page 238 et le Tableau Annexe III (volume des pores et calcul 

de la porosité) page 239.  

La reproductibilité des objets imprimés à partir de l’encre de diC16dT 3% DMEM@+ a été démontrée. 

En effet, les distances entre chaque brin vertical et horizontal étaient statistiquement similaires d’une 

grille à l’autre (Kruskal-Wallis : H 3,83 <cα 9,49), avec une moyenne de 2,98 ± 0,14 mm pour une 

distance théorique de 3 mm. Certains des pores observés montraient une diminution de leur lumière 

(Figure 86 D.), voire une obstruction qui pourrait s’expliquer de deux manières. D’un côté, l’impression 

de couches successives les unes sur les autres provoque une fusion de l’encre, un affaissement naturel 

des couches inférieures par gravité et une diffusion de l’encre aux intersections (214). Cette 

observation est en lien direct avec les propriétés rhéologiques de l’encre. De l’autre, la trajectoire de 

l’aiguille au cours du process d’impression effectue, de façon aléatoire, des passages secondaires sur 

des zones déjà imprimées, provoquant un entrainement de l’encre qui n’a pas totalement gélifié de 

nouveau. Ces observations expliquent ainsi le choix du modèle conique de détermination du volume 
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des pores. Malgré ces inconvénients, le volume moyen des 9 pores mesurés pour chaque grille et la 

porosité calculée étaient similaires d'une construction à l'autre (ANOVA : p> 0,05 ; Kruskal-Wallis : H 4 

<cα 9,49, respectivement). Le volume moyen des pores était de 1,63 ± 0,46 mm3 (volume théorique de 

4,62 mm3) et la porosité totale du réseau (volume total des pores / volume total du réseau) était de 

8,61 ± 2,29% (porosité théorique de 36 %). 

Ainsi, les dimensions et la porosité étaient conservées dans toutes les structures imprimées, 

démontrant la reproductibilité des constructions réalisée à partir de l’encre de diC16dT 3% DMEM@ +. 

Ces résultats permettaient alors d’envisager une incorporation des cellules au sein de l’encre et leur 

développement au sein des grilles bioimprimées. 

 

Figure 86: Evaluation de la reproductibilité d’impression de grilles à partir d’encre de diC16dT 

3% DMEM@+ 

A. Retrait d’une grille imprimée depuis sa plaque 6 puits et dépôt sur une lame de verre. Les 

grilles imprimées peuvent être facilement manipulées et présentent une certaine souplesse. 

B. Grille observée à la loupe binoculaire (grossissement x 0,8, échelle de 2000 µm). C. 

Observation microscopique de la lumière d’un pore (grossissement x 2,5, échelle de 200 µm), 

l’épaisseur de la grille est facilement distinguable. D. Certains pores ont une lumière 

partiellement obstruée voire bouchée. 
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II. Impact du changement de milieu de culture dans la formulation 

d’encres de diC16dT 

L’objectif final du projet Multiprint vise à imprimer conjointement plusieurs types cellulaires : CSH, 

CSM, CSE. Cependant, chaque type cellulaire possède une exigence qui lui est propre en termes 

d’apports nutritifs et nécessiteront donc une adaptation de l’encre pour y répondre. 

Les CSM peuvent être cultivées dans le DMEM, les CSE sont cultivées dans l’IMDM et les CSH dans du 

Stemspan. L’IMDM est un milieu de culture similaire au DMEM (215) mais dont la composition varie 

au niveau de la présence et la quantité de certains acides aminés , électrolytes et vitamines (216). Le 

Stemspan est un milieu développé spécifiquement pour la culture de CSH et composé majoritairement 

d’IMDM (217). L’IMDM et le Stemspan varient par la présence dans le Stemspan de sérum-albumine 

bovine, d’insuline recombinante humaine, de transferrine humaine et de 2-mercaptoethanol. La 

composition précise de ces trois milieux est détaillée dans le Tableau Annexe I, page 235. Ces milieux 

sont commercialisés sans facteurs de croissance, cytokines et molécules annexes qui doivent être 

ajoutés avant utilisation. Dans le cadre de projet, l’unité 1035 a développé une formule de Stemspan, 

appelée Stemspan complet (StemspanC), et adaptée à la croissance des CSH. De même, des travaux 

préliminaires menés par cette équipe (travaux non publiés) ont permis de définir un mélange de 

milieux de culture de proportions adéquates à la culture simultanée des trois types cellulaires (CSH, 

CSE et CSM) : DMEM 50%, IMDM 25%, StemspanC 25%.  

Des tests de formulation d’encre dans ces différents milieux ont ainsi été débutés en commençant par 

le StemspanC. Le Stemspan contient une quantité de NaCl inférieure à celle du DMEM (4500 mg/L - 

77,7 mol/L vs 6500 mg/L - 110 mmol/L). Un protocole de formation similaire à celui utilisé pour former 

l’encre de diC16dT 3% DMEM@+ a été employé en conservant le même apport supplémentaire en 

NaCl : 70% de Stemspan, 30% de NaCl 0,9% (StemspanC@+). Après chauffage à 65°C pendant 15min, 

le mélange a permis la formation en une dizaine de minutes à température ambiante d’un hydrogel 

(Figure 87). 

 Figure 87: Formation de gels de diC16dT 3% dans différents milieux  



Travaux personnels. Partie 2 : La diC16dT dans la formulation d’encre et bioencre 

166   

Les mesures d’osmolalité réalisées sur les encres de diC16dT 3% Stemspan@+ montraient une 

osmolalité similaire à celles obtenues dans le DMEM@+, compatibles avec la culture cellulaire 

(Tableau XI). De plus, les encres formulées dans le StemspanC avaient un pH similaire par rapport au 

milieu d’origine contrairement aux encres de DMEM@+ (Tableau XII). Cette observation confirme 

donc les remarques faites précédemment sur l’absence de milieu tampon HEPES dans le DMEM 

contrairement au Stemspan. 

Lors des tests d’extrusion en seringue, les encres formulées dans le Stemspan@+ présentaient des 

difficultés à se reformer en seringue avec un temps de reprise très long, près de 24h. Une fois extrudés, 

les échantillons n’ont pas repris en masse. 

Tableau XI: Mesure de l'osmolalité du milieu de culture Stemspan 

Milieu Concentration en NaCl Osmolalité 

DMEM@+ (70/30 DMEM/NaCl 0,9% aqueux) 123,5 mM 304 mOsm 

Stemspan  77,67 mM 302 mOsm 

Stemspsan @+ (70/30 DMEM/NaCl 0,9% aqueux) 100,57 mM 294 mOsm 

 

Tableau XII: Mesure de pH d’un gel de diC16dT 3% StemspanC 

Echantillon pH Ecart type 

StemspanC 7,7 < 0,1 

diC16dT 3% StemspanC 7,9 < 0,1 

 

De la même manière, le mélange de DMEM 50%, IMDM 25%, StemspanC 25% a été réalisé avec un 

ajout de NaCl dans les mêmes proportions (D50SC25I25 @+). Un protocole de chauffage à 65°C avec un 

temps allongé à 30min, pour solubiliser totalement la diC16dT, a permis la formation de l’encre (Figure 

87). Une fois extrudée, l’encre a repris en masse. 

La caractérisation rhéologique des encres de diC16dT 3% StemspanC@+ et de diC16dT D50SC25I25 @+ est 

reportée dans le Tableau XIII. Les encres formulées dans le StemspanC@+ présentaient des modules 

de plus de 3000 Pa, plus importants que ceux formés dans les mêmes conditions dans le DMEM@+ (cf. 

Tableau V, page 143). La T° sol-gel mesurée de 39,6°C était inchangée par rapport aux encres 

formulées dans le DMEM@+. Un profil thixotrope était également observé (Figure Annexe 26, page 

248). Cependant, l’échantillon extrudé à la seringue n’a pas repris sa forme gélifiée.  
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Dans le cas des encres de D50SC25I25 @+, les modules diminuaient de façon importante (253 Pa). Un 

profil thixotrope était observé (Figure Annexe 27, page 249). Les encres extrudées reprenaient en 

masse après injection. 

Tableau XIII : Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 3% formés dans le StemspanC@+ et le mélange 

D50SC25I25 @+ à 25°C 

diC16dT 3% StemspanC@+ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation de cisaillement 

(γ) 
25°C 2748 ± 91 416 ± 32 

Contrainte de rupture : 0,7% 
Croisement G’/G’’ : 2,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 3336 ± 241 540 ± 49 - 

Propriétés thixotropes 25°C 1329 ± 80 227 ± 21- 
Retours aux modules initiaux : 

38 + 6min 

T° sol-gel - - - 39,6°C - 

diC16dT D50SC25I25 @+ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs shear strain (γ) 

25°C 256 ± 1 72 ± 7 
Contrainte de rupture : 0,6% 

Croisement G’/G’’ : 2,0% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 253 ± 34 97 ± 12  

Propriétés thixotropes 25°C 316 ± 29 130 ± 6 
Retours aux modules initiaux : 

5 ± 2min 

 

Les différences de résultats obtenus au cours des tests menés sur les encres formées dans le 

StemspanC@+ et le D50SC25I25 @+ sont inattendues. Comme nous le précisions précédemment en 

évoquant les travaux de Paxton et al. (188), la relation entre l’évaluation rhéologique et les tests 

d’extrusion réalisés n’est pas aisée. Elle l’est encore moins lorsque les mécanismes de gélification 

impliquent des liaisons non covalentes, faibles et réversibles, qui peuvent être déstabilisées du fait de 

la composition complexe des milieux aqueux utilisés. Une investigation plus approfondie devra être 

reconduite pour établir des conclusions quant aux caractéristiques rhéologiques de ces encres.  

Si ces modules se confirment, leurs valeurs inférieures à 3000 Pa s’avéreraient satisfaisante vis-à-vis 

de l’objectif fixé et des exigences des cellules souches. Des tests d’impression permettront également 

d’évaluer leur possibilité d’impression. 

Au cours de cette étude, une autre observation a été faite lors de l’ajout de sérum de veau fœtal (SVF) 

à 10% dans du milieu de culture StemspanC fourni par l’U1035. Le SVF est le sérum le plus couramment 

utilisé en culture cellulaire. Il est ajouté en complément des milieux de référence pour favoriser une 

croissance optimale de plusieurs types de cellules en raison de son contenu nutritionnel élevé et de la 

présence de facteurs de croissance. Sa composition est complexe et peut être variable d’un lot ou d’un 

fournisseur à l’autre. Bien que la composition totale ne soit pas exactement connue, il est décrit que 
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le SVF contient en majorité des protéines, des facteurs de croissance, des vitamines, des oligo-

éléments et des hormones (218,219). 

Les mélanges de diC16dT 3% StemspanC@+ SVF 10% n’ont pas permis de former un hydrogel 

contrairement à ce même mélange dépourvu de SVF, confirmant nos suppositions. Le SVF interfère 

dans la formation des gels en perturbant la solubilité de la diC16dT. 

Des essais ont été menés pour savoir si une diminution de la concentration en SVF permettrait de 

former des hydrogels. A 5% de SVF, les échantillons de diC16dT 3% StemspanC@+ n’ont pas gélifiés. 

Les mêmes observations ont été faites en diminuant la concentration de SVF à 2%. En parallèle, des 

hydrogels de diC16dT 3% DMEM@+ en présence de 5% de SVF ont pu être formés mais avec beaucoup 

plus de difficultés, en renouvelant notamment plusieurs fois les cycles de chauffage. 

Ainsi, cette étude nous montre toute la complexité à former des gels à partir de milieux de culture. A 

l’heure actuelle il n’est pas possible de dire quel serait le composant du SVF à l’origine des problèmes 

de gélification. Le SVF est cependant indispensable à la culture des trois types cellulaires et sera rajouté 

aux milieux de cultures utilisés. Il serait intéressant d’utiliser des approches permettant d’apporter du 

SVF, tout en n’interférant pas avec la gélification de la diC16dT. Une des possibilités est d’envisager 

d’encapsuler le SVF dans une forme nano- ou micro-particulaire pour en ensuite le libérer au sein de 

la forme imprimée. 

III. Impact de la variation de la concentration de la molécule gélatrice 

sur les propriétés rhéologiques de l’encre de diC16dT 

En utilisant un protocole identique à celui utilisé pour la formulation d’encre de diC16dT 3% DMEM@+, 

il a été possible de formuler des encres à 4,5 et 6% (Figure 88). Celles-ci ont démontré des capacités 

d’extrusion et ont pu facilement être imprimées. Par rapport aux encres à 3%, la différence de 

consistance des gels était constatée visuellement. Par exemple, l’extrusion des encres à 6% permettait 

aux échantillons de gélifier quasi instantanément, alors qu’un repos d’au moins une minute était 

nécessaire à 3%. De même, en comparant l’aspect des grilles imprimées à 4 et 5%, il était constaté que 

les lumières des pores étaient plus importantes et l’effet d’affaissement était plus limité (cf. Figure 86, 

page 164). Cependant, la mesure de porosité des grilles formées à 4 et 5% n’a pas été réalisée pour 

être comparée à celles des grilles à 3%. 

La concentration de 3% a été la valeur pour laquelle les encres et bioencres de diC16dT DMEM@+ ont 

été caractérisées (cf. IV. Etude in vitro de la bioencre, page 171). En fonction du type cellulaire étudié, 

la création d’une niche particulière pourrait nécessiter des milieux d’une dureté plus importante. Cet 

objectif pourrait être atteint en augmentant la concentration en molécule gélatrice (78,85). C’est 

pourquoi, une étude de formulation d’encres à des concentrations de 4 à 6% a été menée.  
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Les encres formées à 4,5 et 6% ont été caractérisées sur le plan rhéologique. L’ensemble des résultats 

sont reportés dans les Tableau XIV à Tableau XVI et dans les Figure Annexe 19 à Figure Annexe 24, 

pages 240-245. En considérant la détermination des modules, peu de différences entre les encres à 3% 

(1945 Pa, cf. Tableau V, page 143) et 4% (2033 Pa) à 25°C ont été constatées. Cet écart était plus 

important à 5% (2400 Pa), mais de façon surprenante, les encres formées à 6% voyaient leurs modules 

abaissés à 1833 Pa. De même, la caractérisation à 37°C montrait une augmentation des modules des 

encres à 3%. C’est également le cas pour les encres à 4% pour lesquelles les modules étaient multipliés 

par 1,5. Néanmoins, les modules étaient maintenus dans le cas des encres à 5% et diminués pour celles 

à 6%. 

En considérant les propriétés thixotropes, le profil de l’encre à 6% (Figure Annexe 24, page 245) 

observé était plus linéaire que celui obtenu à 3% (cf. Figure 76, page 145) et les modules étaient 

récupérés plus rapidement. Cela allait dans le sens des observations faites lors des essais d’injection 

avec une encre à 6% reprenant quasi-instantanément après injection. Il avait été déterminé que 

l’injection avait un impact non négligeable sur les encres à 3%, faisant chuter leurs modules. La même 

constatation a été faite sur les encres à 4% avec une diminution de près d’1/4 des valeurs de modules. 

Ainsi, formuler des encres à des concentrations supérieures, permet d’améliorer les propriétés 

d’impression en augmentant la valeur des modules. Cependant, la variabilité observée lors de la 

mesure des modules, peut s’expliquer par le fait que ces caractérisations n’ont pas été réalisées le 

Figure 88: Formation de gels de diC16dT DMEM@+ à des concentrations de 4,5 et 6% 

Les gels diC16dT formés à des concentrations de 4 (A.1. gauche et 2.) et 5% (A.1. droite 

et 3.) permettent l’impression de grilles 5 couches. Les gels formés à 6% (B.1.) sont 

également facilement extrudables et reprennent immédiatement en masse (B.2 et 3.). 
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même jour, ni avec les mêmes sources de diC16dT. De plus, ces évaluations n’ont pas pu être répétées 

suffisamment contrairement aux encres à 3%. 

Comme il a été évoqué précédemment, le choix de la concentration en molécule gélifiante, influe sur 

la rigidité des bioencres. Dans notre cas, il serait judicieux d’ajuster ce paramètre en fonction des 

besoins qui seront exprimés par les cellules étudiées (CSH, CSM, CSE) et la précision des constructions 

bioimprimées (78,85,220). 

Tableau XIV: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 4% DMEM@+, avant et après extrusion, à 25°C et 

37°C 

diC16dT 4% DMEM@ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER gels non extrudés 
G’ G’ vs déformation de 

cisaillement (γ) 
25°C 1468 569 

Contrainte de rupture : 0,6% 
Croisement G’/G’’ : 2,5% 

Modules gels non extrudés 
G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 2033 ± 181 747 ± 52 - 

37°C 3009 ± 773 1356 ± 220 - 

LVER gels extrudés 
G’ G’ vs shear strain (γ) 

25°C 313 91 
Inflexion : 0,3% 

Croisement : 8,0% 

Modules gels extrudés 
G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 1463 ± 567 498 ± 177 - 

37°C 2039 ± 398 640 ± 95 - 

Propriétés thixotropes 
gels extrudés 

25°C 974 ± 678 344 ± 226 
Retour aux modules initiaux : 

45 min  

37°C Décroissance constante, pas de retours aux modules initiaux 
 

Tableau XV: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 5% DMEM@+, avant extrusion, à 25°C et 37°C 

diC16dT 5% DMEM@ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation de 

cisaillement (γ) 
25°C 1794 674 

Contrainte de rupture : 5,0% 
Croisement G’/G’’ : 16,0% 

Modules  
gels non extrudés 

G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 2408 ± 231 867 ± 70 - 

37°C 2425 ± 898 1013 ± 329 - 
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Tableau XVI: Caractérisation rhéologique des gels de diC16dT 6% DMEM@+, avant extrusion, à 25°C et 37°C 

diC16dT 6% DMEM@ 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
gels non extrudés 

G’ G’ vs déformation de 
cisaillement (γ) 

25°C 1804 720 
Contrainte de rupture : 0,5% 

Croisement G’/G’’ : 1,3% 

Modules  
gels non extrudés 

G’ G’’ vs fréquence angulaire (f) 

25°C 1833 ± 36 726 ± 10 - 

37°C 753 ± 390 181 ± 93 - 

Propriétés thixotropes 
gels non extrudés 

25°C 1984 ± 48 736 ± 180 
Retours aux modules initiaux : 

7 ± 3min 

37°C Décroissance constante, pas de retours aux modules initiaux 

 

IV. Etude in vitro de la bioencre 

L’ajout de cellules à des encres de diC16dT 3% DMEM@+ a été aisément accompli par simple chauffage, 

facilité notamment par une température sol-gel peu élevée de 39°C. Un essai préliminaire de viabilité 

a été réalisé en mettant en culture des cellules FGh au sein de la bioencre de diC16dT 3% DMEM@+. 

Ce mélange, non imprimé, a démontré une viabilité cellulaire tout au long des 14 jours d’étude (Figure 

89). A J1, les FGh avaient une forme bien ronde, liée au stress de leur manipulation (étape de 

trypsination), à leur encapsulation au sein de l’encre. Cette forme était progressivement remplacée 

par une forme plus allongée (J14) (c’est-à-dire leur forme conventionnelle en culture 2D). Les tests 

réalisés par alamarBlue® confirmaient également le maintien d’une activité cellulaire au cours de 

l’étude (Figure 89). 

Dans la littérature, des études ont démontré que les cellules FGh et SCAPs étaient résistantes aux 

contraintes de cisaillement et à la pression exercées lors des processus d'impression par extrusion 

(221–223). Dans notre étude, les bioencres chargées en FGh et SCAPs ont pu facilement être mis en 

seringue. Les mélanges ont rapidement repris un état solide de gel et ont pu être bioimprimés. 

L’extrusion des bioencres n’a pas nécessité d’ajustements des paramètres d’impression de la 

bioimprimante par rapport à l’encre de biomatériaux. Lors de chaque essai, il a été possible de former 

plusieurs grilles de 3 niveaux dans des plaques de culture cellulaire (Figure 90). 
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Figure 89: Mise en culture de la bioencre de diC16dT 3% DMEM@+ chargée en FGh, non extrudée 

La bioencre de diC16dT 3% DMEM@+ chargée avec 106 FGh/ml a été incubée durant 14j. Suivi à J1, J7, 

J14 de la viabilité par test LIVE/DEAD® (Haut) et de l’activité cellulaire par test alamarBlue® (bas). Au 

cours du test LIVE/DEAD®, les cellules vivantes sont en vert, les mortes en rouge. Les FGh présentent une 

bonne viabilité et activité tout au long de l’étude, malgré la forme ronde conservée plusieurs jours. 

Figure 90: Exemples de grilles bioimprimées de 3 niveaux à partir d’encre de diC16dt 3% DMEM@+ 

chargées en FGh (1.-2.) ou SCAPs (3.-4.) 
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Les grilles formées étaient ensuite recouvertes d’un mélange de DMEM, de SVF et d’antibiotiques puis 

incubées à 37°C (cf.III.2, page 115). 

La viabilité des FGh en post-impression a été évaluée à 93% à J1. Cette viabilité a été maintenue tout 

au long de l’étude, 91% à J7, 95% à J14, avec une légère baisse à 86% à J21. (Figure 91). Les tests 

d’alamarBlue® confirmaient ces données de viabilité avec une augmentation progressive et 

importante de l’activité cellulaire. L’intensité de la fluorescence avait plus que triplé à J14 par rapport 

à J1 (Figure 92). L’ensemble de ces résultats étaient statistiquement significatifs (p<0,05). Comme 

observé dans les tests préliminaires, les FGh conservaient une forme ronde aux premiers jours d’étude 

(J1). Progressivement, des changements morphologiques s’opéraient, les FGh s’étalant (J7) et 

récupérant, pour certains, un aspect fusiforme (J14). Les FGh s’étalaient notamment sur les bords ainsi 

que les pores des grilles, et en épousaient progressivement les contours (J21). Il est normal de 

retrouver les cellules à ces endroits stratégiques car ce sont les lieux où les échanges entre milieu de 

culture et cellules sont les plus importants. 

On peut supposer que l'étalement progressif et la prolifération des cellules au sein du gel serait dû aux 

modifications des propriétés viscoélastiques après l'incorporation de cellules. Ces modifications ont 

déjà été décrites pour les hydrogels d’alginate, de méthacrylate de gélatine et d’agarose (55,224,225). 

Dans ces études, les variations à long terme des propriétés des constructions étaient principalement 

dues à la prolifération et à la migration des cellules, conduisant au remodelage des matrices 

d’hydrogel. 

A ce jour, aucun travail de bioimpression utilisant des FGh n’a été publié. Aucune étude ne précise 

également les caractéristiques mécaniques (modules) des milieux nécessaires à la prolifération des 

FGh. Cependant, il est connu que les fibroblastes ont une capacité d’adaptation à un large éventail de 

milieux différents, dont les modules de certains peuvent atteindre jusqu’à 10 kPa (226). Des travaux 

similaires aux nôtres ont été réalisés par l’équipe de Raveendran et al. (220). Cette équipe s’est 

penchée sur la bioimpression de cellules ligamentaires, encapsulées dans des échafaudages de GelMa, 

pour la régénération parodontale. Leur étude visait à rechercher les meilleurs paramètres influant sur 

le processus de bioimpression (concentration optimale en molécule gélatrice et en photoinitiateur, 

temps d’exposition aux UV, pression d’extrusion, diamètre de l’aiguille) et permettant d’obtenir la 

meilleure viabilité cellulaire post-impression. Parmi les bioencres formulées entre 5 et 20%, ce sont 

celles à 12,5%, présentant des modules de près de 1800 Pa, qui ont été sélectionnées. Les cellules 

avaient une viabilité cellulaire de 85% en post-impression et présentaient également une forme ronde. 

Cette viabilité fût maintenue sur les 14j de l’étude, les cellules s’étalant progressivement en colonisant 

une grande partie de la construction bioimprimée. 
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Figure 91: Tests LIVE/DEAD® réalisés sur des grilles bioimprimées à partir de bioencres de diC16dT 3% 

DMEM@+ chargée en FGh ou en SCAPs 

Suivi de la viabilité par test LIVE/DEAD® de cellules contenues dans des grilles bioimprimées. Les cellules 

vivantes sont représentées en vert, les mortes en rouge. L’encre de diC16dT présente une auto-fluorescence 

rouge. Le suivi des impressions contenant des FGh (haut) a été réalisé sur 21j et démontre un bon 

développement tout au long de l’étude. A l’inverse, le suivi réalisé sur les cellules SCAPs imprimées démontre 

une mauvaise viabilité de ces cellules bioimprimées. 



Etude in vitro de la bioencre 

  175 

 

Concernant les cellules SCAPs, nos résultats étaient moins bons que ceux reportés pour les FGh. En 

effet, la viabilité cellulaire était évaluée à 70% à J1. Cette viabilité décroissait à 61% à J7 puis J14 (Figure 

91). Une faible augmentation d’activité cellulaire, à des taux très en deçà des FGh, était observée 

(Figure 92). L’ensemble de ces résultats étaient statistiquement significatifs (p<0,05). L’étude n’a pas 

pu être prolongée au-delà de 14 jours pour ces cellules. Les SCAPs ont conservé une forme ronde, et 

étaient en majorité isolées dans les constructions, montrant que les bioencres de diC16dT 3% DMEM@+ 

n’étaient pas adaptées à leur développement. 

Athirasala et al. (222) en bioimprimant des cellules SCAPS dans des bioencres composées de 3% 

d’alginate (6000 Pa) ont observé des résultats comparables avec une viabilité de 60% 7 jours après 

bioimpression. Dans leurs travaux, la viabilité cellulaire fut augmentée (90%) par addition de protéines 

extraites de la dentine à une proportion de 1:1 avec l’alginate 3%. Cette addition faisait cependant 

chuter les modules à 400 Pa et diminuer de 10% la précision des grilles imprimées. La faible viabilité 

des SCAPs observée durant nos expériences pourrait s’expliquer par le fait que ces cellules souches 

sont plus fragiles et moins résistantes, notamment vis-à-vis du process d’extrusion. La pression 

d’extrusion ainsi que le diamètre et la forme (conique, cylindrique) de la buse (permettant de définir 

la précision des constructions), sont en effet des paramètres reconnus comme limitant la viabilité des 

cellules (78,85). Ces paramètres jouent en effet sur les contraintes appliquées aux cellules, notamment 

les forces de cisaillement exprimées durant le process d’impression. Dans nos expériences, l’absence 

de supplémentation en protéines spécifiques dans les milieux de culture, sur le modèle d’Athirasala et 

al. pourrait expliquer la faible activité cellulaire observée. 

L’ensemble des résultats des études menées sur les FGh et les SCAPs montre que, malgré 

l’encapsulation et le stress lié à l’étape de bioimpression, ainsi qu’une prolifération mitigée pour les 

cellules SCAPs, les cellules étaient capables de survivre dans les grilles imprimées. L’encre de diC16dT 

DMEM@+ étaient donc cytocompatibles. Un axe d’amélioration permettant de favoriser le 

développement tissulaire des constructions serait d’augmenter la concentration initiale des cellules 

ajoutées à la bioencre. Cependant, la concentration cellulaire est un paramètre influant sur les 

Figure 92: Représentation graphique des tests de viabilité cellulaire et d’alamarBlue® d’encres bioimprimées 

de diC16dT 3% DMEM@+ contenant des FGh et des SCAPs 
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propriétés rhéologiques des bioencres (85). La viscosité pouvant être diminuée, ou la gélification de la 

bioencre pouvant s’avérer impossible au-delà d’une grande concentration cellulaire (25 x 106 

cellules/ml) (55). Dans notre cas, la caractérisation rhéologique de la bioencre de diC16dT, a montré 

que l’ajout de FGh provoquait une augmentation des modules à 37°C, passant de 2000 Pa (cf. Tableau 

V, page 143) à 9800 Pa pour des bioencres chargées à 1 millions de cellules/ml (Tableau XVII ci-dessous 

et Figure Annexe 25, page 246). 

Tableau XVII: Caractérisation rhéologique des bioencres de diC16dT 3% DMEM@+ chargées en cellules 

diC16dT 3% DMEM@+ avec cellules (FGh) 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence 

angulaire (f) 
37°C 9837 ± 2794 3115 ± 997 1 millions de cellules/ml  

 

Le pH des milieux de culture est un facteur important, pouvant affecter la viabilité des cellules. C’est 

pourquoi le pH de milieux similaire à ceux utilisés pour la bioimpression des cellules FGh et SCAPs a 

été évalué. Les données sont reportées dans le Tableau XVIII. La formation de gels à partir de diC16dT 

3% augmente d’au moins une unité le pH des milieux. Dans le cas du DMEM, les hydrogels de diC16dT 

3% DMEM@+ avaient en moyenne un pH de 8,6. Cette valeur élevée peut être expliquée par la 

composition du DMEM et l’absence de tampon de type HEPES (Tableau Annexe I, page 235). Ce pH 

élevé pourrait être un frein au développement des cellules, notamment les plus fragiles comme les 

cellules souches. L’utilisation de milieux de type DMEM, comportant un tampon HEPES pourrait être 

envisagée dans la suite des travaux. Cependant, ce changement pouvant affecter la capacité de 

gélification de la diC16dT, il nécessiterait la réalisation d’une nouvelle évaluation des propriétés 

rhéologiques des gels formés dans ce milieu. 

Tableau XVIII : Mesure de pH des hydrogels de diC16dT 3% 

Echantillon pH Ecart type 

NaCl 0,9% 6,3 0,3 

DMEM 7,7 0,1 

diC16dT 3% NaCl 0,9% 7,76 0,2 

diC16dT 3% DMEM@+ 8,6 0,2 
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V. Etude de la tolérance et de la biodégradabilité in vivo 

L’encre de diC16dT 3% DMEM@+ ayant permis la réalisation de constructions 3D et la croissance 

cellulaire au sein de ces impressions, il est intéressant d’envisager le comportement que pourrait avoir 

cette encre dans un organisme vivant. Afin de déterminer sa tolérance et sa biodégradabilité in vivo, 

l’encre de diC16dT 3% DMEM@+ (non chargée en cellules) a été injectée en sous-cutané à des souris. 

Sur les huit injections, deux encres n'ont pas pu être suivi à J0 (probable erreur d’injection). Le suivi 

IRM a pu être réalisé pour les six échantillons restants. Trois jours après injection, une diminution de 

volume de 20 à 40% a été observée, suivie d'une diminution progressive jusqu'à 50 à 85% du volume 

initial à J24 (Figure 93). La diminution du volume des encres injectées est également illustrée par les 

images IRM de la Figure 94. L'analyse statistique réalisée sur le pourcentage de dégradation de l’encre 

a révélé une dégradation comparable d'un gel à l'autre (Test de Kruskal-Wallis : H 5 < Cα 11,07). Les 

données de suivi du volume et de la dégradation des encres sont reportées dans le Tableau Annexe IV 

et le Tableau Annexe V, page 247.  

 

Aucune diffusion visuelle du gel dans d'autres tissus n'a été observée. De plus, aucun signe 

d'inflammation n'a été détecté en imagerie IRM chez toutes les souris au cours de la surveillance, 

démontrant la tolérance de l’encre de diC16dT 3%-DMEM@+ in vivo.  

Les résultats que nous avons observés sont similaires à ceux de Ramin et al. (101). En effet, le devenir 

d’hydrogels de diC16dT formés à 6% dans du NaCl 0,9%, et utilisés comme réservoir pour la délivrance 

de sérum-albumine avait été évalué. Au cours de cette étude, les gels étaient stables et aucun signe 

d’inflammation n’avait alors été constaté. Ainsi, les formulations dans le DMEM@+ n’ont pas eu 

d’impact sur la tolérance de la diC16dT, restant toujours biocompatible.  

Figure 93: Suivi de la diminution du volume (%) des encres injectées chez des souris de J0 à J24 
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Figure 94: Suivi par technique IRM du devenir des encres injectées in-vivo 

Images IRM des encres injectées chez 4 souris à J0, J11 et J24. Les images IRM permettent de suivre la 

décroissance du volume des gels injectés suivants : gel 1 (souris 1), gel 2 et 3 (souris 2), gel 4 et 5 (souris 3), 

gel 6 (souris 4). La séquence IRM à J0 ne permettait pas de supprimer le signal de la graisse, représentée en 

blanc sur les images à J0. Ce détail a été corrigé pour les autres jours, permettant de mieux mettre en évidence 

l’encre imprimée. 
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Il est à noter qu’au cours de nos travaux l'implantation par injection a été étudiée au lieu de la chirurgie 

par lambeau pour limiter l'inflammation liée à la procédure. De plus, afin de se concentrer uniquement 

sur l’impact de l’encre de diC16dT, il a été décidé de ne pas les charger en cellules. Cette étude 

préliminaire in vivo montre que la formulation serait compatible pour de futures implantations de 

formes bioimprimées. 

 

Ainsi, pour la première fois, nos expérimentations ont permis de formuler une encre, puis une bioencre 

de bioimpression par extrusion, à partir d’un LMWG de type NL. La diC16dT formulée dans le DMEM à 

une concentration de 3% gélifie selon un protocole simple, rapide et ne nécessitant pas de stimulant 

extérieurs pour favoriser sa réticulation (apport d’ions, utilisation d’une source UV). Cette encre 

présente des propriétés rhéologiques favorables à la reproduction d’une niche cellulaire de CSH 

(modules < 3kPa), ainsi que des capacités rhéofluidifiantes et thixotropes lui permettant d’être 

extrudée à l’aide de notre bioimprimante. Les constructions imprimées sont stables dans le temps sur 

une durée de 21j et reproductibles. 

L’incorporation de cellules n’a pas influé sur ses capacités d’extrusion. La bioencre de diC16dT est 

favorable à l’attachement et au développement de cellules de type FGh sur 21j , mais n’a pas permis 

la croissance de cellules souches de type SCAPs, probablement par absence d’apport de nutriments 

spécifiques à leur croissance au cours de l’étude. 

Il est possible de formuler et d’imprimer des encres de diC16dT à des concentrations supérieures (4-

6%). L’augmentation de la rigidité des encres observées permet ainsi d’adapter les propriétés 

mécaniques des constructions aux besoins spécifiques des cellules étudiées. 

Enfin, l’encre de diC16dT formulée dans le DMEM a démontré une biodégradation progressive dans des 

modèles in vivo (50% minimum sur 24j), liée notamment à la nature de sa composition bioinspirée, 

ainsi qu’une absence de signes inflammatoires visibles à l’IRM. 

L’ensemble de ces résultats ont été publiés dans le journal Scientific Reports (4,122) en février 2020 : 

Document Annexe 2, pages 271-287   
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VI. Etude de faisabilité de l’incorporation de liposomes 

La survie des tissus in vivo est dépendante de l’apport de nutriments et de facteurs de signalisation 

dont le transport actif est réalisé par le biais d’un système vasculaire performant (227). La plupart des 

néo-tissus et échafaudages chargés en cellules et recréés in vitro par bioimpression sont néanmoins 

dépourvus de système vasculaire. L’apport de ces éléments se révèle alors être un défi au sein de ces 

structures. Leur diffusion passive est souvent limitée et insuffisante pour soutenir les besoins de toutes 

les cellules, notamment au-delà de 200 µm de profondeur (227,228). Ceci entraine des conditions non 

optimales à la production de nouvelles matrices. Une prolifération cellulaire réduite et une formation 

non homogène de tissus peut alors être observée, avec un développement préférentiel en périphérie 

des structures, zone d’échange maximale avec le milieu environnant. 

Néanmoins, il est possible d’envisager l’apport et la diffusion de nutriments et molécules d’intérêt au 

sein des hydrogels par le biais de nano- ou microtransporteurs. Nombreux sont les travaux louant leur 

capacités à apporter des molécules thérapeutiques (229) ou des protéines (230) en ingénierie 

tissulaire, ou comme nous l’avons rapporté précédemment, au sein des bioimpression (160) (cf. 

Document Annexe 1, pages 255-270). Parmi ces nano- et microformes, les liposomes présentent un 

intérêt particulier. Outre leurs capacités d’intégration d’une large variété de contenu, tant lipophile 

qu’hydrophile, les liposomes sont des nanotransporteurs très étudiés, facilement produits et capables 

de délivrer leur contenu de façon contrôlée (231). De plus, ils ont déjà été intégrés à des matrices 

d’hydrogels qui ont ensuite été extrudées (232–234). Les liposomes n’ont, à notre connaissance, 

jamais été incorporés dans la formulation de bioencres puis bioimprimés par des méthodes 

d’extrusion. 

Dans notre projet, plusieurs stratégies peuvent être envisagées afin d’exploiter le potentiel des 

liposomes : libération de facteurs de croissance nécessaires aux CSH, délivrance de milieu de culture 

(ex : DMEM), encapsulation de SVF interférant dans la gélification des milieux de culture complexes. 

Les paragraphes présentés ci-dessous sont les résultats des travaux préliminaires débutés sur ce sujet. 

VI.1 Formation de liposomes par hydratation de film 

La méthode qui a été choisie pour la préparation des liposomes est la méthode par hydratation de 

film, la plus simple et la plus largement répandue parmi les différentes techniques mises au point 

(235,236). Au cours de ce procédé, les liposomes étaient préparés en dissolvant les lipides 

(phospholipides, cholestérol) dans un solvant organique, qui était ensuite évaporé sous vide. Puis, le 

résidu lipidique restant était hydraté par une solution aqueuse. Cette dernière étape entraînait la 

formation de liposomes et de vésicules multilamellaires de taille hétérogène allant jusqu’au 
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micromètre de diamètre. Les vésicules étaient ensuite réduites en utilisant successivement une étape 

de sonication puis d’extrusion (235). 

Les phospholipides (PL) sont des molécules amphiphiles entrant dans la formulation des liposomes. La 

DOPC (phosphatidylcholine dioléate) est un glycérophospholipide dérivé de la phosphatidylcholine 

(PC), possédant une chaîne insaturée de 18 carbones. La DOPC a notamment été utilisée dans plusieurs 

formulations de médicaments: DepoCyt® (cytotoxique), Depodur® (analgésique), Shingrix® (vaccin) 

Epaxal® (vaccin), Inflevax® (vaccin) (231,235). La formulation utilisée a été adaptée du protocole décrit 

par Zhang et al. (204) et était composée d’un mélange de DOPC et de cholestérol (Figure 95) en 

concentration équimolaire (1:1). Le film lipidique a été hydraté en utilisant deux milieux aqueux : PBS 

et DMEM. La taille et le potentiel zêta des liposomes obtenus après plusieurs extrusions successives à 

travers des filtres de porosité décroissante sont reportés dans le Tableau XIX. Les liposomes formés 

par l’utilisation de PBS après extrusion à travers un filtre de 100nm avaient une taille moyenne de 

142,77 nm. Ces liposomes avaient une faible charge de surface avec un potentiel zêta de -5,28mV. (237) 

 

Dans les mêmes conditions, lorsque le film lipidique était formé dans le DMEM, la taille moyenne 

obtenue était de 117,8 nm et le potentiel zêta était de -2,6mV. Dans le but de réaliser une cinétique 

de libération et de l’imagerie par fluorescence, une formulation a été réalisée en utilisant une solution 

de fluorescéine 1%. La taille moyenne obtenue était alors de 129,9 nm (Z-Average) et le potentiel zêta 

était de -8,99 mV. 

La stabilité colloïdale des liposomes hydratés à partir de PBS a été évalués sur une durée de 21j (Tableau 

XX). Il n’a pas été trouvé de différences significatives entre les tailles et les potentiels zêtas mesurés de 

J0 à J21 pour chacun des deux groupes (test de Kruskal Wallis : H 3,00 < cα7,81), démontrant la stabilité 

colloïdale des formulations sur la durée de l’étude. 

Figure 95: Structure chimique de la DOPC et du Cholestérol 

A. 1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-phosphocholine (DOPC)(18:1 (Δ9-Cis) PC). B. Cholestérol.  

Extrait de Avanti®Polar Lipids (237). 
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Tableau XIX: Taille et potentiel zêta de formulations de liposomes de DOPC 

Formulation 
Milieu 

d’hydratation 

Taille Potentiel 

zêta (mV) Z-Average (nm) pdi 

DOPC:Chol (1:1) 

PBS 142,8 ± 5,0 0,08 ± 0.01 -5,28 ± 2,87 

DMEM 117,8 ± 2,1 0,21 ± 0.01 -2,59 ± 0,09 

Fluorescéine 1% 125,9 ± 2,5 0,066 ± 0.02 -8,99 ± 1,68 

 

Tableau XX: Etude de stabilité des formulations de liposomes de PBS  

Formulation 
Milieu 

d’hydratation 
Jour 

Taille Potentiel 

zêta (mV) Z-Average (nm) pdi 

DOPC:Chol (1:1) PBS 

J0 141,3 ± 1,2 0,069 ± 0.01 -2,29 ± 0,62 

J7 141,9 ± 1,0 0,055± 0.01 -2,60 ± 0,29 

J14 162,4 ± 12,8 0,041 ± 0.01 -2,43 ± 0,40 

J21 146,0 ± 2,0 0,041 ± 0.01 -17,7 ± 1,55 

 

VI.2 Incorporation des liposomes aux encres 

De la même manière que pour la formulation des bioencres par ajout de cellules, l’incorporation d’une 

suspension de liposomes dans l’encre de diC16dT DMEM@+ a été effectuée par simple chauffage de 

quelques degrés au-dessus de la T°sol-gel de l’encre, à 42°C. Le mélange a été homogénéisé et la 

cinétique de gélification a été observée. Un test préliminaire a montré que l’ajout progressif d’une 

solution de liposomes de PBS dans l’encre ne perturbait pas la gélification jusqu’à une dilution finale 

de 2% en diC16dT ; les encres réussissant systématiquement le test par retournement en moins d’une 

minute (Figure 96). Dans les expérimentations suivantes, afin de tenir compte du facteur de dilution, 

les encres ont été formulées à une concentration de 3,75% pour obtenir, après ajout de la suspension 

de liposomes, une encre à 3%. 

Dans le but de déterminer la taille et le potentiel zêta des liposomes une fois incorporés à l’encre, une 

technique d’extraction par dilution puis centrifugation a été utilisée et testée sur des liposomes de 

PBS. L’impact de la centrifugation a été tout d’abord évalué sur une suspension de liposomes en 

déterminant le profil granulométrique du surnageant obtenu. Aucune différence significative n’a été 

retrouvée entre les analyses avant et après centrifugation (p<0,05), démontrant l’absence d’impact de 

la centrifugation sur la taille des liposomes (Tableau XXI). A partir de cette observation, la 

centrifugation d’un gel de diC16dT 3% DMEM@+ contenant une suspension de liposomes de PBS a 

permis de retrouver des objets d’une taille de 174,2nm dans le surnageant. L’absence de ces objets 
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dans une encre de diC16dT 3,75% DMEM@+ traitée dans les mêmes conditions (taille moyenne non 

interprétable avec un pdi > 0,2) permettait de supposer que ces objets correspondaient aux liposomes 

recherchés (Tableau XXI). 

 

Tableau XXI: Détermination de la taille des liposomes de PBS contenus dans une encre de diC16dT 3% DMEM@+ 

Formulation Z-Average pdi 

Liposomes de DOPC:Chol (1:1) PBS non centrifugés 143,5 ± 1,3 0,05 ± 0,01 

Liposomes DOPC:Chol (1:1) PBS centrifugé 145,4 ± 2,2 0,09 ± 0,03 

diC16dT 3,75% DMEM@+ 995,8 ± 212,4 0,62 ± 0,14 

diC16dT 3% DMEM@+ DOPC:Chol (1:1) PBS 174,2 ± 16,8 0,29 ± 0,04 

 

Ainsi, les liposomes incorporés aux encres avaient une taille augmentée après centrifugation en 

comparaison avec la taille moyenne (Z-Average). Cette expérience montre la possibilité d’extraire les 

liposomes par centrifugation. Cependant, faisant partie de travaux préliminaires, les résultats sont 

pour le moment non significatifs. L’expérimentation se doit d’être renouvelée et optimisée en variant 

les paramètres de la méthode : facteur de dilution, temps et force de centrifugation. 

L’impact que peut engendrer l’incorporation de liposomes sur le pH de l’encre a été évaluée (Tableau 

XXII). Que cela soit pour les liposomes de PBS (pH= 7,1) ou les liposomes de fluorescéine 1% (pH= 6,0), 

le pH de l’encre de diC16dT DMEM@+ est resté inchangé (pH= 8,1 avant et pH=8,1 et 8,2 

respectivement après incorporation). A l’inverse, le pH du gel peut avoir un impact négatif sur la 

stabilité des liposomes comme l’ont souligné Dragicevic et al. (238), évoquant un pH de 4,5 comme 

étant une limite au démarrage de la dégradation des vésicules. La différence de taille des liposomes 

Figure 96: Observation de gels de diC16dT 3% DMEM@+ avant et après ajout d’un solution de liposomes 

Observation de gels de diC16dT 3% DMEM@+ avant (A.) et après (B.) ajout progressif d’une solution de 

liposomes (2.) ou de son équivalent en volume de PBS (1.). Le volume des gels en A. est d’environ 500µL, en 

B. de 700µL.  
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observée précédemment avant et après incorporation pourrait être dû au changement de pH que 

subissent les liposomes une fois incorporés à l’encre. Des expériences complémentaires de stabilité 

des liposomes dans des milieux de pH différents devront être réalisées afin d’y répondre. 

Tableau XXII: Mesure de pH de solutions de liposomes et d'encres chargées en liposomes 

Echantillon pH Ecart type 

diC16dT 3,75% DMEM@+ 8,1 0,1 

PBS  6,9 0,0 

Liposomes de PBS  7,1 0,0 

diC16dT 3% DMEM@+/Liposomes de PBS  8,1 0,0 

Fluorescéine 1%  4,7 0,2 

Liposomes de fluorescéine 1% 6,0 0,6 

diC16dT 3% DMEM@+/ fluorescéine 1% 8,2 0,1 

 

Les suspensions de liposomes formés dans le PBS et le DMEM, ainsi que les encres les contenant ont 

pu être observées en imagerie TEM (Figure 97). Dans les échantillons contenant uniquement une 

suspension de liposomes de PBS (Figure 97 A-B), des formes de tailles allant de 60 à 130 nm ont été 

observées. Les mélanges d’encre et de liposomes ont permis d’observer des agrégats autour des fibres 

de forme hélicoïdales (Figure 97 C-D). Ceux-ci n’étaient pas observés dans les témoins d’encre ne 

contenant pas de liposomes (cf. Figure 74, page 142) et nous porte à croire que ces formes ne seraient 

pas des artefacts liés à la préparation des échantillons. Parmi les agrégats, des formes rondes d’une 

taille de 60 à 120 nm ont été observées. Des résultats identiques ont été observés pour les échantillons 

de liposomes formés dans le DMEM.  

Si l’on compare l’ensemble de ces résultats par rapport aux mesures de taille moyenne des liposomes 

non incorporés à l’encre, ces tailles sont plus faibles (Tableau XIX, page 182). Les résultats obtenus par 

DLS peuvent néanmoins être exprimés d’une autre façon. En effet, la DLS est une technique 

permettant de mesurer le mouvement brownien des particules (vitesse de diffusion) qu’elle relie 

ensuite à leur taille. L’intensité des signaux incidents permet de calculer la taille moyenne des 

particules (cumulant fit size ou Z-Average). Les intensités transmises par les particules de plus gros 

diamètre sont majorées en DLS par rapport aux particules de petit diamètre qui, par conséquent, 

peuvent être sous estimées. Il est possible, à partir des résultats d’intensité, d’exprimer une taille de 

particules en « nombre », c’est-à-dire de mettre en avant la population de particules majoritaire au 

sein de l’échantillon. Ces résultats ne peuvent cependant être interprétés que lorsque le pdi de 

l’échantillon est <0,2 et le rapport de qualité de la mesure correcte (donné par le logiciel Zetasizer) 

(239–241). Dans nos expérimentations, la taille des liposomes de PBS non incorporés aux gels et 

exprimée en nombre était de 112,7 nm, celle des liposomes de DMEM était de était alors de 59,08 nm. 

Ces tailles pourraient correspondre aux tailles retrouvées par imagerie.  
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Cette différence de taille pourrait également être expliquée d’une autre manière, notamment par la 

préparation des échantillons dans la microscopie TEM. Celle entraîne en effet un séchage des 

échantillons qui pourrait avoir des conséquences sur les objets observés (97,185). Une technique de 

microscopie cryogénique (ex : cryo-TEM) pourrait améliorer la résolution et permettre une meilleure 

visualisation des liposomes comme ont pu l’observer Dragicevic et al. (238) (cependant aucune 

imagerie des liposomes incorporés dans le gel n’a été réalisée par ces auteurs). 

 

La caractérisation rhéologique des encre de diC16dT chargées en liposomes est reportée dans le 

Tableau XXIII et les Figure Annexe 28 à Figure Annexe 32, pages 250-253. Les modules élastiques 

mesurés dans le cas des encres incorporant des liposomes de PBS était de 2326 Pa. Dans le cas des 

liposomes de fluorescéine 1%, ils étaient de 1257 Pa. L’écart observé entre ces deux valeurs pourrait 

être la conséquence du milieu aqueux des solutions de liposomes. En effet, la concentration ionique 

du PBS par rapport à celle de l’eau milli-Q® utilisée pour former la solution de fluorescéine pourrait 

renforcer les liaisons non covalentes du gel. L’ajout de liposomes de PBS n’a pas modifié la température 

Figure 97: Observation en TEM de liposomes seuls et incorporés à des gels de diC16dT 3% DMEM@+ 

Observation de formes rondes sur les images des échantillons de liposomes de PBS (A. à B.). Ces mêmes 

formes, sont également observées en agrégats, près des fibres de gel de diC16dT 3% DMEM@+ mélangés à 

des liposomes de PBS (C. à D.). Les échantillons des images A. à C. étaient traités avec un agent de contraste. 

L’échantillon D. n’était pas traité par un agent de contraste. 
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sol-gel de l’encre qui a été évaluée à 39,6°C. Elle était de 39,3°C à l’encre formée à 3% (Tableau V, page 

143). Cette T°sol-gel n’a cependant pas pu être déterminée lors de la caractérisation des encres de 

liposomes de fluorescéine, les modules G’ et G’’ ne se croisant pas au cours de l’expérience menée 

jusque 60°C (Figure Annexe 31, page 252). Les propriétés thixotropes de l’encre ont été conservées à 

25°C, un retour au modules initiaux étant observé entre 20 et 28min. Cependant, à 37°C, ces propriétés 

thixotropes n’ont pas pu être constatées par les mesures rhéologiques, probablement dû à la proximité 

de la température sol-gel. L’incorporation de liposomes a permis de conserver le caractère 

rhéofluidifiant des encres, comme il a pu être constaté avec le profil de viscosité des encres chargées 

en liposomes de PBS (Figure Annexe 30, page 251). 

Tableau XXIII: Caractérisation rhéologique des encres de diC16dT chargées en liposomes 

diC16dT 3% DMEM@+ Liposomes PBS 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation de 

cisaillement (γ) 
25°C 1809 551 

Contrainte de rupture : 2,5% 
Croisement G’/G’’ : 12,6% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence angulaire 

(f) 

25°C 2326 ± 197 670 ± 42 - 

37°C 2247 ± 66 316 ± 24 - 

Propriétés thixotropes 
25°C 1055 343 

Retour aux modules initiaux : 
20min 

37°C 249 90 
Pas de retour aux valeurs de 

module initiales 

T° sol-gel - - - 39,6°C 

diC16dT 3% DMEM@+ Liposomes fluorescéine 1% 

Mesures rhéologiques T° G’ (Pa) ± σ G’’ (Pa) ± σ Observations et mesures 

LVER 
G’ G’ vs déformation de 

cisaillement (γ) 
25°C 1713 495 

Contrainte de rupture : 0,5% 
Croisement G’/G’’ : 1,6% 

Modules 
G’ G’’ vs fréquence angulaire 

(f) 

25°C 1257 ± 181 332 ± 46 - 

37°C 457 ± 131 150 ± 53 - 

Propriétés thixotropes 
25°C 592 ± 24 193 ± 51 

Retours aux modules initiaux : 
28 ± 5min 

37°C Décroissance constante, pas de retours aux modules initiaux 

T° sol-gel - - - 
Non déterminable, pas de 

croisement de G’ et G’’ 
observé 
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Plusieurs auteurs ont évalué l’impact de l’ajout de liposomes sur les propriétés rhéologiques des 

hydrogels. Dans les expérimentations de Hurler et al. (242), les liposomes (mélange de 

phosphatidylcholine et de phosphatidylglycerol) abaissaient la viscosité de gels de carbopol. Fanesi et 

al. (243) ont également observé une baisse des modules G’ et G’’ lors de l’ajout de liposomes de DMPC, 

DPPC dans des hydrogels de PVP/alginate. Ces derniers attribuaient cette baisse à une perturbation du 

processus de photoréticulation nécessaire à la gélification de l’hydrogel. A l’inverse, l’évaluation 

réalisée par Dragicevic et al. (238) sur leur gel de carbopol ont montré que l’incorporation de liposomes 

(formés de Lécithine Phospholipon® 80) au sein d’un gel de carbopol augmentait la viscosité de 

l’hydrogel. De même, cette observation a également été faite par Liu et al. (244) dans leurs gels de 

PLGA (liposomes de phosphatidylcholine et de DINH). Ainsi, l’influence des liposomes est dépendante 

de la nature des composants lipidiques utilisés, ainsi que des propriétés des hydrogels. Dans notre cas, 

cet impact était limité pour les liposomes de fluorescéine, et avait tendance à renforcer les modules 

des encres incorporant des liposomes de PBS. Cependant, des expérimentations supplémentaires 

seront nécessaires pour confirmer ou infirmer cette tendance. 

L’impression de l’encre de diC16dT 3% chargées de liposomes de fluorescéine 1% a pu être accomplie 

en conservant des paramètres identiques aux impressions précédentes (Figure 98). Les constructions 

réalisées présentaient des tailles de pores visuellement plus importantes comparés aux encres ne 

contenant pas de liposomes (cf. Figure 79, page 147). Cependant, cette constatation devra être suivie 

d’une évaluation de la taille des grilles et du volume des pores par technique microscopique pour être 

confirmée. 

A ce jour, il n’a pas été retrouvé d’études incorporant des liposomes dans une encre ou une bioencre. 

Néanmoins, ces derniers ont déjà été utilisés au cours de processus d’impression 3D. En effet, Sarkar 

et al. (245) ont imprimé des échafaudages de phosphate de calcium pour la synthèse d’implants 

osseux. Des liposomes ont été formulés pour améliorer la demi-vie de la curcumine, molécule utilisée 

pour ses propriétés ostéogéniques. Dans cette étude, les liposomes ont été déposés sur les 

constructions et non imprimés. De la même manière, Li et al. (246) ont encapsulé de l’aspirine dans 

des liposomes de DPPC. L’aspirine était utilisée afin de promouvoir la survie et la différenciation 

d’ostéoblastes et leur différenciation dans des échafaudages de PCL pour la régénération osseuse. 

Selon les auteurs, l’encapsulation permettait de réduire la cytotoxicité à long terme de l’aspirine. Dans 

cette étude, les liposomes ont également été déposés sur les constructions imprimées.  

Par conséquent, les expérimentations que nous avons menées sont une preuve de concept permettant 

d’envisager la faisabilité d’incorporation de liposomes au sein d’une encre de bioimpression. Cette 

incorporation permettrait en outre une meilleure répartition des liposomes au sein des constructions 

imprimées par rapport à l’approche par dépôt précédemment citée, et faciliterait également la 
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délivrance de leur contenu aux cellules les plus éloignées des zones d’échange entre le milieu extérieur 

et les bioimpressions. 

 

Ainsi, l’étude préliminaires qui a été menée a centré ses objectifs sur la formulation de liposomes et 

leur intégration au sein des encres de diC16dT. Les prochaines étapes devront s’axer sur l’encapsulation 

de molécules ou milieux d’intérêt (DMEM concentré (10X) ou SVF par exemple) et la libération de leur 

contenu.  

La taille des liposomes préparés jusqu’à présent se situait en moyenne entre 120 et 150nm. Ces tailles 

correspondent à celles utilisées par d’autres auteurs dans l’encapsulation de petites molécules de taille 

inférieure ou avoisinant les 1kDa (233,242,247). Dans le cas de l’encapsulation de molécules de taille 

supérieure de près de 50kDa comme l’albumine, des liposomes de 150 à 300nm sont plus couramment 

formulés (248–250). La taille et le process d’extrusion (filtres utilisés et nombre de passages) de nos 

liposomes devront donc être adaptés à leur contenu. A titre d’exemple, les liposomes de DOPC:Chol 

(1:1) formés dans le PBS 1% après extrusion avec un filtre à 200nm avaient une taille de 170 à 180nm 

(pdi<0,2). 

Afin d’évaluer le taux d’encapsulation et la cinétique de libération, un protocole devra être utilisé pour 

suivre une molécule témoin et représentative des propriétés des deux milieux encapsulés. La nature 

et la composition du DMEM et du SVF incitent à choisir comme traceurs des molécules hydrophiles. 

Ces évaluations pourraient être menées avec deux types de témoins : un de faible poids moléculaire 

A. Grilles imprimées à partir d’encre de diC16dT 3% chargée en liposomes de 

fluorescéine 1%. B. Observation microscopique d’une grilles par stéréomicroscope 

modulaire (x0.8, échelle de 2mm). C. Observation microscopique d’un pore à l’aide 

d’un microscope inversé (x2.5, échelle de 500µm). 

Figure 98: Impression de l’encre de diC16dT 3% liposomes fluorescéine 1% 
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permettant d’évaluer l’encapsulation et la cinétique de libération des petites molécules contenues 

dans ces milieux ; l’autre de haut poids moléculaire pour simuler le cas des molécules comme 

l’albumine. C’est pourquoi, l’encapsulation et le suivi de la fluorescéine et de l’albumine ont été 

envisagés dans nos futures expérimentations. Différentes formulations de liposomes encapsulant ces 

molécules ont été étudiées dans la littérature. Le suivi de la concentration en fluorescéine peut ainsi 

être évaluée par spectrophotométrie (251,252), celui de l’albumine peut être réalisé par couplage à 

un composé fluorescent (cyanine) (248) ou en utilisant des kits de dosage colorimétrique des protéines 

(247,250). 

L’évaluation de la cinétique de libération devra également se réaliser dans l’encre. Nous avons montré 

qu’il était possible de mesurer la taille des liposomes incorporés dans l’encre par une technique de 

centrifugation. Cette technique avait déjà été utilisée par plusieurs auteurs comme les travaux menés 

par Cao et al. (253) ou Dragicevic et al. (238). Dans ces derniers travaux, aucune différence significative 

sur la taille des liposomes n’avait été constatée avant et après leur incorporation dans le gel, et ce tout 

au long de l’étude de stabilité menée sur 180 jours. 

L’étape d’encapsulation des milieux devra également être suivie d’une étape de purification, 

permettant de séparer les liposomes chargés des éléments non encapsulés. Cette étape pourrait par 

exemple être réalisée par dialyse, ou en utilisant la technique de purification sur colonne ou enfin en 

utilisant des tubes à centrifuger munis de filtres (254,255). 

Les tests réalisés dans notre étude ont utilisé la DOPC comme PL. Les PL sont caractérisés par leur 

température de transition de phase (Tm) qui est la température au-delà de laquelle le PL transite d’un 

état « gel » à un état « liquide » (256). La différence d’état des PL va donc influer sur la perméabilité 

des liposomes (257). La Tm de la DOPC étant de -22°C (237). L’étape d’impression des encres se 

réalisant à 25°C et l’incubation des structures à 37°C, une cinétique de libération rapide peut être 

attendue. En fonction des résultats qui seront obtenus, la formulation des liposomes pourra donc être 

adaptée à la cinétique de libération désirée (ex : adaptation du rapport PL/ cholestérol, utilisation de 

PL avec une Tm plus élevée, ajout d’un second PL). Par exemple, en changeant uniquement la DOPC 

par de la DSPC, (Tm = 55°C (237)), il a été possible d’obtenir des liposomes de 217 nm (pdi= 0,19) avec 

un potentiel zêta de -1,14mV après une étape d’extrusion à 200nm. La Tm n’est cependant pas le seul 

critère influant sur la libération du contenu du liposomes, et devra tenir compte d’autres paramètres 

comme la proportion de cholestérol dans la formulation, la nature des molécules encapsulées, la 

pression osmotique exercée par le contenu ou bien pH du contenu et du milieu extérieur. 

Notre étude a démontré que l’incorporation d’une suspension de liposomes n’entrainait pas de 

problèmes dans le processus de gélification de nos encres. Il a néanmoins été nécessaire de compenser 

la dilution en augmentant la concentration initiale en diC16dT afin d’obtenir la concentration finale 
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désirée. Il serait possible d’envisager de lyophiliser nos liposomes et de les intégrer à la formulation de 

l’encre. Ce choix impliquerait cependant la nécessité de déterminer l’impact de la lyophilisation sur les 

liposomes et leur contenu, et nécessiterait l’ajout éventuel d’un cryoprotecteur. Comme il a été vu 

précédemment, tout ajout dans la formulation peut avoir un impact sur les propriétés des encres : 

cinétique de gélification, propriétés rhéologiques, imprimabilité, stabilité des impressions. 

Aucune étude évaluant l’impact d’un processus d’injection ou d’impression sur la stabilité de 

liposomes n’a été retrouvée dans la littérature. Comme il a été précisé auparavant, les forces 

mécaniques d’extrusion peuvent impacter les encres d’impression, mais également leur contenu. 

Ainsi, une étude approfondie devra permettre d’évaluer la stabilité des liposomes lors de leur 

incorporation dans les encres, et après l’étape d’impression. 
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 Discussion générale 

La réussite d’un processus de bioimpression est inhérente aux qualités intrinsèques de la bioencre 

utilisée. Les bioencres doivent répondre tant aux critères d’imprimabilité et de fidélité de reproduction 

des tissus d’origine, que des capacités à simuler un microenvironnement favorable à l’attachement et 

au développement cellulaire. Malgré le développement d’un éventail de bioencres à base d’hydrogels, 

peu d’entre elles répondent à l’ensemble de ces conditions (258). 

En effet, les hydrogels naturels possèdent dans leurs structures des motifs favorables à l’attachement 

cellulaire et permettent de mimer la MEC. Leurs caractéristiques mécaniques sont cependant peu 

adaptées au process d’extrusion et d’impression. De plus, les molécules gélifiantes naturelles peuvent, 

être sujettes à des problèmes de ressource, de pureté ou de variabilité entre différents lots de 

production. A l’inverse, les propriétés biochimiques des hydrogels d’origine synthétique ne miment 

pas convenablement la MEC, nécessitant une fonctionnalisation (motifs RGD, ajout de composants de 

la MEC notamment). Toutefois, ils présentent des propriétés mécaniques favorables à l’impression de 

structures de formes complexes (45,53,94). La combinaison de plusieurs hydrogels au sein d’une 

même encre, dite « multi-matérielle », permettrait de compenser les défauts de chacun des hydrogels 

la composant (82). Néanmoins, la plupart des constructions imprimées jusqu’à présent avaient des 

capacités biomimétiques limitées, une faible stabilité dans le temps, étaient limitées en taille et étaient 

difficilement imprimables à grande échelle (82,83). La combinaison de ces propriétés au sein d’une 

bioencre unique reste un défi majeur. Ce constat justifie ainsi la recherche et le développement de 

nouveaux biomatériaux pour la biofabrication par des technologies de bioimpression. 

Les hydrogels supramoléculaires, issus de l’auto-assemblage non covalent de LMWG, présentent des 

propriétés intéressantes pour la bioimpression. Les assemblages supramoléculaires forment des 

nanofibres similaires aux MEC natives et fournissent un microenvironnement hospitalier favorable au 

développement cellulaire (117). Ces mêmes assemblages peuvent répondre aux problèmes d’intégrité 

mécanique et de rhéofluidification que subissent les autres hydrogels durant le processus d’impression 

(118). De plus, les problèmes de pureté et de variabilité sont limités par l’usage de molécules 

gélifiantes synthétiques. Malgré tout, cette catégorie d’hydrogels est actuellement peu représentée 

dans le domaine de la bioimpression.  

C’est pourquoi notre étude s’est focalisée sur le potentiel d’utilisation des NL et GNL pour la formation 

d’une bioencre. Les NL et GNL ont démontré leurs capacités à être utilisés en culture cellulaire 

(108,110,111) et pour certains à posséder des propriétés rhéologiques rendant possible leur extrusion 

(259). De plus, ces molécules hybrides présentent une biocompatibilité qui découle de leurs structures 
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bioinspirées et provenant de la combinaison d’unités biologiques (lipides, acides nucléiques, sucres) 

(100,101). 

Les 3 GNL et 3NL sélectionnés ont été évalués sur quatre critères : le protocole de formulation de 

l’encre, l’étude des propriétés rhéologiques, les capacités d’extrusion et l’imprimabilité. Ce schéma est 

classiquement utilisé dans le développement et l’optimisation de bioencres. L’ensemble de ces tests 

sont complémentaires et indispensables comme l’ont souligné Paxton et al. (188) dans leur étude 

d’évaluation de bioencres d’extrusion, reliant notamment les critères d’imprimabilité à la viscosité de 

différentes encres de poloxamer et de collagène/alginate. 

Parmi ces 6 candidats, l’évaluation des propriétés des encres de diC16dT a présenté les meilleurs 

résultats par rapport aux objectifs fixés. Son protocole de formation était simple, nécessitant 

cependant la supplémentation du DMEM en NaCl pour permettre une gélification. L’osmolalité du 

DMEM@+ restait compatible avec l’osmolalité nécessaire à une culture cellulaire. Ses capacités 

rhéofluidifiantes et thixotropes ont été confirmées par la possibilité d’imprimer de façon continue et 

reproductible des modèles de grilles de 3 à 5 niveaux. 

L’approche utilisée dans notre étude pour déterminer la reproductibilité et la fidélité des impressions 

était basée sur la mesure des grilles ainsi que de la porosité macroscopique. Ce schéma a également 

été utilisé par Soltan et al. (260) pour évaluer la performance d’impression de plusieurs encres de 

gélatine/alginate-dialdéhyde de proportions variables. L’évaluation de la porosité microscopique 

s’évalue quant à elle à partir d’images de microscopie, comme celles obtenus par microscopie SEM, en 

utilisant des formules de calcul similaires (261,262). Dans notre cas cette détermination n’a pas été 

réalisée sur les images de TEM des encres de diC16dT DMEM@+ en raison de l’absence d’une 

homogénéité suffisante des réseaux filamenteux observés pour réaliser ces mesures. 

Des travaux préliminaires ont été réalisés en modulant les milieux de culture utilisés pour la 

formulation de l’encre de diC16dT. Des encres ont été formées en utilisant les milieux de culture 

StemspanC@+ et diC16dT D50SC25I25 @+, adaptés à la culture de CSH et à leur co-culture avec des CSM 

et CSE respectivement. Les différences de composition entre le DMEM@+ et ces milieux semblaient 

modifier les propriétés rhéologiques des encres et leur capacité à être extrudées. Le SVF de 

composition complexe (218,219) a notamment pu être incriminé dans la perturbation du processus de 

gélification. Cette observation montre toute la difficulté à formuler des bioencres et à conserver les 

propriétés initiales des encres lors d’un changement dans la formulation. 

La température sol-gel de 39°C est un atout pour l’encre de diC16dT DMEM@+, permettant ainsi 

l’addition de cellules après réchauffage de l’encre tout en limitant l’impact sur la viabilité cellulaire. Il 

est difficile de prédire l’impact de l’addition de cellules sur les caractéristiques rhéologiques des 

bioencres, ces changements dépendant étroitement de plusieurs facteurs : composition de la 
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bioencre, protocole d’incorporation des cellules ou concentration en cellules notamment. L’addition 

de cellules dans les encres de gélatine/alginate de Zhao et al. (211) a entrainé une diminution des 

modules G’ et G’’. A l’inverse, Cheng et al. (263) ont observé une augmentation de la viscosité des gels 

de gélatine/alginate lors de l’ajout de cellules de façon proportionnelle à leur concentration. Dans 

notre cas, l’augmentation des modules des encres de diC16dT DMEM@+ permet d’émettre l’hypothèse 

de l’absence de rupture des liaisons non covalentes, comme cela a pu l’être observé dans d’autres 

travaux (55). 

Les paramètres d’impression (dureté du gel, diamètre et forme de l’aiguille, température d’impression 

notamment) influent de façon certaine sur la viabilité cellulaire (85,211). La viabilité cellulaire post-

impression des FGh (>90%) que nous avons mesurée était similaire à celle évaluée par d’autres auteurs 

(220,264), une discrète diminution de la viabilité s’observant toujours après impression. Cette viabilité 

cellulaire a été maintenue tout au long de l’étude, et l’activité cellulaire a augmenté, démontrant la 

compatibilité des bioencres de diC16dT et de notre processus de bioimpression avec les FGh. Ces 

résultats étaient comparables aux travaux menés par Raveendran et al. (220) qui ont étudiés la viabilité 

de cellules ligamentaires parodontales (en majorité des fibroblastes) encapsulés dans des 

échafaudages de GelMa pour la régénération parodontale. Néanmoins, les impressions de diC16dT 

DMEM@+ ne se sont pas révélées très favorables à la viabilité et la croissance des cellules SCAPs. 

L’absence d’apport de protéines spécifiques de la dentine (222) ou le pH >8, serraient les causes les 

plus probables pour ces cellules souches, plus exigeantes et plus fragiles que les FGh. Ces résultats 

montrent ainsi l’importance d’adapter au mieux la formulation aux exigences spécifiques des cellules. 

Avant d’envisager la greffe de structures bioimprimées, les encres de diC16dT DMEM@+ ont été 

injectées in vivo dans des modèles murins afin d’en évaluer la tolérance. Les expérimentations menées 

ont permis de démontrer le caractère biocompatible de cette encre, d’en évaluer sa biodégradabilité 

au cours du temps (50% minimum en 21 jours) mais aussi de constater l’absence de signes 

inflammatoires à l’imagerie. Ces observations étaient similaires à celles obtenues par Ramin et al. (101) 

avec l’encre de diC16dT NaCl 0,9% et démontrent ainsi l’absence d’impact des changements opérés 

dans la formulation vis-à-vis de sa tolérance in vivo. De futurs travaux devront évaluer la question de 

la stérilité de la formulation par l’intermédiaire d’un procédé de stérilisation qui devra permettre de 

s’assurer de la conservation des propriétés physicochimiques de l’encre. 

La comparaison de nos travaux à des travaux d’approches similaires (bioimpression par extrusion, 

impression de modèles de grilles) et réalisés par d’autres équipes s’avère délicate, tant la diversité des 

encres développées, de leurs caractéristiques rhéologiques, des process de bioimpression des cellules 

étudiées et des exigences mécaniques qui en découlent sont variés. La plupart de ces travaux étaient 

axés sur la recherche de la formulation idéale en fonction des objectifs qui ont été fixés, notamment 

en termes de viabilité cellulaire et de constructions reproduites. La majorité des bioencres utilisées 
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étaient des composés d’hydrogels naturels (alginate (265)) ou  des mélanges de plusieurs matériaux 

(gélatine/alginate (260), GelMa/gomme guar (262), Gélatine/GelMa/HA (266), HA/Chitosan (264), 

Alginate/ motifs RGD (267). La viabilité cellulaire des cellules encapsulées (progéniteurs neuraux (265), 

HUVECs (260), myoblastes (262), cellules chondrogéniques (264), cellules souches adipocytaires (267)) 

était satisfaisante en post-impression (>80%) et maintenue tout au long des études. Cependant, aucun 

de ces travaux n’a évalué la viabilité cellulaire au-delà d’une semaine, et aucun n’a évalué le potentiel 

d’implantation in-vivo des formulations d’encres ou bioencres développées.  

Ainsi, les résultats obtenus dans notre preuve de concept sur les FGh, allant de la formulation à l’étude 

in vitro puis in vivo de l’encre de diC16dT, ont permis de démontrer, pour la toute première fois, les 

possibilités d’utilisation des encres de NL dans le domaine de la bioimpression. Cette formulation offre 

des possibilités d’adaptations en modulant le milieu de culture cellulaire utilisé et la concentration en 

diC16dT (de 4 à 6% dans notre étude) pour répondre au mieux aux exigences mécaniques comme 

support de cellules. L’augmentation des concentrations semblait également améliorer la fidélité des 

impressions, mais une évaluation comparative des dimensions des grilles et de leur porosité reste à 

réaliser par rapport aux grilles formées de diC16dT 3%. 

L’ensemble de ces observations répondaient ainsi aux premiers objectifs du projet Multiprint. Les 

modules mesurés lors de l’évaluation rhéologique (<3kPa (197)) permettaient alors d’envisager 

l’utilisation de cette encre pour la reconstitution d’une niche de CSH. La réussite de la bioimpression 

de CSH dépendra d’une part des propriétés mécaniques des bioencres qui influeront directement sur 

la survie cellulaire et détermineront le statut (maintien de la pluripotence ou différenciation) des 

cellules souches (133). Elle dépendra également de la diffusion et l’apport de facteurs solubles 

(facteurs de croissance et autres biomolécules) au sein des constructions (82,133). 

L’absence de diffusion des nutriments et de molécules d’intérêt au-delà d’une profondeur de 200µm 

(227,228) entraîne un mauvais développement des cellules et tissus profonds, notamment en cas 

d’absence d’un système vasculaire au sein des bioimpressions. Ce constat est également un frein pour 

envisager un process de bioimpression à grande échelle. C’est pourquoi, l’apport de nutriments et 

molécules d’intérêt par le biais de nanoformulations est une approche que nous avons voulu explorer 

et mis en avant dans notre revue (160). Au cours de notre recherche bibliographique, nous avons mis 

en évidence que l’intégration des liposomes au sein même des bioencres n’avait jamais été entreprise, 

Quelques exemples d’utilisation en médecine régénérative ont été obtenus par dépôt de liposomes 

sur matrices pré-imprimées (245,246). Les liposomes sont notamment reconnus pour leur capacité à 

délivrer une large variété de contenu (231–234) et peuvent être facilement produits.  

C’est pourquoi, nos travaux se sont focalisés sur la preuve de concept de l’inclusion de liposomes dans 

notre encre de diC16dT DMEM@+. Les liposomes de DOPC:Chol (1 :1) formés dans le PBS, le DMEM ou 
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la fluorescéine ont permis d’apporter la preuve de la faisabilité d’incorporation aux encres en 

permettant le maintien des capacités d’extrusion et d’imprimabilité de l’encre diC16dT DMEM@+. Les 

travaux qui suivront devront permettre d’évaluer le potentiel de cette formulation à encapsuler et 

relarguer au long cours des molécules d’intérêt, des milieux de culture (DMEM) ou des compléments 

de culture cellulaire (SVF). Pour y parvenir, des molécules témoins hydrophiles devront être utilisées 

comme traceurs (albumine marquée (248), fluorescéine (251,252)). 

Ainsi, la molécule de diC16dT a démontré son potentiel en tant que molécule gélifiante pour la 

formulation de bioencre pour bioimpression 3D par extrusion. Les modifications et améliorations qu’il 

est possible d’apporter à la formulation initiale permettront d’adapter la bioencre aux objectifs qui 

seront fixés. 
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 Conclusion 

L’objectif principal de ce projet était de formuler une encre pour bioimpression 3D par extrusion à 

partir de molécules gélatrices bioinspirées. Parmi les 6 molécules candidates testées de type GNL et 

NL, la diC16dT a été choisie. La diC16dT a permis une gélification dans le milieu de culture DMEM en 

utilisant un protocole simple. L’encre formulée a montré des capacités rhéofluidifiantes et thixotropes 

nécessaires à son impression. Des constructions sous forme de grilles ont pu être imprimées et ont 

présenté une stabilité physique d’au moins trois semaines. 

La température sol-gel proche de la température physiologique a permis l’addition de cellules sans 

perturber les capacités de gélification et d’impression de la bioencre de diC16dT. Les bioimpressions de 

diC16dT DMEM@+ ont été favorables à la culture de cellules tests, les FGh. En revanche, les 

bioimpressions n’ont pas permis la culture convenable des cellules souches SCAPs, plus exigeantes en 

termes d’apport nutritifs que les FGh. Ces travaux démontrent ainsi la nécessité d’adapter au mieux 

les formulations aux exigences des cellules intégrées. 

Les résultats obtenus dans cette preuve de concept ont permis de démontrer, pour la toute première 

fois, les possibilités d’utilisation des encres de NL dans le domaine de la bioimpression. De plus, la 

tolérance et la biodégradation progressive de l’encre de diC16dT DMEM@+, ainsi que l’absence de 

signes inflammatoires chez les organismes hôtes, sont des résultats encourageants pour envisager 

l’implantation de nos futures bioimpressions. 

Afin de répondre aux attentes du projet Multiprint, il a été possible de formuler l’encre de diC16dT dans 

des milieux de culture plus complexes : StemspanC@+ et D50SC25I25 @+. Une étude approfondie devra 

être menée afin de démontrer la viabilité et le développement des trois types cellulaires (CSH, CSM, 

CSE) nécessaires à la création de la niche voulue. La bioimpression 3D de structures complexes à l’aide 

de ces encres devra également être accomplie et pourra notamment être ajustée en adaptant la 

concentration en diC16dT. 

Les travaux préliminaires réalisés sur l’ajout de liposomes au sein des encres de diC16dT DMEM@+ ont 

permis de démontrer la possibilité d’intégrer ces nanoformes dans la formulation d’encres et bioencres 

de bioimpression par extrusion, ce qui n’avait jamais été réalisé auparavant. Pour remplir leurs 

fonctions, ces liposomes devront incorporer des molécules d’intérêt ou des milieux de culture (DMEM, 

SVF notamment). La continuité de ces travaux permettra d’évaluer les capacités d’encapsulation des 

liposomes et leur cinétique de libération. Le maintien de ces propriétés devra également être 

investigué au sein des encres diC16dT. Enfin, l’amélioration de la croissance de cellules encapsulées 

dans la bioencre par l’addition de ces liposomes devra également être démontrée. Ainsi, les premiers 
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tests réalisés sur l’incorporation de liposomes, sont les prémices des multiples opportunités offertes 

par l’utilisation de ces nanovecteurs au sein des bioencres. 

En conclusion, à travers l’ensemble des expérimentations réalisées, le présent travail a montré la 

capacité du nucléolipide diC16dT à entrer dans la formulation de bioencres de bioimpression 3D par 

extrusion. La diC16dT offre une alternative à l’utilisation des hydrogels naturels et synthétiques 

couramment utilisés en bioimpression 3D. Ce candidat prometteur ouvre également la voie à diverses 

possibilités d’adaptation des formulations en fonction des objectifs fixés, notamment vis-à-vis de 

l’adaptation à divers types cellulaires ou de l’apport de molécules d’intérêt par le biais d’une 

nanoformulation. 
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I. Figures et tableaux Annexes 

I.1 Partie 1 : GNL et NL pour la conception d’une encre de bioimpression 3D 

GNF 1 et 3% DMEM 

 
Figure Annexe 1: Caractérisation rhéologique (CR) des gels de GNF 1% DMEM à 25°C 
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Figure Annexe 2: CR des gels de GNF 3% DMEM à 25°C 
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GNBA-BU 1,5% eau Milli-Q® 

 Figure Annexe 3: CR des gels GNBA-BU 1,5% eau Milli-Q® à 25°C 
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Figure Annexe 4: CR des gels GNBA-BU 1,5% eau Milli-Q® à 37°C 
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Figure Annexe 5: Température sol-gel GNBA-BU 1,5% eau Milli-Q® 
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GNBA-BU 1,5% DMEM 

 Figure Annexe 6: CR des gels GNBA-BU 1,5% DMEM à 25°C 
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Figure Annexe 7: CR des gels GNBA-BU 1,5% DMEM à 37°C 
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diC16dT 3% DMEM@+ 

 

 

Figure Annexe 8: Température sol-gel GNBA-BU 1,5% DMEM 

Figure Annexe 9: Mesure de thixotropie d’un gel de diC16dT 3% DMEM@+ à 25°C 
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Figure Annexe 10: CR des gels de diC16dT 3% DMEM@+ à 37°C 
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diC16dC 1,5% NaCl 0,9% 

 
Figure Annexe 11: CR des gels de diC16dC 1,5% NaCl 0,9% à 25°C 
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diC16dC 1,5% DMEM@+ 

 Figure Annexe 12: CR des gels de diC16dC 1,5% DMEM@+ à 25°C 
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diC16dC 2% NaCl 0,9% 

 
Figure Annexe 13: CR des gels de diC16dC 2% NaCl 0,9% à 25°C 
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diC16dC 2% DMEM@+ 

 
Figure Annexe 14: CR des gels de diC16dC 2% DMEM@+ à 25°C 



Figures et Tableaux annexes : Partie 1 

  233 

diC16dC 3% NaCl 0,9% 

 
Figure Annexe 15: CR des gels de diC16dC 3% NaCl 0,9% à 25°C 
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diC16dC 3% DMEM@+ 

 
Figure Annexe 16: CR des gels de diC16dC 3% DMEM@+ à 25°C 
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Tableau Annexe I : Composition des milieux de culture utilisés 

 DMEM 
IMD

M 
StemSpanTM  DMEM 

IMD
M 

StemSpanTM 

Glucides (mg/L) Electrolytes Sels inorganiques (mg/L) 

D Glucose 1000 4500 4500 CaCl2-2H20 264 165 165 

Acides Aminés (mg/L) Fe(NO3)3 9H20 0.1 - - 

Glycine 30 30 30 MgSO4 7H20 200 97 97 

L-Alanine - 25 25 KCl 400 330 330 

L-Arginine HCl 84 84 84 NaCl 6400 4505 4505 

L-Asparaginase H20 - 25 25 NaHCO3 3700 3024 3024 

L-Aspartic Acid - 30 30 NaH2PO4 2H20 141 125 109 

L-Cystine 2HCl 48 91 91 KNO3 - 0.076 0.076 

L-Glutamic Acid - 75 75 Na2SeO3 5H2O - 0.017 0.017 

L-Glutamine 862 584 584 Vitamines 

L-Histidine HCl H20 42 42 42 
D-Biotine 
(Vit B8) 

- 0,013 0,013 

L-Isoleucine 105 105 105 
Chlorure de 
Choline 

4 4 4 

L-Leucine 105 105 105 
Acide 
pantothénique 
(Vit B5) 

4 4 4 

L-Lysine HCl 146 146 146 
Acide Folique 
(Vit B9) 

4 4 4 

L-Methionine 30 30 30 
Nicotinamide 
ou Niacinamide 

4 4 4 

L-Phenylalanine 66 66 66 
Pyridoxine  
(Vit B6) 

4 4 4 

L-Proline - 40 40 
Riboflavine  
(Vit B2) 

0,4 0,4 0,4 

L-Serine 42 42 42 
Thiamine  
(Vit B1) 

4 4 4 

L-Threonine 95 95 95 Inositol 7,2 7,2 7,2 

L-Tryptophan 16 16 16 
Cobalamine 
(Vit B12) 

- 0,013 0,013 

L-Tyrosine disodique 72 104 104 
 

L-Valine 94 94 94 

Divers        

Rouge de Phénol 
sodique (mg/L) 

15 15 15 
Sérum-
albumine 
bovine 

- - X 

HEPES (solution 
tampon) mg/L 

- 5958 5958 
Insuline 
humaine 
recombinante 

- - X 

Acide pyruvique 
(mg/L) 

110 110 110 
Transferrine 
humaine 

- - X 

    
2-Mercapto-
ethanol 

- - X 
 

X = quantité non précisée par le fabricant ; «-» = absence 

Source des compositions: DMEM (215), IMDM (216), StemSpanTM SFEM (217)
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I.2 Partie 2 : la diC16dT dans la formulation d’encre et bioencre 

diC16dT 3% DMEM@+ 

 

Figure Annexe 17: Détermination de la viscosité des gels de diC16dT 3% formés dans le NaCl 0,9% et le DMEM@+ à 

25°C et 37°C. Comparaison des mesures à J1 et J21. 
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Figure Annexe 18: CR des gels de diC16dT 3% DMEM@+, extrudés, à 37°C 
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Tableau Annexe II : Distance moyenne entre chaque brin vertical et horizontal pour 5 grilles et analyse 

statistique 

  Grille 1 Grille 2 Grille 3 Grille 4 Grille 5 

Distance inter-

brins 
μ (mm) σ μ (mm) σ 

μ 

(mm) 
σ μ (mm) σ μ (mm) σ 

B
ri

n
s 

ve
rt

ic
au

x 

I-II 2965 18 3036 20 3012 8 3034 24 3212 11 

II-III 2986 26 2763 0 2750 24 3038 13 2759 13 

III-IV 2941 19 3086 24 3096 25 2893 20 3200 18 

B
ri

n
s 

h
o

ri
zo

n
ta

u
x 

W-X 2852 9 2797 11 2833 7 2843 25 2898 32 

X-Y 2969 9 3067 11 3022 17 2928 21 3052 69 

Y-Z 3315 19 3133 15 3201 11 2937 60 3015 41 

μ = moyenne; σ = écart type;  
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Tableau Annexe III: Calcul du volume des pores, de la porosité des grilles et analyse statistique réalisée sur 5 

grilles imprimées 

  Grille 1 Grille 2 Grille 3 Grille 4 Grille 5 
Grille 

théorique 

Volume des pores (mm3) 

P
o

re
s 

A1 1.45 1.14 0.77 1.94 1.83 4.62 

A2 1.21 2.23 1.25 3.37 2.88 4.62 

A3 4.51 1.38 1.57 3.36 2.71 4.62 

B1 1.22 0.84 0.44 0.00 2.29 4.62 

B2 1.33 0.26 1.01 2.40 2.47 4.62 

B3 1.10 0.88 0.51 1.73 2.26 4.62 

C1 1.57 0.24 0.34 1.73 1.83 4.62 

C2 2.41 1.37 1.76 1.42 2.00 4.62 

C3 0.77 2.16 2.86 1.15 1.50 4.62 

Volume 

total des 

pores 

15.58 10.51 10.51 17.09 19.79 41.58 

Volume 

moyen d’un 

pore 

1.73 1.17 1.17 1.90 2.20 4.62 

Ecart type 1.14 0.72 0.81 1.06 0.45 0.00 

Volume moyen des pores d’une 

grille 
1.63  

Ecart type 0.46  

Hauteur des grilles (mm) 

Hauteur (mm) 1.53 1.57 1.55 1.48 1.50 1.155 

Longueur des brins (mm) 

B
ri

n
s 

I 10.35 10.19 10.02 10.60 10.34 10 

IV 10.63 10.32 10.40 10.62 10.53 10 

w 10.94 10.59 10.91 11.07 10.86 10 

z 10.65 10.89 10.86 11.17 10.83 10 

Volume des grilles sans les pores (mm3) 

Volume (mm3) 170.17 165.53 166.88 177.31 170.09 115.5 

Porosité % 

Porosité % 9.16 6.35 6.30 9.64 11.63 36 

Porosité moyenne % 8.61  

Ecart type 2.29 
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diC16dT 4% DMEM@+ 

 

  

Figure Annexe 19: CR des gels de diC16dT 4% DMEM@+, non extrudés, à 25°C et 37°C 
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Figure Annexe 20: CR des gels de diC16dT 4% DMEM@+, extrudés à 25°C et 37°C 
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Figure Annexe 21: Détermination des propriétés thixotropes des gels de diC16dT 4% DMEM@+, extrudés à 25°C et 

37°C 
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diC16dT 5% DMEM@+ 

 
Figure Annexe 22: CR des gels de diC16dT 5% DMEM@+, non extrudés, à 25°C et 37°C 
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diC16dT 6% DMEM@+ 

 

Figure Annexe 23: CR des gels de diC16dT 6% DMEM@+, non extrudés, à 25°C et 37°C 
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Figure Annexe 24: Détermination des propriétés thixotropes des gels de diC16dT 6% DMEM@+, non extrudés, à 25°C et 

37°C. 
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Bioencre de diC16dT 3% DMEM@+ 

 

  

Figure Annexe 25 : CR des bioencres de diC16dT 3% DMEM@+ contenant 1 millions de cellules, à 

37°C 



Figures et Tableaux annexes : Partie 2 

  247 

Tableau Annexe IV: Suivi du volume des gels de diC16dT DMEM@+ (exprimé en mm3) injectés chez des souris 

en fonction du temps. 

NM. = non mesurable 

 Volume des gels (mm3) 

Temps 

(jours) 

Souris 1 Souris 2 Souris 3 Souris 4  

Gel 1 Gel 2 Gel 3 Gel 4 Gel 5 Gel 6 Moyenne Ecart type 

0 226.70 149.15 154.13 124.48 121.41 206.21 163.68 43.37 

3 128.89 NM 119.55 99.89 101.68 121.21 114.25 12.79 

8 120.68 129.54 115.54 107.66 101.68 NM 115.02 10.90 

11 124.04 120.99 97.01 102.11 96.43 122.37 110.49 13.30 

14 94.58 91.41 89.54 88.92 82.93 100.06 91.24 5.77 

17 84.53 72.72 90.12 70.21 80.45 91.89 81.65 8.91 

21 79.51 36.33 76.47 61.81 65.16 NM 63.85 17.09 

24 60.90 20.87 73.74 62.00 55.97 79.58 58.84 20.57 

 

Tableau Annexe V: Suivi de la dégradation des gels de diC16dT DMEM@+ (exprimé en %) injectés chez des 

souris en fonction du temps. 

NM. = non mesurable 

 Pourcentage de dégradation des gels (%) 

Temps 

(jours) 

Souris 1 Souris 2 Souris 3 Souris 4 
Moyenne Ecart type 

Gel 1 Gel 2 Gel 3 Gel 4 Gel 5 Gel 6 

0 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 

3 43.15 NM 22.44 19.75 16.25 41.22 28.56 12.65 

8 46.77 13.15 25.04 13.51 16.25 NM 22.94 14.16 

11 45.28 18.88 37.06 17.97 20.58 40.66 30.07 12.28 

14 58.28 38.71 41.91 28.57 31.69 51.47 41.77 11.42 

17 62.71 51.24 41.53 43.59 33.74 55.44 48.04 10.46 

21 64.93 75.64 50.39 50.34 46.33 NM 57.53 12.36 

24 73.14 86.01 52.16 50.19 53.90 61.41 62.80 14.13 
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diC16dT 3% StempsanC@+ 

 
Figure Annexe 26: CR des gels de diC16dT 3% StemspanC@+ à 25°C 
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Figure Annexe 27: CR des gels de diC16dT 3% D50SC25I25 @+ à 25°C 
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 Figure Annexe 28: CR des encres de diC16dT 3% DMEM@+ chargées en liposomes de PBS à 25°C 
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Figure Annexe 29: CR des encres de diC16dT 3% DMEM@+ chargées en liposomes de PBS à 37°C 

Figure Annexe 30 : Mesure de viscosité de l’encre de diC16dT DMEM@+chargée en liposomes de PBS 
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Figure Annexe 31: CR des encres de diC16dT 3% DMEM@+ chargées en liposomes de fluorescéine à 25°C 
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Figure Annexe 32: CR des encres de diC16dT 3% DMEM@+ chargées en liposomes de fluorescéine à 37°C 
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II. Documents annexes 

Document Annexe 1: Micro- and nano-formulations for bioprinting and additive manufacturing 

Keynote review publiée en 2018 dans le journal « Drug Discovery Today ». 

Drug Discovery Today (IF: 6.880), 24 (1), 2019, 163-178. DOI: 10.1016/j.drudis.2018.10.013. 

Pages 255-270 

Document Annexe 2 : Nucleotide lipid-based hydrogel as a new biomaterial ink for biofabrication  

Article publié en 2020 dans le journal « Scientific Reports ». 

Scientific Reports (IF : 4,122), 2020, 10, 2850. DOI : 10.1038/s41598-020-59632-w. 

Pages 271-287  

 

https://www.sciencedirect.com/science/journal/13596446/24/1
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Titre : Formulation de nanosystèmes biocompatibles pour l’ingénierie 
tissulaire par impression 3D (bioprinting) 

Résumé : La bioimpression 3D est une branche de l’ingénierie tissulaire actuellement en plein 
essor, cherchant à reproduire avec fidélité la microarchitecture complexe de tissus et organes. 
Malgré un large éventail de biomatériaux utilisés dans la formulation de bioencres, il s’avère 
essentiel de trouver une alternative aux biomatériaux naturels et synthétiques classiquement 
utilisés, permettant de mimer la matrice extracellulaire et de présenter des capacités 
d’impression de façon conjointe. 

Le présent travail met en avant, pour la première fois, les capacités de la molécule bioinspirée 
de type nucléolipide diC16dT à permettre la formulation d’une encre de bioimpression par 
extrusion. L’encre, formulée dans du milieu de culture cellulaire présentait des propriétés 
rhéologiques lui permettant d’être imprimée de façon continue. Il a également été possible 
d’y incorporer des fibroblastes gingivaux tout en maintenant leur viabilité cellulaire au sein 
des bioconstructions. Cette encre offre également plusieurs possibilités d’adaptation, 
notamment en termes de concentration en diC16dT et de milieux de culture en vue de 
répondre aux exigences d’autres types cellulaires. Enfin, des travaux préliminaires ont permis 
l’incorporation de liposomes dans la formulation de l’encre sans affecter ses capacités 
d’impression. Ceci permettra d’envisager la délivrance de substances actives ou d’éléments 
nutritifs au sein des bioimpressions, fonctionnalité des liposomes qui, à notre connaissance 
n’avait jamais été mise en valeur auparavant. 

Mots clés : Bioimpression par extrusion, Bioencre, Molécule hydrogélatrice de bas poids 
moléculaire, Hydrogel supramoléculaire, Nucléolipide, Liposome 

 

Title: Biocompatible nanosystems formulation for tissue engineering using 
3D bioprinting 

Abstract: 3D bioimprinting is an emerging field of tissue engineering, that aims at faithfully 
reproducing the complex microarchitecture of tissues and organs. Despite a wide range of 
biomaterials used in bioink formulation, it is essential to find an alternative to the natural and 
synthetic biomaterials conventionally used, mimicking extracellular matrix and presenting 
printing capabilities jointly. 

The present work demonstrated for the first time, the ability of the bioinspired nucleolipid 
molecule diC16dT to formulate an extrusion bioprinting ink. The ink formulated in cell culture 
medium showed rheological properties allowing its continuous printability. It was also 
possible to incorporate gingival fibroblasts while maintaining the cell viability within 
bioconstructions. This ink also offered several adaptation possibilities, especially in terms of 
diC16dT concentration and cell culture medium to meet other cellular types requirements. 
Finally, the preliminary work showed the feasibility of the incorporation of liposomes into the 
ink formulation without affecting its printing capabilities. Thus, it would be possible to further 
consider the delivery of active substances or nutrients within the bioconstructions. This 
application has, to the best of our knowledge, not been developed yet for liposomes. 

Keywords : Extrusion Bioprinting, Bioink, Low Molecular Weight Hydrogelators, 
Supramolecular Hydrogel, Nucleolipid, Liposome 
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