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Développement d’une approche de bio-impression 3D intégrative, in situ et in vivo,
pour la régénération osseuse

Résumé : Face a 'enjeu de santé publique que demeurent les pertes osseuses, l'ingénierie
tissulaire a pour objectif d’identifier et mettre au point des matériaux capables de restaurer
le tissu osseux en respectant sa physiologie sur le long terme. La Bio-impression Assistée par
Laser (LAB) fait partie des outils permettant la caractérisation, et la mise au point de nouveaux
matériaux dans un contexte d’application in situ et in vivo. La premiere partie de ces travaux
de thése a été consacrée a 1’étude d’une nouvelle encre-matériau, dont la formulation a base de
silicium tricalcique et de collagene bénéficie d’une propriété de changement d’état sol-gel, afin
de servir de substrat et de support rigide pour I'impression de cellules possédant un potentiel
de régénération osseuse avantageux. Aprés une caractérisation in vitro, cette encre a pu étre
appliquée in vivo au sein d’'un modele de défaut critique de calvaria murine. La seconde partie
de ce manuscrit s’inscrit dans une démarche d’ouverture de la versatilité de la technologie laser
vers une utilisation multiple, en tant qu’outil de bio-impression, mais également pour la découpe
et la texturation de tissu. Pour la premiere fois, 'impact de la texturation de tissu osseux pour
offrir de nouvelles possibilités a 'interface os-greffon a été étudié. L’ensemble de ces travaux
souligne l'intérét et les nouvelles perspectives que continue de générer la technologie laser au
service de I'ingénierie tissulaire.

Mots-clés : Ingénierie tissulaire, Bio-impression Assistée par Laser, Os, Cellules souches

In situ, in vivo integrative 3D bioprinting approach development for bone
regeneration

Abstract: Faced with the public health issue of bone loss, tissue engineering aims to identify
and develop materials that can restore bone tissue, while respecting its physiology on a long
term perspective. Laser Assisted Bioprinting (LAB) is one of the tools used to characterize and
develop new materials in a context of in situ and in vivo application. The first part of this thesis
work was devoted to the study of a new ink-material, whose formulation based on tricalcium
silicate and collagen benefited from a sol-gel state change property, in order to serve as rigid
support and substrate to host and printed cells with an advantageous bone regeneration potential.
After an in vitro characterization, this ink could be applied in vivo in a critical defect model
of murine calvaria. The second part of this manuscript was part of a process of opening the
versatility of laser technology towards a multiple use, as a bioprinting tool, but also for cutting
and texturing tissue. For the first time, the impact of texturing bone tissue to offer new possibil-
ities at the bone-graft interface has been studied. All these works underline the interest and
the new perspectives that laser technology keeps on generating in the service of tissue engineering.

Keywords: Tissue engineering, Laser Assisted Bioprinting, Bone, Stem cells
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"Je ne sais pas si nous avons chacun un destin, ou si nous nous laissons porter par le
hasard comme sur une brise, mais je crois... que c’est peut-étre un peu des deux.

Peut-étre qu’un peu des deux arrive en méme temps ?"
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Liste des abréviations

ALP : Phosphatase alcaline

BMP : Bone Morphogenic Protein

BMU : Basic Multicellular Unit

EAL/CAE : Energy Absorbing Layer, couche absorbante d’énergie
HA/nHA : (nano) Hydroxyapatite

hBMMSC : Cellules Souches Mésenchymateuses de la Moelle osseuse
HSC/CSH : Cellules Souches Hématopoiétiques

HUVEC : Human Umbilical Vein Endothelial Cells

IL : Interleukine

LASER: Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation
LIFT: Laser Induced Forward Transfert

MSC/CSM : Cellules Souches Mésenchymateuses

Pi : Phosphate inorganique

Ppi : Pyrophosphate inorganique

PTH : Hormone Para Thyroidienne

SCAPs : Stem Cells from Apical Papilla, cellules souches de la papille apicale
UV : Ultra-violets

VEGF : Vascular Endothelial Growth Factor
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Chapitre 1
Introduction

Les travaux de cette these étant dédiés a I'ingénierie du tissu osseux et présentés sous la
forme d’une these sur articles, I’état de ’art en constituera I'introduction. La premiere
partie de cette introduction sera consacrée a la définition du tissu osseux. Dans un effort de
compréhension des enjeux abordés par le sujet de cette these, les principes physiologiques
sur lesquels repose la régénération du tissu osseux seront abordés. Ensuite, les cas de
régénération incomplete ou associée a des complications médicales seront décrits, avant de
faire un état des lieux des solutions thérapeutiques actuelles dans le but de pallier la perte
osseuse. Présentée comme champ de recherche alternatif aux solutions thérapeutiques
standard, l'ingénierie tissulaire sera définie, puis l'ingénierie du tissu osseux sera plus
spécifiquement détaillée ; la notion de biofabrication, sous-ensemble technologique de
I'ingénierie tissulaire, fera ’objet d’un rapide développement au profit d’une explication
détaillée de la technologie de la Bio-impression Assistée par Laser, de ses fondations
physiques théoriques a son application actuelle dans un contexte de réparation osseuse. En
dernier lieu de cette introduction, l'intégration de la bio-impression comme technologie de
médecine régénérative in situ et in vivo sera présentée, avec pour perspective I'application

clinique de cet outil.

Dans ce contexte de régénération du tissu osseux par des moyens d’ingénierie tissulaire,
de nombreuses pistes sont proposées pour obtenir un substitut idéal, qu’il soit naturel,
synthétique ou hybride. Parmi celles-ci, I’analyse de la littérature par une revue systé-
matique a mis en évidence l'effet positif de I'utilisation du silicium dans I’élaboration
de biomatériaux pour la régénération osseuse. Cette prospection bibliographique a été
valorisée au travers d’'une publication internationale. Ainsi, le développement et la carac-
térisation d’une encre a base de silicium adaptée au processus d’impression in situ, in
vivo assistée par laser a été choisi comme objectif principal de ces travaux de these et fait

I'objet du premier article publié.



Enfin, 'ambition de moyen-terme du laboratoire est de développer une plateforme
multimodale basée sur 'utilisation versatile du laser comme moyen d’impression, mais
également comme outil chirurgical de découpe et de texturation. En ce sens, et comme
deuxieéme objectif de these, des travaux ont été menés pour la premiere fois afin d’étudier
I'impact d’'une modification par laser de la surface d’un os sur des cellules compétentes
pour régénérer le tissu osseux. Cet effort collaboratif avec la société ALPhANOV apporte
un regard original sur l'interface entre tissu osseux et biomatériau ou greffon, par la
modification directe in situ, du tissu osseux natif. Ce projet a été valorisé par la soumission

d’un article.

1.1 Le tissu osseux

1.1.1 Anatomie et classification

Le squelette humain adulte (Figure 1) est com-
posé de 206 a 213 os (selon les standards de
numération), en excluant les os sésamoides issus
de calcification ligamentaire [1] .  On distingue
notamment le squelette appendiculaire, constitué
des 126 os des membres supérieurs, inférieurs, et
de la ceinture osseuse, le squelette axial consti-
tué de 74 os, et enfin les 6 osselets de loreille.
L’ensemble des os peut étre divisé en quatre sous
catégories : os longs, os courts, os plats, et os ir-

réguliers.

Parmi les os longs, on trouve les clavicules, humérus,
radius, cubitus, métacarpes, et fémurs, tibias, péronés,
métatarses et phalanges. Les os courts sont les carpes

et tarses et les rotules (les os sésamoides sont considérés

comme courts). Les os plats rassemblent le crane, les
Figure 1: Le squelette humain machoires, les omoplates, le sternum et les cotes. Enfin,
les os irréguliers regroupent les vertebres, le sacrum, le

coceyx, et 1’os hyoide.

On oppose les os longs aux os plats par leur processus d’ossification lors de 1’ostéogenéese



[2] (Figure 2): les os plats sont générés par ossification dite endoconjonctive, endomem-
braneuse ou intramembranaire, qui consiste en la minéralisation directe du mésenchyme.
L’ossification endochondrale quant & elle concerne les os longs, et passe par une étape
de formation d’un chassis cartilagineux inséré dans une gaine fibroblastique avant de

connaitre un remodelage vers un tissu minéralisé par différenciation des acteurs cellulaires
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Figure 2: Mécanismes des ossifications endoconjonctive (a) et endochondrale (b), par Zhu
et al. [3]

Bien que le procédé d’ossification differe entre os plats et os longs, le tissu osseux
mature final dispose d’une structure et d’une composition similaires, dont les différences

sont congues pour remplir des fonctions spécifiques.

1.1.2 Structure, composition, fonctions
Structure osseuse

Le tissu osseux revét trois roles fondamentaux, assurés par sa structure et sa composition.
Depuis les premieres observations microscopiques rapportées par dessin aux débuts du
19e siecle [4] jusqu’a I'utilisation de microscopie électronique pour assister les recherches
contemporaines [5], le tissu osseux a été abondamment décrit dans la littérature (Figure
3).
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Figure 3: Hier et aujourd’hui - évolution de 1’observation microscopique de 1'os. Des
dessins de Howship en 1816 (gauche)[4] a I'acquisition par microscopie électronique a
balayage (Shah et al., 2019)[5] pour élucider I'organisation structurelle du tissu osseux

Sur un plan macroscopique, I’'os mature est l'organe le plus rigide de 1'organisme [6],
avec un module de Young de l'ordre de 10-20 GPa [7] (comparable au module de Young
d’une brique), offrant la plus grande capacité de résistance face a une contrainte mécanique
donnée (Figure 4). A I’échelle du tissu, seul I’émail dentaire dispose d’une rigidité plus
grande (90GPa) [8].
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Figure 4: Modules de Young de différents organes, basé sur la revue de Guimaraes et al.[6]

Gréce a cette propriété, le tissu osseux exerce ainsi le role de soutien structurel et de

protection des organes, premier de ses trois roles fondamentaux (avec la régulation de
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I'homéostasie phosphocalcique, et la régulation de 'hématopoiese). Cette rigidité et cette
fonction lui sont permises par I'architecture spécifique de ce tissu (Figure 5): a I’échelle
nanométrique, elle est initiée par la nucléation des cristaux d’hydroxyapatite [9] sur des
fibres de collagéne organisées en polypeptides: le tropocollagene. Ces fibres de collagene
ainsi minéralisées, en s’organisant en lamelles [10], vont générer I'architecture de 1'os.
Lorsque les lamelles s’organisent de maniere concentrique autour d’une lumiere, le canal
de Havers, la structure résultante de cet agencement est l'ostéon. L’ensemble des ostéons,
organisé de maniere tres dense, forme 1'os cortical. Lorsque les lamelles s’organisent en

trabécules [11], c’est 'os trabéculaire (ou "os spongieux") qui est formé.
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Figure 5: Architecture multi-échelle du tissu osseux, de 1’échelle macroscopique a
I'organisation moléculaire, Gao et al. [12]

L’os cortical, plus communément appelé "os compact" constitue la couche externe du
tissu osseux, et contribue pour 80% de la masse osseuse, avec une densité tres élevée et
une faible porosité. A lintérieur de l'os, la structure trabéculaire quant a elle représente
20% de la masse osseuse, avec une porosité variable mais largement supérieure (50 a 90%)
a celle de 'os cortical [13].

L’os est un organe richement vascularisé, et 'apport et la diffusion en nutriments et
oxygene au travers du tissu est médié par un systéme vasculaire empruntant les canaux
de Havers et les canaux de Volkmann [14], structures permettant également I'innervation

du tissu osseux [15].



C’est tout cet ensemble architectural [16] comprenant ’os cortical, trabéculaire, et la
géométrie des systemes haversiens qui le traversent, qui va définir les propriétés mécaniques
du tissu osseux a ’échelle macroscopique [17, 18]. Mais cette architecture est également

influencée par les contraintes qu’elle recoit, et s’y adapte dans la durée [19].

Composition inorganique/minérale

Comme évoqué ci-avant, 1’os est I'organe le plus rigide de I'organisme, grace a la minéralisa-
tion du mésenchyme lors de 'ossification. Cette minéralisation se fait par la formation de
cristaux d’hydroxyapatite de formule Cayo(PO4)s(OH)s. Cette hydroxyapatatite représente
~60% du poids total du tissu osseux, et la grande majorité du poids total de matiere
inorganique qui compose ce tissu [20] (Figure 6). On trouve ensuite du carbonate (~5%
du poids total), du citrate (~0.9%), puis des traces de divers éléments (Na, Mg, Cl, F, K,
Sr, Pb, Zn, Cu, Fe pour un cumul <1.5% du poids total) Dans 1’os mature, la matrice
organique est principalement constituée de collagéne (~20% du poids total), de protéines

non-collagéniques (~3%), et d’eau (~9%).

Table 1

The composition of bone™

Inorganic phase wt%  Organic phase wi%

Hydroxyapatite ~60  Collagen ~20

Carbonate ~4 Water ~9

Citrate ~0.9  Non-collagenous proteins (osteocalcin, osteonectin, osteopontin, ~3
thrombospondin, morphogenetic proteins, sialoprotein, serum proteins)

Sodium ~0.7

Magnesium ~ 0.5

Other traces: CI-, F~, K* SrH, Ph”, Zn“, Ccu®t, Fe?™ Other traces: Polysaccharides, lipids, cytokines

Primary bone cells: osteoblasts, osteocyles, osteoclasts.

Figure 6: Composition minérale et organique de I’os, Murugan et al. [20]

Au-dela de la rigidité intrinseque que confere la forme cristallisée de calcium et
de phosphate, ces deux éléments du tissu osseux exercent un role fondamental dans
I’homéostasie calcique et phosphorique de l'organisme [21]. En effet, les tissus osseux
contiennent 99% du calcium total [22], et 85% du phosphore total [23] de I'organisme. La
régulation de ces deux éléments a 1’échelle de I'organisme se fait donc essentiellement par
I'intermédiaire des tissus osseux.

Le ratio molaire Ca/P est variable chez I'humain selon les sites de mesure, mais avec
des moyennes supérieures & 2.2 [24, 25], ce qui est supérieur a la valeur théorique de 1.67
correspondant au ration Ca/P de I’hydroxyapatite. Les anomalies de valeur de ce ratio,
d’origine pathologique ou alimentaire, exercent une influence sur I’homéostasie du tissu
osseux. De plus, tandis qu'une alimentation supplémentée en calcium permet de réduire
le risque de fracture [26], des carences en Ca et P ont été corrélées a I'augmentation des

risques associés aux traumatismes osseux et a divers troubles métaboliques. [27].
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L’os, siege de la niche hématopoiétique

Enfin, le troisieme role fondamental du tissu osseux est de servir de niche aux cellules
souches hématopoiétiques. Le terme de niche désigne ici un micro-environnement avec
une localisation, une composition et une fonction spécifiques. La niche hématopoiétique,
au contact de 1’os trabéculaire, possede la particularité d’abriter les cellules souches qui
sont a l'origine de la production tout au long de la vie des progéniteurs lymphocytaires,
des érythrocytes et des plaquettes [28] : les Cellules Souches Hématopoiétiques (CSH).
Cette niche endostéale est un lieu de maintien et de préservation de 1’état indifférencié de
ces cellules souches. S’il reste un environnement mal élucidé, il dispose de caractéristiques
physiologiques uniques [29] a l'interface d’autres cellules, telles que les cellules souches
mésenchymateuses (CSM).

L’0s est un tissu vivant, dont 'homéostasie dépend des interactions et des fonctions des

¢léments biologiques qui le composent, constitués par un ensemble d’acteurs cellulaires.

1.1.3 Biologie du tissu osseux : dynamique physiologique et

acteurs cellulaires impliqués
La minéralisation du tissu osseux

Comme décrit précédemment de facon succinte, le tissu osseux est composé a 60%
d’hydroxyapatite. Dans un environnement de matrice collagénique, la minéralisation est
régie par la disponibilité de Ca®", et de phosphate inorganique (Pi) [30]. Cependant, le
phosphate est majoritairement disponible sous la forme de pyrophosphate (PPi), qui ne
permet pas la réaction de synthese de I’hydroxyapatite, et qui doit étre clivé en 2 Pi. Cette
réaction enzymatique se fait principalement sous I'action de la phosphatase alcaline (ALP)
(Figure 7). En rendant disponible le Pi, la réaction de cristallisation de ’hydroxyapatite
est spontanée [31]. Il existe une voie alternative de formation d’hydroxyapatite, qui utilise

des phospholipides comme source de Pi plutét que le PPi, lesquels sont clivés sous 1'action

de PHOSPHO1 [32].



osphocholine
1 +’\Pi + Choline
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Figure 7: La synthese cellulaire d’hydroxyapatite pour la minéralisation osseuse, Murshed
et al.[30]

Ainsi, la présence de phosphatases/phosphodiesterases est déterminante pour la for-
mation de ’hydroxyapatite. Dans le tissu osseux, ces enzymes sont disponibles par
I'intermédiaire de cellules spécialisées.

Lors de l'ossification, les cellules qui vont permettre la minéralisation du tissu par leur
activité de phosphatase proviennent toutes de progéniteurs mésenchymateux directement
différenciés en ostéoblastes dans le cas de l'ossification endoconjonctive. Dans le cas
de l'ossification endochondrale, ces progéniteurs subissent d’abord une différenciation
en chondroblastes qui seront a 'origine de la matrice cartilagineuse, puis subiront une

transdifférenciation vers la lignée ostéoblastique [33] (Figure 8).
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Figure 8: Différenciation des cellules progénitrices mésenchymateuses vers un phénotype
de minéralisation: ossification ossification endochondrale (bleu) versus endoconjonctive
(rouge), Galea et al. [2]

Dans le tissu osseux, les ostéoblastes possedent un phénotype d’induction de minéralisa-
tion [34] par leur sécrétion de protéines fondamentales de la matrice osseuse [35], incluant
le collagene de type I et la phosphatase alcaline a des taux significativement plus élevés que
d’autres lignées cellulaires [36]. C’est pourquoi les populations dites "ostéoblastiques', qui
regroupent l’ensemble des cellules disposant d'une activité phosphatase alcaline supérieure

sont les plus étudiées.

Vascularisation du tissu osseux

A Tinstar du reste de 'organisme [37, 38|, 'acheminement de 'oxygene et des nutriments
essentiels a la survie des cellules & travers I'os [39] est permis par la perfusion de sang au
moyen d’un systeme vasculaire tres développé et a moins de 100pm des éléments cellulaires
[40] (Figure 9). Ce systeme vasculaire est estimé représenter a 2.2% =+ 1.0% de la masse
totale de 1'os cortical, pour une densité vasculaire de 0.68 + 0.27 vaisseau/mm?® de tissu
osseux [41]. Les données concernant la densité vasculaire au sein de ’os médullaire varient
selon les modeles et les sources [42], cette densité serait d’un ordre entre une dizaine et

quelques centaines de vaisseaux/cm?.
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Figure 9: Section transversale du tissu osseux (dessus) révélant 'organisation structurelle
de la vascularisation en os long, Naish et al. [43] . Représentation schématique (gauche)
et reconstruction histologique (droite) du systéme vasculaire (en vert: CD31; en rouge:
endomucine) d’une calvaria de souris, d’apres Rindone et al. [44].

La vascularisation est un élément clé du maintien de I’homéostasie osseuse: outre
l’apport de 'oxygene et des nutriments, le flux sanguin permet 1’évacuation des métabolites
secondaires et déchets liés a l'activité cellulaire du tissu. De plus, le recrutement des MSC
ou la mobilisation des CSH s’effectue en grande partie par la diffusion de chemokines
circulantes dans le plasma sanguin [45]. La richesse de communication entre cellules
vasculaires/endothéliales et cellules ostéoblastiques est également a origine d’une poten-

tialisation de I’angiogenese et de la minéralisation [46].
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Innervation du tissu osseux

Le systéme nerveux est relié au tissu osseux majoritairement par des nerfs sensoriels [47],
et par des nerfs autonomes [48]. La communication entre thalamus et substance grise
périaqueducale (PAG) d’un coté, et tissu osseux de l'autre est faite au niveau des ganglions
spinaux ou se situent les corps cellulaires des neurones qui font la jonction entre tissu

osseux et moelle épiniere (Figure 10).

/V

GCentral nervous system

Dorsal root ganglion \ @

Marrow cavity ‘ Periosteum

Receptor

Free-fiber endings  Encapsulated endings

Density and total number of nerve fibers at mineralized bone, bone marrow, and periosteum [123].

Mineralized bone Bone marrow Periosteum

Proximal Diaphysis  Distal Proximal Diaphysis Distal Proximal Diaphysis Distal

head head head head head head
Innervation density (fibers/mm?) 203 159 2.1 214 104 9.9 117.0 73.1 1774
Total number of nerve cells (mm?) 2.86 4.62 337 4.97 10.27 4.62 0.06 0.09 0.07

Figure 10: Innervation du tissu osseux : acteurs impliqués, distribution des neurones
sensoriels et densité des fibres nerveuses au sein du tissu osseux, Marrella et al. [47]

L’innervation du tissu osseux est treés largement associée a un roéle de nociception,
mais son implication dans des mécanismes de croissance [49] ou de régénération [50] a été
rapportée. Majoritairement absente dans le développement de matériaux pour l'ingénierie
tissulaire osseuse, la question de l'innervation du tissu endommagé n’en demeure pas
moins fondamentale pour appréhender une vue d’ensemble fidele a ’aspect physiologique

du tissu osseux.

Moelle osseuse, niche endostéale et cellules souches

Au coeur de la structure osseuse, dans 1’os trabéculaire, se trouve la moelle osseuse. L’on
distingue deux types de moelle, "rouge" et "jaune". Le terme de niche endostéale s’applique
davantage a la moelle rouge, qui revét une fonction particuliere: partiellement décrite
précédemment a propos de son role a ’échelle de 1'organisme, la niche endostéale est

constituée d'un ensemble de progéniteurs hématopoiétiques et mésenchymateux (55%),
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et d’adipocytes (45%) [51]. L’ensemble des cellules souches hématopoiétiques évoquées
plus haut, qui possédent la capacité de s’auto-renouveler a I’état indifférencié, et de
s’engager vers les lignées myéloides, lymphoides et érythrocytaires, rassemble une popula-
tion hétérogene de progéniteurs [52]. Seule une faible proportion de ces cellules (<0.08%
des cellules de la niche [53]) est capable d’assurer I'hématopoiese a long terme, les autres
cellules finissant par vieillir et épuiser leur potentiel "souche'. Avec I'age, la population
hématopoétique va diminuer, la moelle rouge va étre remplacée par la moelle jaune [54],
et I'individu connaitra une diminution de ses capacités de repopulation hématopoiétiques
(Figure 11).

[ cartilage
[ Red Marrow
[] Yellow Marrow

Infancy Childhood Adolescence  Early Adulthood
>25 years

Figure 11: Distribution des moelles dites rouge et jaune selon I'dge des individus, Chan et
al.[54]

La moelle "jaune" est principalement constituée de tissu adipeux, avec 90% d’adipocytes
[55]. Ce tissu adipeux représente 70% du volume de moelle osseuse (et 10% de la masse
graisseuse de 'organisme chez 'adulte sain [56]), et exerce un rdle paracrine de régulation

de l'activité des ostéoblastes et ostéoclastes, lignées impliquées dans le remodelage osseux.

Remodelage et homéostasie du tissu osseux

L’ensemble des acteurs listés ci-dessus interviennent tous dans la régulation structurelle
et physiologique du tissu osseux. En plus du maintien des populations cellulaires, le tissu
osseux doit également régulierement renouveler sa matrice extracellulaire, notamment les
cristaux d’hydroxyapatite. Au cours du temps [57], et sous les contraintes mécaniques dues
a lactivité physique [58], le tissu minéralisé s’altere, et doit étre remplacé. Ce processus
adaptatif permanent est le remodelage osseux, et intervient tout au long de la vie de

'individu pour remplacer continuellement la matrice osseuse (Figure 12). Le remodelage
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osseux s’organise par l'action concomittante de plusieurs acteurs cellulaires en unités
multicellulaires basales, ou "BMU" (Basic Multicellular Unit) [59]. Le remodelage se
décompose en une cascade d’étapes [60] impliquant quatre acteurs cellulaires majoritaires
: les ostéocytes, les ostéoblastes (issus de progéniteurs mésenchymateux), les ostéoclastes
et les macrophages (issus de progéniteurs hématopoiétiques).

Brievement, les ostéocytes sont les cellules majoritaires peuplant la matrice minéralisée
de l'os, formant un maillage a travers 1’os cortical. Les ostéoblastes sont a 'origine
de la synthese de I'hydroxyapatite. Les ostéoclastes ont pour fonction la digestion
enzymatique de '’hydroxyapatite et des fibres de collagene sur lesquelles elle s’est nucléée
[61]. Les macrophages sont des cellules circulantes du systéeme immunitaire et de la réponse

inflammatoire [62].

Activation et résorption Reminéralisation et néo-formation

Capillaire endosteal
% Monocytes
Pré-ostéoblastes
o

Pre-ostéoclastes @ \
o)
- Ostéoclaste

. Ostéoblastes
_Macrophages Ostéoblastes en quiescence (BLC)

SO

Ostéoide

Os néo-
forme

Qs natif

Figure 12: Les étapes du remodelage osseux

1. Activation

Une pluralité de signaux, mécaniques [63] ou hormonaux [64], peuvent étre a 1’origine
de l'initiation du remodelage du tissu osseux. En effet, 'activité physique et les
contraintes de charges qui y sont associées influencent la masse osseuse [65]. Une
contrainte mécanique élevée induit une augmentation de la masse osseuse tandis
qu’une faible contrainte (prenons I'exemple (treés ordinaire) d'un séjour spatial durant

lequel, par absence de gravité, les contraintes mécaniques imposées a l'os sont plus
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faibles [66]) induit une perte de masse osseuse.

Ces changements de contraintes sont pergus par les ostéocytes [67], qui peuvent
stimuler la minéralisation par la sécrétion de facteurs [68] ou provoquer 'activation
du remodelage osseux [69] par le recrutement des ostéoclastes par sécrétion de la
protéine RANKI (NF-kB ligand).

L’activation des ostéoclastes peut étre également médiée par action hormonale : c’est
le cas pour 'hormone parathyroidienne (PTH) [70], qui en cas d’hypocalcémie va
provoquer l'augmentation de production de M-CSF (macrophage-colony-stimulating
factor) et de RANKI, deux principales cytokines responsables de la différenciation

et de l'activation des ostéoclastes [71].

2. Résorption

Apres activation dans la zone ou les signaux (mécaniques ou hormonaux), ont été
recgus, les ostéoclastes vont induire une digestion enzymatique de la matrice osseuse

par sécrétion de vésicules acides lysosomales [72].

3. Inversion

La résorption de la matrice par les ostéoclastes laisse des vestiges acides de matrice
collagénique, lesquels sont internalisés par des cellules mononuclées. Ce nettoyage
de la zone de résorption induit un micro-environnement favorable au recrutement et
a lactivation des ostéoblastes [73] avec la présence de PTH, et de peptides propices

a ’adhésion des ostéoblastes.

4. Formation

Les ostéoblastes vont, sur la durée, reconstituer le tissu ostéoide, et finir par entrer
en quiescence a sa surface, tandis que ceux entravés dans le tissu néo-formé vont se

différencier en ostéocytes [74].

Sous l'influence de facteurs tels que le vieillissement, le genre, le patrimoins génétique
ou I'environnement, le remodelage est sujet a des dysfonctionnements qui contribuent a
fragiliser le tissu osseux [75]. Lorsque le tissu osseux se rompt, le remodelage seul devient

insuffisant, et différents mécanismes de réponse se mettent en place.
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1.2 Régénération du tissu osseux

1.2.1 Les traumatismes et pathologies du tissu osseux
Le traumatisme osseux : la fracture

"La fracture (du latin fractura, de frangere, "briser") est la rupture d’un os ou d’un cartilage
dur' telle que la définit le dictionnaire LAROUSSE [76].

Divers systeémes de classification de fracture existent pour répondre aux spécificités
de chaque os et de chaque traumatisme. Dans un souci d’uniformité, une classification
des fractures sous forme de nomenclature codée a été adoptée [77], qui catégorise deux
aspects fondamentaux du traumatisme : 1-la localisation et 2-la morphologie de la fracture.
Ainsi, plus de 1500 types de fractures peuvent étre identifiés afin d’optimiser la prise en
charge du patient et résoudre d’éventuels problemes de communication entre intervenants
médicaux.

De fagon résumée, quatre grandes catégories de fractures —indépendamment de leur
localisation— peuvent étre distinguées. Une fracture peut étre ouverte ou fermée, selon
que 'os a traversé la peau pour se retrouver a l'air libre ou non, auxquelles s’ajoutent 2
sous catégories selon la présence ou 'absence de déplacement, si I’os se divise en plusieurs
parties distinctes, dont I'une sort de I’alignement du tissu. A ces quatre catégories (ouverte,
ouverte déplacée, fermée, fermée déplacée) peuvent s’ajouter différents motifs de fracture,
qui détermineront la prise en charge thérapeutique personnalisée du patient [78] (Figure

13).
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Figure 13: Les motifs de fracture, calqué sur McGuigan [78]

Sur les 30 derniéres années, bien que le nombre absolu de fractures ait augmenté [79]
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avec la croissance démographique [80, 81], une stabilisation [82] voire une diminution de
leur incidence [83] ont été rapportées. Il semblerait que I’ensemble des progres autour des
soins et de la prise en charge des patients ait contribué a cette amélioration. Ainsi, 2 a
4% de la population mondiale sont affectés d’au moins une fracture chaque année, soit
160 a 320 millions d’individus, placant la prise en charge des traumatismes osseux comme

un enjeu majeur de santé publique.

Influence de 1’age, du genre, du patrimoine génétique et de I’environnement

L’influence de ’age et du genre sur 'incidence des fractures est un parametre étudié depuis
la seconde moitié du 20e siecle [84, 85]. Une étude épidémiologique réalisée sur plus de
15 000 individus & Edinburgh en 1998 [86] avec des résultats cohérents avec les études
antérieures a mis en évidence pour la premiere fois deux tendances. Premierement, chez les
jeunes adultes 'incidence des fractures s’avérait pres de 3 fois supérieure chez les hommes
que chez les femmes tandis qu’au dela de 60ans, cette incidence était 2.3 fois inférieure
a celle des femmes. En second lieu, I’analyse de I'incidence globale des fractures chez
I’Homme fit ressortir trois profils associés au plus grand nombre de fractures : les jeunes
adultes masculins, I’ensemble des patients les plus agés, et les femmes a partir de 40 ans.
Chez la population adulte, 'argument principal avancé pour justifier cet écart d’incidence
est la corrélation avec une propension a adopter des comportements a risque physiques
significativement plus prononcée chez les hommes[87]. Dans la population vieillissante, et
plus particulierement chez les femmes ménopausées (avec la diminution de la production
d’oestrogenes et la perte de leur effet inhibiteur des ostéoclastes [88]), 'ostéoporose est
un facteur observé, connu et décrit a 'origine des fractures [89]. Un certain nombre de
pathologies d’origine génétique est également corrélé avec un défaut d’ostéogenese [90],
induisant une augmentation du risque de fracture et constitue un enjeu thérapeutique a

part entiere.

D’autres facteurs, au-dela de la physiologie intrinseque a 1’age ou au genre des individus,
ont été reportés comme aggravants dans le processus de réparation: le tabagisme [91], la
consommation excessive d’alcool [92], un régime alimentaire appauvri en vitamines A et

D [93]...

1.2.2 La réponse physiologique consécutive a la fracture

Dans les rares cas ou la fracture est minime, et ou 1’'os est fermement immobilisé, la

réparation spontanée du tissu osseux peut s’effectuer par régénération des lamelles, sans
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remodelage. Cependant, dans la grande majorité des cas de discontinuité du tissu osseux,

la cascade de réparation physiologique de 1'os est un processus qui suit quatre étapes clés
94] (Figure 14):

1- Hématome post-
trauma — Réponse
inflammatoire aigtie

2- Cal fibreux/
Tissu ostéoide

3- Cal dur

4- Os Néo-forme

N
5- Restauration
ad integrum

Figure 14: Etapes de réparation physiologique post-fracture
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1. L’hématome post-traumatique et la réponse inflammatoire aigué
La fracture du tissu osseux implique une cassure de la partie minéralisée, mais
également celle du systeme vascularisé, plus fragile, qui le traverse. La rupture
des vaisseaux entraine une hémorragie locale, proportionnelle a 'ampleur du tissu
endommagé. Ces bouleversements des organisations spatiales et physico-chimiques
de I'environnement diis a un afflux sanguin et a une coagulation supraphysiologiques
vont entrainer une réponse inflammatoire avec un pic d’intensité a 24h, qui s’étend
jusqu’a 7 jours apres la fracture. Aux limites du site du traumatisme, on retrouve
les événements inflammatoires avec 'arrivée de cellules du systéme immunitaire :
Neutrophiles (puis monocytes), Macrophages, Lymphocytes T associés a un profil

cytokinique riche en molécules pro-inflammatoires (TNF-alpha, IL (1-beta,6,8,10,12)).
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Dans le méme temps, les tissus limitrophes a la fracture sécretent en grandes quantités
des molécules pro-recrutrices des progéniteurs (SDF-1 pour recruter les MSC, VEGF
pour stimuler 'angiogenese) et cellules propices a la régénération du tissu endommagé
(activation de la chondrogenese et 1'ostéoblastogenese, inhibition des ostéoclastes).
Au coeur du site du traumatisme, en ’absence de vascularisation, une hypoxie et
perte de nutriments due a l’ischémie surviennent, et une modification du pH vient

entrainer une acidose locale.

2. Le cal fibreux/ tissu ostéoide

Cette nécrose induite par le traumatisme, et caractérisée par 'acidose aigué ainsi
qu'une hypoxie critique, provoque un recrutement important de progéniteurs chron-
drogéniques. Entre le 5¢ et le 15° jour, ces chondrocytes vont permettre la synthese
d’un tissu cartilagineux, légerement résistant a la déformation, principalement con-
stitué de collagene. Vers le 15° jour, des chondrocytes hypertrophiques et des
ostéoblastes matures commencent a libérer de I’ALP et précipitent le pyrophosphate
circulant en déclenchant la cristallisation de I’hydroxyapatite, et des néovaisseaux

bourgeonnent des bords vers le coeur du défaut [95].

3. Le cal dur

Entre le 20° jour et 2 mois, les processus initiés pour former le tissu ostéoide se
maintiennent et se renforcent en direction du centre du défaut : la minéralisation
des tissus progresse, tandis que le cal cartilagineux se résorbe. La vascularisation
est abondante. A ce stade, des ostéoclastes sont recrutés et commencent a initier le

processus de remodelage du tissu néo-formé.

4. L’os néo-formé

La formation du cal dur va progressivement permettre, durant le second mois, la
restauration de 'intégrité tissulaire. L’os est capable de fournir une résistance
mécanique a des efforts modérés. Le cal cartilagineux est completement résorbé. La

vascularisation atteint les besoins physiologiques.

Lorsque la restauration ad integrum est atteinte, 'ossification est maintenant com-
pletement rétablie selon les normes physiologiques, avec un tissu néoformé et renforcé. Ce
tissu est plus susceptible de résister aux contraintes mécaniques que le reste de 'os, avec

une structure identique a celle précédant la 1ésion: la régénération est optimale.
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1.2.3 Le défaut osseux critique

Dans certaines circonstances, lorsque la perte osseuse est trop importante ou liée a des
facteurs de comorbidité, la réponse physiologique échoue dans son role de régénération
osseuse. L’union des deux extrémités rompues n’est pas atteinte (non-union), et le terme
de défaut osseux critique est alors employé en définition des cas ou le tissu osseux ne
pourra pas achever une restauration ad integrum sur une durée de convalescence standard.

L’incidence de non-union est estimée a 5% de 'ensemble des fractures [96], soit 8 a 16
millions de personnes touchées chaque année suivant 'incidence des fractures osseuses
[79]. 1l n’existe pas de consensus chez 'Homme sur la taille du défaut critique [97, 98], la
criticité étant patient-dépendant (a4ge, comorbidité, circonstances du traumatisme, acces
et qualité des premiers soins...).

L’enjeu thérapeutique majeur de la perte osseuse est donc de conserver un défaut
osseux en dessous du seuil critique de non-union. Le diagnostic de criticité du défaut
n’apparaissant qu’a posteriori de la fracture, les cliniciens doivent intervenir face a tout
défaut osseux suspecté critique. Seront par exemple considérés a risque les patients agés,
ou souffrant de pathologies chroniques telle que diabete, maladies auto-immunes, les

patients polytraumatisés...

1.2.4 Les stratégies de réparation
Les greffes

En se basant sur les projections précédemment décrites que 3% de la population est
affectée par un traumatisme osseux, dont 5% d’entre eux nécessiteront une intervention

spécifique, la demande en greffons osseux s’éleverait en France a plus de 100 000 par an.

Ce chiffre est relativement proche de celui fournit par un rapport annuel d’activité des
Banques frangaises de tissus de I’Agence de la Biomédecine (Figure 15), qui indique environ
72 000 greffons d’os (dont >99% de tétes fémorales) distribués pour 50 000 receveurs en
2020, a remettre en perspective des événements liés a 1’épidémie du SARS-COV2, pour

lesquels une large diminution du nombre de fractures a pu étre rapporté [99].
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Tableau T22 — Nombre de receveurs de greffe de tissus et unités tissus greffés par type de tissus en 2020

Nombre de receveurs PP

Type de tissus ayant benéficié d'un Greffons distribues a un

greffon distribué greffeur en France
Cornées “(GLAC) 4392/ (NEFG) 3521* | 4466/ (NATT) 3751*
Membranes amniotiques 3969 4839
Os Massif 282 299
Tétes fémorales 50020 71357
Peau (cm2) 173 457687.5
Valves cardiaques™ 223 228
Artéres 503 661
Veines 1747 2911
Tendons et ligaments 284 342
Os Autologue 218 220
Ménisques 25 25
Total 61836 543036

Source : Rapport annuel d'activité des banques de tissus francaises

.
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Figure 15: Nombre de greffes effectuées en France en 2020, rapport de 1’Agence de la
Biomédecine

Les stratégies thérapeutiques basées sur la greffe de tissu osseux sont divisées en 3

catégories:

1. L’autogreffe
L’autogreffe constitue une stratégie théoriquement idéale, car reposant exclusivement
sur I'utilisation de tissu osseux provenant d’un autre site du méme organisme pour
combler une perte osseuse [100]. D’un point de vue physiologique, le greffon respecte
parfaitement I’homéostasie native du tissu endommagé. L’histocompatibilité est
également garantie, permettant une réponse immunitaire appropriée, atout majeur
de la prise de greffe. L’organe est immédiatement disponible, et ne nécessite pas de
traitement particulier. Toutefois, il est rare de pouvoir bénéficier de suffisamment
de tissu osseux disponible pour le comblement d'un défaut osseux. De plus, dans le

cas de certains patients polytraumatisés, agés, ou atteints par une pathologie de
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I'os, I'autogreffe ne peut étre envisagée afin de réduire les risques de comorbidité.
Enfin, un risque de contamination lors de I'intervention chirurgicale existe malgré le

respect des regles d’asepsie, le tissu transplanté n’étant pas stérilisé.

En France, entre 2016 et 2020, 1924 patients ont bénéficié d'une greffe de tissu
osseux autologue, soit environ 385 par an (Source: Rapport annuel d’activité des

Banques de tissus francaises).

. L’allogreffe

Lorsqu’elle est possible, 'allogreffe présente les mémes qualités que 'autogreffe :
respect du tissu natif d’un point de vue composition, architecture, et physiologie.
Cependant, I'histocompatibilité des tissus entre deux patients représente un frein
majeur a l'utilisation des ces allogreffes. En effet, en dépit d’une préparation
limitant au maximum l'immunogénicité par le site donneur [101, 102], les événements
d’inflammation aigué et de rejet [103, 104] mettent en péril la prise de greffe. En
outre, dans le cadre de transplantation, les risques d’infection et de non consolidation
dis & 'immunosuppression des patients sont accrus [105]. Enfin, le nombre d’organes
disponibles et celui des patients avec un besoin de greffe sont inégaux, a l'instar de

I'ensemble des besoin en transplantation d’organes [106].

En France, entre 2016 et 2020, 131 734 tétes de fémur ont ainsi été prélevées (26
350 par an) et 475 os (95 par an) dans le cadre d’allogreffe (Figure 16) (Source :
Rapport annuel d’activité des Banques francaises de tissus ), et un stock d’environ

40 000 tétes fémorales existe.
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Tableau T16. Evolution de I'activité tétes fémorales depuis 2016

Activité Tétes fémorales 2016 2017 2018 2019 2020
Recgu 26458 26479 27551 29434 22870
Distribué 47106 56155 65999 79730 71357
Importé 126 433 498 1754 4130
Exporté 4947 7036 8190 11792 9679

Source : Rapport annuel d'activité des banques de tissus frangaises

Figure T11 : Evolution de I’activité tétes fémorales depuis 2016 (issue du tableau T16)
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Figure 16: Evolution de l'activité de tissus en France entre 2016 et 2020, rapport de
I’Agence de la Biomédecine

Par le nombre absolu d’interventions effectuées, 1’allogreffe semble constituer une
stratégie thérapeutique efficace face au nombre de défauts osseux. Cependant, cette
solution ne parvient pas a répondre a la quantité grandissante de demandes, et le
colt de revient du matériel est estimé entre 2 et 10 fois plus onéreux que le recours
a un substitut [107].

La xénogreffe

La xénogreffe est la transplantation de matériel biologique entre deux especes
différentes [108, 109]. L’essor des outils de modification génétique récents [110]
ont permis de s’affranchir des obstacles majeurs a la xénogreffe. Ces derniers sont
similaires a ceux associés a ’allogreffe, avec des risques potentiels d’inflammation

aigué et de rejet des greffons par conflit d’histocompatibilité.

En France, la xénogreffe est assujettie a la Loi n°® 2004-800 du 6 aotit 2004 rela-
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tive a la bioéthique. Aucune donnée n’est disponible sur le site de I’Agence de la
Biomédecine au regard de 'utilisation clinique de tissus animaux au service de la
médecine humaine dans le cadre de xénogreffe osseuse. Cependant des produits sont

disponibles a l'exploitation commerciale [111, 112].

Face au déséquilibre substantiel de la balance offre/demande, aux limites d’histocompatibilité

associées aux greffes, au cotit de préparation et transport des greffons, et des contraintes

de standardisation des procédures de fabrication/préparation des greffons, les substituts

synthétiques ont bénéficié d'un essor de développement et de marché.

Les substituts de synthese

Bien que la quéte d’un matériau idéal de substitution osseuse ait connu un engouement

récent, notamment grace a I’émergence de nouvelles technologies, I'utilisation d’implants

existe depuis plusieurs milliers d’années [113]. La découverte la plus datée a ce jour est

'insertion (au marteau) d’une plaque d’or pour combler le défaut osseux d’un crdne de

chef d’une tribu pré-colombienne, il y a 6 500 ans [114]. Cependant, I'efficacité du recours

a de telles stratégies étant évaluée a la survie de I'individu, les notions de performance

de l'intégration du matériau a long-terme, sa dégradabilité, et le confort du patient sont

longtemps demeurés des enjeux secondaires.

Les notions d’ostéoinduction, ostéoconduction, et ostéointégration [115] permettent de

définir la performance de I'intégration du matériau par la capacité du matériau a 1/ se

lier au tissu hote (ostéointégration), 2/ constituer un support de colonisation matricielle

minérale, vasculaire et/ou nerveuse (ostéoconduction), 3/ initier ou amplifier une réponse

favorable a la reconstitution d’un tissu osseux (ostéoinduction).

Historiquement, les métaux, de par leur accessibilité, leur malléabilité et leur résistance

aux contraintes mécaniques, ont constitué un matériau de substitution privilégié [116].

La premiere génération de matériaux de substitution, utilisée jusqu’aux années 1980,

était dite "bio-inerte', avec pour seule fonction la réponse a un besoin mécanique, et

congue pour une intégration définitive. La seconde génération, a partir des années 1980,

prit en considération 'aspect de l'interaction générée avec le tissu hote au travers de

modifications de la surface du matériau. Des méthodes de traitements physiques ou

chimiques sont apparues afin de générer des topologies et des textures propices a une

interface hote-matériau biologiquement plus favorable, ainsi que I'application de matériaux

bioactifs tels que I'’hydroxyapatite pour optimiser 'ostéointégration et 1’ostéoconduction.

Avec la deuxieme génération, la notion de résorbabilité du matériau entre pour la premiere

fois en considération dans ce contexte d’alliage métallique pour la réparation osseuse. A
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partir des années 2000, la troisieme génération de biomatériaux permettra de tenir compte
de I'aspect d’ostéoinduction, par ’ajout de facteurs de croissance destinés a étre libérés
au cours du temps, notamment dans des structures en titane bénéficiant d’une porosité
satisfaisante. Ainsi, la majorité des matériaux métalliques possedent une base d’acier
inoxydable et/ou de titane, auxquels peuvent étre alliés divers autres métaux tels que
zinc, tantale, niobium, magnésium, strontium...

Toutefois, la majorité de ces implants n’étant pas dégradés par 'organisme, la per-
sistance de matériel métallique (bien que non ferrugineux, et donc compatibles avec des
dispositifs d’imagerie, par exemple) peut constituer un obstacle physiologique pour le

remodelage du tissu natif.

Le développement des substituts de céramiques est analogue a celui des substituts de
métaux, avec des céramiques initialement "inertes" —essentiellement composées de zircone
ou d’alumine—, puis I'apparition de céramiques "bioactives" qui s’appuient notamment
sur des bioverres, et des céramiques résorbables [117]. Dans un effort de biomimétisme, les
composés conventionnellement rassemblés sous 'appellation "biocéramique" sont générale-
ment élaborés sur une base de phosphate de calcium [118]. Identifiés des la fin du
XVle siecle dans le tissu osseux [119], les phosphates de calcium physiologiques seront
regroupés par Werner en 1786 sous 'appellation d’apatite, du grec apatao (frauder,
tromper). Cette dénomination provient du fait que I'apatite a longtemps été confondue
avec d’autres minéraux [120]. Bien que le terme d’apatite englobe un large spectre de
minéraux de méme structure cristallographique, il ne s’agit pas d’un seul minéral (Figure
17). L’hydroxyapatite physiologique constitue donc une forme d’apatite, mais pas la seule
source potentielle de calcium et de phosphore utilisable pour la synthese de substituts

osseux.

24



Table 1
Existing calcium orthophosphates and their major properties [1,2].

Ca/P molar Compounds and their typical abbreviations Chemical formula Solubility at 25 °C,  Solubility at  pH stability range in aqueous

ratio —log(Ks) 25 °C, g/L solutions at 25 °C

0.5 Monocalcium phosphate monohydrate (MCPM) Ca(H,P04),-H,0 1.14 ~18 0.0-2.0

0.5 Monocalcium phosphate anhydrous (MCPA or MCP) Ca(H,P04), 1.14 ~17 a

1.0 Dicalcium phosphate dihydrate (DCPD), mineral brushite CaHPO4-2H,0 6.59 ~0.088 2.0-6.0

1.0 Dicalcium phosphate anhydrous (DCPA or DCP), mineral ~ CaHPO4 6.90 ~0.048 4

monetite

133 Octacalcium phosphate (OCP) Cag(HPO4)2(P0O4)4-5H,0 96.6 ~0.0081 5.5-7.0

15 a-Tricalcium phosphate (-TCP) a-Casz(PO4)> 25.5 ~0.0025 b

15 B-Tricalcium phosphate (3-TCP) B-Cas(P0O4)2 289 ~0.0005 b

1.2-22 Amorphous calcium phosphates (ACP) Ca,Hy(P0O4),-nH,0, n = 3-4.5; ¢ < ~5-1249
15-20% H,0

1.5-1.67 Calcium-deficient hydroxyapatite (CDHA or Ca-def HA)®  Cajo — x(HPO4)x(PO4)s — x(OH)> _ »  ~85 ~0.0094 6.5-9.5
(0<x<1)

167 Hydroxyapatite (HA, HAp or OHAp) Cay0(PO4)s(OH), 11638 ~0.0003 95-12

1.67 Fluorapatite (FA or FAp) Ca;0(PO4)6F2 120.0 ~0.0002 7-12

1.67 Oxyapatite (OA, OAp or OXA)" Cay0(PO4)0 ~69 ~0.087 b

2.0 Tetracalcium phosphate (TTCP or TetCP), mineral Cay(P04),0 38-44 ~0.0007 b

hilgenstockite

@ Stable at temperatures above 100 °C.

> These compounds cannot be precipitated from aqueous solutions.

© Cannot be measured precisely. However, the following values were found: 25.7 + 0.1 (pH = 7.40),29.9 + 0.1 (pH = 6.00), 32.7 + 0.1 (pH = 5.28). The comparative extent
of dissolution in acidic buffer is: ACP > o-TCP > 3-TCP > CDHA > HA > FA.

4 Always metastable.

€ Occasionally, it is called “precipitated HA (PHA)".

f Existence of OA remains questionable.

Figure 17: Variétés d’orthophosphates de calcium, Dorozhkin [120)]

En effet, ces composés peuvent étre utilisés afin d’apporter in situ un substitut dont
le remodelage libere directement les éléments propices a la formation d’hydroxyapatite.
C’est le cas du phosphate tricalcique (Caz(POy)s2), qui figure parmi les substituts osseux
de synthese les plus utilisés. Cependant, 1'utilisation des biocéramiques est assujettie a
deux défauts principaux : des propriétés de déformation a la contrainte moindres que

celles des substituts métalliques, et une friabilité élevée.

Les bioverres et le Silicium

L’utilisation des bioverres pour la régénération osseuse, dont les prémices remontent aux
années 1970, [121] a connu également un certain succes, le silicium étant un élément
abondant et malléable. Les bioverres sont souvent des assemblages de Calcium, Sodium
et Silicium (Si) (certains bioverres sont également congus a base de Bore ou de Phosphore

[122]), dont la stoechiométrie influence la capacité de liaison a l'os (Figure 18).
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Si0,
A: bone bonding (Class B material)
B: non-bonding (low reactivity)

A C: non-bonding (high reactivity)
D: non-bonding (non glass forming)
E: Class A bioactivity (Bioglass®
D composition exists within this region)

Ca0 Na,0
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Figure 18: Composition des bioverres (haut), Crush et al. [123] et interaction physiologique
avec 'os, Zhou et al. [124]

Un plus large développement est consacré en section 3.2 a la question de 1'utilisation
du silicium, composant conventionnel des bioverres. Brievement, le dioxide de silicium
permet de générer une interface avec le calcium propice a la nucléation d’hydroxyapatite,
permettant une ostéointégration efficace. Deuxiéme élément le plus abondant de la crotite
terrestre (environ 28%) [125], de nombreuses études ont montré le rdle biologique impor-
tant du Si chez 'Homme [126].

Au niveau des os, le Si est un élément essentiel a la formation des tissus : au début des
années 1970, il a été démontré qu'une carence en Si était impliquée dans les désordres de
la formation osseuse [127, 128]. Différents auteurs ont rapporté une meilleure bioactivité
des biomatériaux grace a la présence de Si, qui favorise la synthese du collagene de type

I, la différenciation ostéoblastique et la réparation osseuse [129-133]. Deux études ont
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identifié des mécanismes d’action potentiels du silicium (Figure 19): Ha et al. [134]
ont mis en évidence que des nanoparticules de silice étaient internalisées par endocytose
par des progéniteurs ostéoblastiques murins (MC3T3-E1), entrainant une activation de
I’autophagie menant a une augmentation de la différenciation ostéoblastique. Zhou et
al. [135] ont rapporté que I'acide orthosilicique pouvait entrer dans cette méme lignée
cellulaire par I'action des protéines de transport membranaire NBC-1 et induire la synthese
de microARN 146a, avec pour conséquence la levée de I'inhibition de la différenciation

ostéoblastique exercée par NF-KB.

'd
@ eme = ﬁ <
/ / l.y:mm :

@@d =]
}

OB differentiation

Figure 19: Mécanismes cellulaires d’action du Silicium par activation de I'autophagie
décrite par Ha et al. [134] et par inhibition de NF-KB rapportée par Zhou et al. [135]

L’ensemble de ces rapports soulignent donc l'intérét et le fort potentiel de 'inclusion

de Si dans les biomatériaux utilisés pour la régénération osseuse.

Le cahier des charges idéal

Au final, la diversité des substituts osseux permet de répondre a différents besoins, avec une
performance variable [118] (Figure 20). Ces solutions alternatives aux greffes dépendent

également de la spécificité du défaut osseux visé, et des contraintes qui lui sont associées.
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Table 3 Osteoconductive scaffolds

Type Graft Osteoconduction Osteoinduction Osteogenesis Advantages
Bone Autograft 3 2 2 “Gold standard”
Allograft 3 1 0 Availability in many forms
Biomaterials DBM 1 2 0 Supplies osteoinductive
BMPs, bone graft extender
Collagen 2 0 0 Good as delivery
vehicle system
Ceramics TCP, hydroxyapatite 1 0 0 Biocompatible
Calcium phosphate 1 0 0 Some initial structural
cement (CPC) support
Composite B-TCP/BMA 3 2 2 Ample supply
grafts composite
BMP/synthetic - 3 — Potentially limitless supply
composite

Score: 0 (none) to 3 (excellent). DBM: demineralised bone matrix, TCP: tricalcium phosphate, BMA: bone marrow aspirate, BMP: bone
morphogenetic protein.

Figure 20: Performance des substituts osseux comparativement a des stratégies de greffe,
Giannoudis et al.[118]

La formulation d’un matériel performant résiderait ainsi davantage dans un substitut
hybride fonctionnalisé, plutdt que dans I'application d’'un matériau universel.

L’utilisation d’un substitut seul ne semblant pas suffisante, le matériel de greffe idéal
pour guérir un défaut osseux de taille critique se situerait dans une fenétre comprenant
I’ensemble des bénéfices et avantages des greffes et des substituts de synthese sans leur
contrepartie négative, avec pour objectif le mimétisme physiologique du tissu osseux natif.
L’objectif a atteindre serait ainsi la réparation du tissu osseux en utilisant ’organisme
de ’hote comme bioréacteur, afin de reproduire un état tissulaire d’origine, sans apport
d’éléments persistant a long terme, qui ne seraient pas naturellement présents au sein du
tissu natif. Ce concept de restauration des fonctions du tissu vivant par 1'utilisation de

matériel biologique existe sous le terme d’ingénierie tissulaire.

28



1.2.5 L’ingénierie tissulaire

"Tissue Engineering is the application of principles and methods of engineering and
life sciences toward fundamental understanding of structure-function relationships
in normal and pathological mammalian tissues and the development of biological
substitutes to restore, maintain, or improve tissue function" Skalak and Fox, 1988

L’ingénierie tissulaire est I’application des méthodes et principes de I'ingénierie et
des sciences de la vie vers la compréhension fondamentale des relations structure-
fonction dans les tissus sains et pathologiques des mammiferes, et le développement
de substituts biologiques afin de restaurer, maintenir ou améliorer la fonction
tissulaire.

Historiquement définie par écrit pour la premiere fois en 1988 par Skalak et Fox [136]
(cf encadré ci dessus), la notion d’ingénierie tissulaire définie ci-dessus sera complétée
par Langer et Vacanti en 1993 [137] qui y apporteront 3 piliers fondamentaux (encadré
ci dessous) : 1) des cellules 2) des substances promotrices de tissu 3) des matrices de

support.

"Three general strategies have been adopted for the creation of new tissue: 1)
Isolated cells or cell substitutes. This approach avoids the complications of surgery,
allows replacement of only those cells that supply the needed function, and permits
manipulation of cells before infusion. Its potential limitations include failure of
the infused cells to maintain their function in the recipient, and immunological
rejection. 2) Tissue-inducing substances. The success of this approach depends on
the purification and large-scale production of appropriate signal molecules, such as
growth factors, and, in many cases, the development of methods to deliver these
molecules to their targets. 3) Cells placed on or within matrices" Langer et Vacanti

Trois grandes stratégies ont été adoptées pour la création de nouveau tissu: 1) des
cellules isolées ou des substituts cellulaires. Cette approche évite les complications
de chirurgie, permet le remplacement des seules cellules qui pourvoient la fonction
nécessaire, et permet la manipulation des cellules avant injection. Ses limitations
potentielles comprennent I’échec des cellules injectées a maintenir leur fonction au
sein de leur réceptacle, et un rejet immunologique. 2) Des substances promotrices de
tissu. La réussite de cette approche dépend de la purification et de la production a
grande échelle de molécules de signal approprié, telles que des facteurs de croissance,
et, en de nombreux cas, le développement de méthodes pour apporter ces molécules
a leur cibles. 3) Des cellules placées sur ou au sein de matrices.
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Cette définition demeure actuellement le consensus selon lequel I'ingénierie tissu-
laire repose sur la capacité d’'un matériel biologique a induire, restaurer, maintenir ou
améliorer une fonction tissulaire a l'aide d’éléments acellulaires de support, matriciels ou
environnementaux. Dans le cas de 1'os, I'objectif est de maintenir les roles structurels,

d’homéostasie ionique et d’hématopoiese propres au tissu osseux.

1.2.6 Ingénierie du tissu osseux

L’homéostasie osseuse est atteinte par un équilibre dynamique de trois aspects interdépen-
dants (Figure 21): une organisation spatiale cohérente avec une fonction mécanique,
qui abrite un environnement physico-chimique dont les parametres vont influencer les
échanges entre acteurs cellulaires, lesquels pourront agir si nécessaire pour apporter des
modifications et des ajustements. Cet équilibre physiologique est rompu lors d’événements
particuliers, dont le plus prévalent est la fracture, entrainant une perte de fonctionnalité

du tissu.
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Figure 21: Schéma heuristique des acteurs et mécanismes majoritaires impliqués dans le
maintien de ’homéostasie osseuse
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Dans ce contexte, I'ingénierie tissulaire osseuse a pour objectif de s’appuyer sur les
connaissances fondamentales actuelles sur et autour de ces trois systemes clés afin de
restaurer cette homéostasie le plus rapidement et efficacement possible, notamment dans
un contexte ou l'organisme seul est dans I'incapacité d’apporter une réponse physiologique
suffisante.

Les stratégies employées en ingénierie tissulaire impliquent une approche manufacturée
selon un procédé répétable et reproductible pour fournir des produits fiables et fideles au
cahier des charges. Sallent et al.[112] mettent en lumiere la faible quantité de substituts
développés et les difficultés rencontrées pour atteindre les niveaux d’exigence réglemen-
taires et compatibles avec une production de large échelle de produits thérapeutiques de
substitution osseuse. L'un des moyens de répondre a cette démarche Qualité est le recours
a des technologies de fabrication additive, dont I'utilisation dans un cadre professionnel
est assujettie au respect de la norme ASTM52900-21 de I’Organisme International de
Standardisation (ISO) (Figure 22).
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additive - Les procédés d’impression 3D, d’apres la norme

L’adaptation des concepts de fabrication additive dans le domaine du vivant a vu le

jour a la fin du 20° siecle, et a été répandue sous l'appellation générique Biofabrication.
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1.3 Biofabrication en ingénierie tissulaire - 20 ans de

rétrospective

1.3.1 Contexte historique et définitions

Apparu pour la premiere fois dans la littérature a propos de la biominéralisation de
perles & partir d’un substrat inorganique en 1994 [138], puis présenté comme le "mariage
entre biologie et microfabrication", le terme biofabrication a été redéfini en 2016 par une
collaboration internationale de leaders de I'ingénierie tissulaire fédérée par Groll comme "la
génération automatisée de produits biologiquement fonctionnels présentant une organisa-
tion structurelle, a partir de cellules vivantes, molécules bioactives, biomatériaux, agrégats
cellulaires tels que des micro-tissus, ou des constructions hybrides cellules-matériaux, par
de la bio-impression ou du bio-assemblage et le processus subséquent de maturation des
tissus." [139].

Dans ce consensus redéfini par Groll et al., deux termes apparaissent: bio-assemblage

et bio-impression (Figure 23).

Biofabrication > Biofabrication in TE and RM TE and RM
Bioprinting Bioassembly | Classical TE Insitu TE Cell
direct spatial automated cells and implantation Therapy
. arrangement of assembly of cell factors of tissue injection
Natural Technological = | co|is / materials / containing are seeded inductive of cells
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——> biotechnology S tissue equivalent equivalent recruitment tissue
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3 o e and / or eration
— synthetic biology v del modulation
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. P immune
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response

Figure 23: Place de la Biofabrication parmi 'ingénierie tissulaire, Groll et al. [139]

Le bio-assemblage définit par Groll et al. est "la fabrication de constructions hiérar-
chisées disposant d’une organisation 2D ou 3D pré-établie par ’assemblage automatisé
d’unités de fabrication pré-formées contenant des cellules, générées via auto-organisation

cellulaire ou par la confection de blocs de construction hybrides cellules-matériau, en
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utilisant des technologies de soutien telles que des moules microfabriqués ou des dispositifs

microfluidiques”.

La bio-impression est définie par "l'utilisation de procédés de transferts assistés par
ordinateur pour la création de motifs et l'assemblage de matériaux vivants et non vi-
vants par une organisation 2D ou 3D pré-établie, dans le but de produire des structure
bio-ingénierées au service de la médecine régénérative, de la pharmacocinétique, et de la

recherche sur la biologie cellulaire fondamentale" [140].

Dans un contexte de médecine régénérative, le bio-assemblage est donc une application
en deux temps de produits d’ingénierie tissulaire, tandis que la bio-impression a pour

vocation de créer un produit directement implantable.

1.3.2 La bio-impression

Analogue des procédés de fabrication additive, la bio-impression connait un essor depuis le
début des années 2000 [141]. Sur un aspect sémantique, le terme bio-impression fait écho
au champ lexical de 'imprimerie : ainsi, la bio-impression réféere au procédé par lequel du
matériel (encre ou bioencre) est transféré sur un support au moyen d’un appareil dédié
(imprimante, station de bio-impression). Une nuance importante apportée par Groll et al.
[142] existe entre les termes d’encre et de bioencre: "bioencre" s’utilise exclusivement s’il y
a incorporation de cellules vivantes dans le matériel final avant le procédé d’impression,
tandis que le terme "encre', ou "encre-matériau’, correspond a 1’élaboration de tout autre
matériel a imprimer ne contenant pas de cellule vivante.

Récemment, un effort bibliographique rétrospectif [143-145] a vu le jour pour remettre
en perspective les vingt dernieres années de recherches consacrées au développement, a
l'utilisation et a la recherche portant sur les technologies de bio-impression (Figure 24).
Bien que les outils de récupération des articles ayant servi a réaliser ces études different
(Santoni et al. ont rassemblé plus de 9000 articles avec un algorithme de recherche tres
ouvert : environ 60 mots-clés d’inclusion; Pedroza-Gonzalez et al. ont utilisé un algorithme
de recherche élaboré avec une dualité bioencre et impression 3D selon 50 mots-clés environ,
pour un total de 393 articles; Ng et al. ont opté pour une recherche basée sur 3 mots-clés,

pour un total de 351 articles), les tendances observées sont comparables.
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Dans chacune de ces revues, trois a quatre procédés de bio-impression semblent se dé-
marquer du reste du parc technologique (Figure 25) : I'extrusion [146], la stéréolithographie
[147] (qui n’apparait pas chez Pedroza-Gonzalez et al., et dont il est possible qu’elle ait été
associée a l'extrusion), le jet d’encre [148], et I'impression assistée par laser. L’extrusion
trone a la premiere place, représentant la technologie de bio-impression la plus populaire,
qui consiste au dépot maitrisé du matériau en le faisant passer a travers une buse, en
contact avec le support receveur de I'impression. L’augmentation du nombre absolu de
publications au cours du temps met en avant I’écart entre 'utilisation de ’extrusion et
celle des autres technologies. Cependant, le ratio de publications associées a 1'une ou

I’autre des technologies présentées ne semble pas étre modifié.
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Figure 25: Répartition des principales technologies de bio-impression par la taille de
résolution et le volume du matériel transféré, inspiré par De Oliveira et Catros et al.

Plusieurs arguments peuvent étre avancés en faveur de 1'utilisation préférentielle de
I'extrusion (Figure 26): tout d’abord, la popularisation massive de 'impression 3D s’est
grandement faite autour de I'extrusion, et I'accessibilité des appareils et consommables
en termes de cotlits donne un tres net avantage a cette technologie. Ensuite, toujours
grace a la démocratisation de 'impression 3D, la formation requise et la manoeuvrabilité
d’une imprimante a extrusion est également plus accessible, et un plateau de performance
est atteint plus aisément qu’avec des technologies qui bénéficient d’un développement et
d’expérience utilisateur moins poussés. Enfin, le net avantage de I’extrusion est sa capacité

a pouvoir générer de larges structures, avec des stations modulables pour imprimer avec
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des tétes multiples dont les diametres vont généralement permettre ’extrusion de matériau
par couche de plusieurs millimetres a quelques centaines de micrometres. Cependant
I’extrusion possede un désavantage important : sa difficulté a imprimer des matériaux selon
des couches fines. En effet, la réduction du diametre de la buse d’impression augmente les
contraintes d’imprimabilité, avec une plus forte contrainte de cisaillement, ce qui peut
lourdement affecter la viabilité du matériel biologique qui subit ces forces [149]. Réduire la
dimension de la buse augmente également sa fréquence d’obstruction lors de 'utilisation
d’encres a caractere colloidal, telles que des suspensions cellulaires, qui peuvent s’agréger
et former des coagulums. L’impression de matériaux moins visqueux s’accompagnera égale-
ment de plus grandes difficultés pour générer une structure en 3D stable et reproductible,
avec des défauts d’homogénéité et des évenements de fusion potentielle entre les couches
successives d'impression. En résumé, dans un contexte d’ingénierie tissulaire, I’extrusion
convient principalement a des projets d’impression de matériau a viscosité élevée, avec
de grandes densités cellulaires (lorsque les cellules sont utilisées) pour compenser l'effet
délétere du procédé, pour la biofabrication de structures larges (de quelques dizaines de

millimetres a quelques dizaines de centimetres).

La stéréolithographie, qui nécessite un bain d’encre pour pouvoir générer des structures
dont les couches sont successivement polymérisées par 1'utilisation d'une source UV, est
peu ou pas utilisée dans le cadre d’impression d’encre cellulaire, et convient davantage
a la biofabrication de supports sur lesquels des cellules sont ensemencées a posteriori,
appartenant au sous-ensemble technologique du bio-assemblage plutot qu’a celui de la

bio-impression.

Pour des travaux demandant une résolution plus élevée, d’autres technologies de
bio-impression se révelent donc plus performantes : c’est le cas du jet d’encre qui, par
I'utilisation de valves, permet 1’éjection de gouttes d’encre au travers d’une buse, sans
contact avec le support receveur. Cette technologie favorise I'impression de matériel selon
une taille qui varie généralement de plusieurs centaines de micrometres a une centaine de
micrometres. Sans la contrainte de contact avec le support, le jet d’encre offre la possibilité
d’une impression beaucoup plus rapide, et grace a sa plus haute résolution, consomme
moins de matériel biologique par rapport a 'extrusion. Toutefois, le matériau imprimé par
jet d’encre subit toujours des contraintes de cisaillement en passant au travers de la buse
d’éjection, ce qui peut engendrer des pertes de viabilité pour du matériel cellulaire. La
projection du matériel s’accompagne également de contraintes de comportement de I’encre
a son entrée en contact avec le support, pour maitriser la performance et la reproductibilité

du procédé. Le jet d’encre trouve une place de prédilection dans la création de motifs et de
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structures de moyenne dimension (de quelques millimetres jusqu’a quelques centimetres),

et est généralement adopté dans le cadre de recherche in vitro.

La technologie d’impression assistée par laser, qui fera ’objet d’'un développement
ci-apres en section 1.3, se positionne sur une résolution équivalente ou supérieure a celle du
jet d’encre, avec du matériel imprimé a une résolution allant d’une centaine de micrometres
a quelques dizaines de micrometres. Le laser permet le transfert de matériel sans contact,
et sans buse, ce qui garantit une viabilité cellulaire optimale par 'absence de contraintes
de cisaillement élevées. En théorie, I'utilisation du laser est plus avantageuse par rapport
a celle du jet d’encre pour I'impression de cellules uniques, dans des volumes de 1’ordre
de la centaine de picolitres, ou dans le cadre de bio-impression avec une hiérarchisation
spatiale tres régulée. Cependant, 'emploi de volumes aussi faibles limite 'utilisation
de I'impression laser a la formation de structures de petite taille, et dans un volume si
faible qu’il faut davantage considérer 'impression laser comme de I'impression en 2D
plutot qu’en 3D. L'utilisation de I'impression laser trouve un intérét dans la réalisation de

travaux tres fins, notamment en recherche fondamentale.

Table 2  Bioprinting methods.

Bioprinting Inkjet 3D bioprinting Microextrusion 3D Laser-assisted 3D Stereolithography (SLA)

method bioprinting bioprinting (LAD)

Description Thermal, piezoelectric, Mechanical or pneumatic  Bioink and cells are Use digital light to cure
or electromagnetic forces dispense bioink suspended on the bottom  bioink in a layer by layer
forces expel successive through a nozzle of a ribbon and when fashion
drops of bioink onto a vaporized by a laser
substrate pulse, are propelled to a

receiving substrate
Advantages High speed, availability,  Ability to use high High degree of precision  High degree of
low cost viscosity bioink and print  and resolution, ability to fabrication accuracy,
high cell density use high viscosity bioink  and low printing time
and print high cell
density
Disadvantages  Lack of precision in Distortion of cell Time consuming, high Use of high intensity UV

Effect on cells
Cost

droplet placement and
size, need for low
viscosity bioink

>85% cell viability’
Low

structure

As low as 40% viability'
Medium

cost

>95% cell viability'
High

light, lengthy post-
processing, lack of
compatible materials
>90% cell viability”
Medium

Figure 26: Spécificités des principales technologie de bio-impression, Knowlton et al. [150]

Concernant les tissus cibles de 'utilisation des technologies de bio-impression (Figure
27), les tissu osseux, vasculaire et cartilagineux se disputent les 3 premieres places, avec
des proportions 2 a 4 fois plus importantes que le reste des tissus selon les revues de
la littérature consultées [143, 144]. Les tissus osseux et cartilagineux, du fait de leur

rigidité intrinseque, constituent une cible de choix pour 'impression de matériaux de haute
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viscosité. Compte tenu de la place prépondérante de ’extrusion parmi les technologies
d’impression, un lien semble pouvoir étre tissé entre I'impression de structures de grandes

tailles et rigides, et les tissus qui coincident avec ces spécificités.
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Figure 27: Tissus cibles de 'utilisation des technologies de bio-impression, par Santoni et
al. et Gonzalez et al. [143, 144]

En effet, 'essor de 'impression 3D dans l'industrie s’étant fait principalement par
I'extrusion de matériaux rigides, la pression de concurrence a fait naitre du matériel
plus performant, plus simple d’utilisation et moins coliteux. Lors du transfert de cette
technologie vers les structures de recherche et développement de santé médicale, I’extrusion
a donc d’emblée bénéficié d’une place privilégiée. Ainsi, bien que les principales causes
de mortalité (cardiopathies ischémiques, accidents vasculaires cérébraux, bronchopneu-
mopathie chronique obstructive, cancers et maladies neurodégénératives [151]) constituent
les enjeux majeurs actuels de recherche et de santé publique, c’est le tissu squelettique
qui, par pragmatisme d’application de ’extrusion, a intronisé la bio-impression et en
constitue aujourd’hui une figure de proue. Le développement des autres technologies
permettra probablement dans le futur de voir le ratio de publications sur les tissus osseux
et cartilagineux diminuer au profit d’autres cibles potentielles.

Evoqué précédemment, le role crucial et universel de la vascularisation dans la biologie
de l'organisme place également le tissu vasculaire au centre des intéréts de recherche.

Enfin, le développement d’hydrogels, tel que mis en évidence par Gonzalez et al., est
le reflet de 'effort collectif et continu, indépendamment du tissu cible, a identifier une

formulation de (bio)encre optimale pour 'ingénierie tissulaire.
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1.3.3 Scaffolds, encres et cellules des bioencres
Les scaffolds et hydrogels

La notion de scaffold, traduite par "échafaudage", regroupe ’ensemble des structures
élaborées pour servir de support ou de véhicule aux éléments biologiques, cellulaires ou
non, a placer in situ. La majorité de ces structures sont destinées a étre implantées,
cependant certains matériaux de bio-assemblage dits "sacrificiels" existent et permettent
de servir de tuteurs au produit final, et sont résorbés ou retirés avant I'implantation.

La formulation de I’encre qui constitue le scaffold est influencée par différents aspects.
En premier lieu, c¢’est le tissu cible ou un objectif fixé de propriétés physico-chimiques a
respecter en termes de volume, de propriétés mécaniques et d’interactions chimiques qui
va conditionner le cahier des charges a respecter. Ce cahier des charges, en fonction du
choix des composants de I'encre, va orienter le choix de la technologie de bio-impression
a employer. Enfin, 'adoption d’'une technologie d’impression spécifique déterminera la
fomulation finale de ’encre pour en respecter la fenétre d’imprimabilité, dont les limites
sont dépendantes de la rhéologie du matériau (plasticité, viscosité). Ainsi, pour que le
matériau final puisse disposer de propriétés conformes au cahier des charges établi, il faut

tenir compte du procédé d’impression par lequel sa structure sera congue (Figure 28).
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Figure 28: Techniques de bio-impression et pré-réquis des bioencres, Cally et al. [152]

Par exemple, pour la fabrication d’'un substitut osseux de nature biocéramique, il est
fréquent de recourir a de 'extrusion [153, 154]. Pour atteindre le seuil d’imprimabilité
relatif a ce procédé, la poudre initiale est généralement mélangée a un solvant organique
tel qu’'un alcool afin d’obtenir une pate céramique extrudable. Apres extrusion, le
matériau subit un frittage —procédé d’élévation de température qui permet de faire

évaporer le solvant et de souder les particules— qui lui conférera ses propriétés finales
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avant implantation. Parmi les points critiques, la température et la durée de frittage
vont largement influencer les propriétés physiques du matériau (porosité, élasticité, etc.),
lesquelles seront elles-méme dépendantes de la formulation de la pate pour en permettre
I’extrudabilité. Cet exemple illustre la nécessité de tenir compte de chaque procédé et
de ses caractéristiques intrinseques pour garantir ’obtention d’un matériau fidele au
cahier des charges élaboré. Dans cet exemple, I’encre-matériau n’inclue pas de cellules
car le procédé de fabrication du scaffold est hautement délétere (présence de solvant
toxique, frittage a température létale), mais le produit fini est biocompatible, et peut étre
imprégné d’une suspension cellulaire et/ou enrichi en principes actifs lors d’une étape
d’ensemencement ou de trempage.

Dans les cas ou le matériau imprimé est destiné a intégrer nativement des cellules, la
formulation d’une bioencre requiert de faire correspondre les besoins physiologiques des
cellules avec les limites d'imprimabilité [155]. Dans la plupart des cas, les formulations de
bioencre ont une faible viscosité pour permettre leur imprimabilité, et sont pourvues d'un
additif congu pour en permettre la réticulation —la formation d’un ou de plusieurs réseaux
tridimensionnels, par voie chimique ou physique— sous I'action d’un signal spécifique. Le
terme d’hydrogel [156] est souvent utilisé pour désigner les bioencres réticulées, du fait de
leur contenu élevé en eau. L’utilisation de ces hydrogels a pour but principal d’imiter une
matrice extracellulaire de faible rigidité comparé au tissu osseux [157]. Ainsi, bien que les
hydrogels soient tres efficaces au regard de 'interaction biologique avec les cellules, leurs
propriétés mécaniques sont tres faibles, et ils ne permettent pas la récupération rapide
de la fonction de support ou de mobilité du membre concerné. Les hydrogels destinés a
I'ingénierie tissulaire osseuse sont nombreux a étre développés sous une forme injectable
[158-160]. 11 est ainsi possible de les associer a des procédés de biofabrication, mais leur
compatibilité avec des stratégies de bio-impression dépendent du facteur de réticulation
employé: signal photonique, température, réaction chimique...

L’encapsulation de cellules au coeur des hydrogels [161] exerce également une influence
sur la composition finale du gel, ainsi que la possibilité de sa dégradation. Toutes les
cellules ne peuvent pas étre encapsulées, et le choix des éléments cellulaires a impliquer

dans la formulation de la bioencre dépend de la stratégie de régénération retenue.

Les cellules de I’ingénierie tissulaire osseuse

Dans le cas du tissu osseux, pour favoriser la minéralisation d’un tissu néo-formé,
'ingénierie tissulaire repose sur deux leviers stratégiques : 1) apporter des cellules compé-
tentes pour minéraliser ou reconstituer la partie minérale du tissu cible en implantant des
cellules cultivées ex vivo ou en stimulant le recrutement des cellules hotes et 2) induire

la minéralisation du tissu de fagon a activer directement les mécanismes de signalisation
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du phénotype de minéralisation, ou de maniere indirecte en exercant un controle sur les
effecteurs et messagers secondaires de ces mécanismes.

Les cellules les plus favorables a la reconstruction d’un tissu minéralisé sont, de par
leur phénotype, les ostéoblastes. Bien que des lignées immortalisées avec un phénotype
équivalent existent[162], I'isolement d’une quantité suffisante de ces cellules a partir de tissu
sain pour des besoins d’ingénierie tissulaire serait associé a un rendement extrémement
préjudiciable devant la difficulté et le cotit du procédé. De plus, 'expansion et le maintien
in vitro de ces cellules est également techniquement difficile et cotiteux, et requiert un
temps de préparation désavantageux lorsque l'ingénierie tissulaire a pour objectif une
quasi-immédiate disponibilité de produits. Comparativement, 1’extraction et le maintien
ex vivo de cellules souches et de progéniteurs présentant un potentiel ostéogénique a partir
de stroma mésenchymateux est plus simple. Comme évoqué précédemment, la source de
MSCs la plus répandue depuis leur découverte est la moelle osseuse [163]. En clinique,
la récupération de ces cellules est un processus qui s’effectue généralement de maniere
opportuniste dans le cadre de greffes de cellules souches hématopoiétiques. Dans le but de
greffer les CSH de la moelle d’'un donneur a un patient immunodéprimé receveur, jusqu’a
500 ml de moelle sont prélevés au niveau de la créte iliaque. Certains résidus d’os et
de tissu adipeux sont retenus dans la filtration de la moelle. Avec le consentement du
donneur, ces déchets opératoires peuvent étre valorisés pour en extraire des populations
de progéniteurs mésenchymateux a des fins de recherche.

En dépit du caractere universel de 'utilisation des MSCs dérivées de la moelle osseuse
(hBMMSCs), il existe des populations de cellules avec des capacités phénotypiques équiva-
lentes dans des tissus plus accessibles. Par exemple, le tissu adipeux est une source riche
en cellules souches. Cependant, ces cellules ont été identifiées comme moins compétentes
d’un point de vue ostéogénique que les hBMMSCs [164]. En réalité, la plupart des tissus
adultes contiennent des cellules présentant des phénotypes comparables aux MSCs [165],
respectant la nomenclature minimale définie par la Société Internationale de Thérapie
Cellulaire [166] : la capacité d’adhésion au plastique (pour la culture in vitro), 'expression
d’un profil phénotypique minimal (présence des marqueurs membranaires CD105, CD73,
CD90; absence des marqueurs CD45, CD34, CD14 ou CD11b, CD79alpha ou CD19,
HLA-DR), et la capacité a se différencier en chondroblastes, adipocytes, et ostéoblastes.

Parmi les tissus dans lesquels ont été retrouvées des MSCs, les tissus dentaires, et
notamment ceux des dents de sagesse, ont particulierement retenu l’attention de la
Recherche a partir des années 2000 pour trois principales raisons. La premiere, tres
pragmatique, est que ces tissus constituent des sources tres accessibles de produits
cellulaires : en effet, 'avulsion des dents de sagesse est une pratique chirurgicale tres

courante, et les tissus retirés sont considérés comme des déchets opératoires. Ensuite,
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I'intervention chirurgicale est associée a un risque tres faible pour la santé du patient, avec

une pénibilité réduite, comparativement a l'isolement de MSCs obtenues par prélevement

de moelle osseuse, plus invasif et nécessitant un cadre opératoire plus important. Enfin, les

dents de sagesse font partie des derniers tissus a développer leur maturité lors du passage

de l'individu a I’dge adulte. Cette latence de développement préserve 'immaturité du

tissu et permet une grande pureté de ses cellules [167], qui restent pendant une longue

période isolées dans une niche spécifique.

Plusieurs sous-populations de cellules souches d’origine dentaire et péri-dentaire ont

été identifiées selon leur tissu d’appartenance (Table 1 et Figure 29):

Acronyme
DPSCs
SHED
PDLSCs
PCs/DFSCs
ABMSCs
TGPCs
SCAPs

GMSCs

Table 1.1: Populations et origines des cellules souches dérivées de tissus dentaires

Cellules et sources
Dental pulp stem cells
Stem cells from human exfoliated deciduous teeth
Stem cells from human periodontal ligament
Precursor cells from human dental follicle of wisdom teeth
BMSCs from human alveolar/jaw bone
Tooth germs progenitors cells from third molar
Stem Cells from Apical Papillas

Gingiva-derived mesenchymal stem cells
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Figure 29: Sources, identités et phénotypes des cellules souches dérivées des tissus dentaires
d’apres Kong et al. [176]

L’ensemble de ces cellules souches ont été décrites comme sources potentielles pour la
régénération du tissu osseux [176-178] et plusieurs études comparatives ont été menées dans
I'optique d’identifier les populations présentant les plus grandes capacités régénératrices.

Dans l'objectif de régénérer du tissu osseux, les travaux présentés ci-apres ont pour
source cellulaire des Cellules Souches dérivées de la Papille Apicale (SCAPs), une sous-
population identifiée dans les papilles apicales de dents de sagesse, capable d’induire une

minéralisation de leur environnement.

Les SCAPs, cellules souches de la papille apicale

Les SCAPS ont été comparées aux DPSCs (cellules souches de la pulpe dentaire) [179] et
aux PDLSCs (cellules souches du ligament parodontal) [180], deux populations rapportées
comme exprimant, parmi les cellules souches dérivées des tissus dentaires, les phénotypes
ostéogéniques et prolifératoires les plus avantageux [181]. Ces études comparatives in
vitro ont mis en exergue que les SCAPs possédaient des potentiels ostéogénique et d’auto-
renouvellement supérieurs a ceux des autres cellules souches dentaires.

Les SCAPs ont également été comparées aux hBMMSCs. Les MSCs, découvertes
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en 1976 [163] et largement décrites ensuite[166], constituent le gold standard des lignées
multipotentes a partir desquelles la différenciation ostéogénique est possible [182].

Des profils d’expression fondamentaux tres similaires ont été retrouvés chez les SCAPs
et les MSCs [183, 184]. De plus, les SCAPs présentent des capacités de différencation
ostéogénique a minima comparables [185], si ce n’est supérieures [174, 186, 187] a celles
des MSCs.

Les SCAPs ont aussi été rapportées comme capables d’induire une réponse ostéogénique
plus performante en présence de protéines bactériennes [188], mettant en avant ’hypothese
d’une plus grande résistance de cette population face aux infections [186].

Par leur facilité de préléevement, leur disponibilité et leur potentiel ostéogénique, les
SCAPs constituent donc un modele cellulaire privilégié pour I'ingénierie tissulaire osseuse

et ont été utilisées comme matériel cellulaire dans le cadre de ces travaux de these.

1.4 La Bio-impression Assistée par Laser

1.4.1 Origine historique du LASER

La technologie du LASER « Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation
» (amplification de lumiere par émission stimulée de rayonnement)[189] est dérivée du
MASER (Microwave Amplification by Stimulated Emission of Radiation) créé par Townes
[190], dont le fonctionnement exploite le principe d’émission stimulée de rayonnement
théorisé par A. Einstein [191].

En 1916, Einstein avanca ’hypothese suivante (Figure 30) : un atome a I’état excité,
sous l'incidence d’un photon, est capable de se désexciter et d’émettre un photon de
méme polarisation, dans la méme direction de propagation et la méme longueur d’onde
que le photon incident. Toutefois, cette émission stimulée de photon n’est possible que
dans un contexte particulier, impossible a démontrer expérimentalement avec les moyens

technologiques de 1’époque.
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Figure 30: Principe de fonctionnement de l’emission stimulée de rayonnement.

Cette théorie d'une émission de rayonnement par stimulation a ainsi été exploitée par
Townes dans les années 1950, jusqu’a aboutir a la création du MASER. L’ensemble de ces
travaux lui vaudront par ailleurs I’'obtention du prix Nobel de physique en 1964. Cependant,
c’est Maiman et al. [192] qui, largement influencés par les travaux de Townes, créérent au
début des années 1960 le premier montage expérimental de LASER « Light Amplification
by Stimulated Emission of Radiation » (amplification de lumiére par émission stimulée de
rayonnement)[189], et qui popularisérent cette technologie.

La création d’'un faisceau laser repose ainsi sur 1’exploitation de ce principe d’émission
stimulée, et nécessite trois éléments: une source d’énergie, un milieu d’amplification, et
une cavité optique.

La source d’énergie provoque 'excitation des atomes constituant le milieu dit d’amplification.
Une partie de ces atomes, retournant a leur état initial, va émettre des photons. Le
rayonnement émis est alors piégé dans une boucle de miroirs pour étre constamment
redirigé vers le milieu amplificateur. L’apport de la source d’énergie va permettre de
maintenir la population des atomes a I'état excité, les placant en condition favorable
d’émission stimulée de rayonnement. L’amplification est ainsi auto-stimulée par le rayon-
nement émis par la population des atomes maintenus a ’état excité : c’est le principe du
systéme de pompage en cavité optique [193]. Passé un certain seuil, le rayonnement généré
par la population d’atomes du milieu d’amplification dépasse les pertes de photons qui
franchissent le miroir partiellement transparent en sortie du milieu amplificateur, formant

un faisceau de photons: le laser (Figure 31).
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Figure 31: Représentation schématisée d'un systéeme de pompage optique et amplification
de lumiére par émission stimulée de rayonnement

Le faisceau laser généré possede des propriétés énergétiques intrinseques dépendantes
de la composition du milieu amplificateur, et du systeme de cavité optique réalisé. Cet

ensemble est conventionnellement caractérisé sous I’appellation source laser.

1.4.2 Le LIFT, précurseur de la Bio-impression Assistée par

Laser

Bien que les premieres utilisations du laser comme outil de transfert de matiere sont
apparues durant les années 1970 [194], le développement du LIFT « Laser Induced Forward
Transfert » (transfert par projection induit par laser), principe fondateur de I'impression
assistée par laser telle qu’appliquée par la suite en biologie, fut accordé a Bohandy et
al. [195] en 1986. Son prototype permettait de déposer du métal sur un support défini
(Figure 32). Le systéme, tel que présenté ci-apres, permettait selon ses propres termes «
I’écriture directe de métal a partir d’un film de métal déposé sur un support transparent

».
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FIG. 1. Schematic description of the apparatus for metal deposition from a }_
solid-phase precursor. The source material and target are in contact during
an actual experiment, 10 um

FIG. 3. An x-ray fluorescence profile of the copper deposition obtained with
a 110-m]J pulse at 193 nm.

Figure 32: Dispositif de LIFT (gauche) et dépot de cuivre sur surface receveuse (droite),
extrait de Bohandy et al., 1986

Dans cet article, un film de cuivre de 0.41 pm d’épaisseur a ainsi été projeté sur un
substrat de silicium situé a une distance <10pm du film donneur a ’aide d’un laser a
excimere. L’'impact du laser sur la couche métallisée a provoqué une élévation massive de
température, et la mince couche de cuivre a été localement vaporisée et s’est condensée
sur le support receveur. Cette utilisation a créé la possibilité de déposer des éléments
selon une résolution spatiale et quantitative sans précédent, associée a une préservation du
produit transféré. Dans les années qui ont suivi, 'utilisation de différentes sources laser
et différentes stratégies ont abouti a développer diverses méthodes et divers dispositifs

d’impression [196].

1.4.3 Adaptations du LIFT vers la biologie

Le LIFT trouva initialement des applications dans I'industrie électronique, notamment
pour l'impression de circuits par transfert de métal conducteur avec rapidité et précision
[197]. 11 faudra attendre les années 2000 pour que le domaine de la Biologie s’empare de
cette technologie afin de réaliser le transfert d’éléments biologiques [198], qu’il s’agisse
d’hydrogels [199], de cellules [200], ou de matériel plus fin tel que des protéines, des
principes actifs ou de ’ADN [201].
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Les encres utilisées en LIFT

Dans une revue de littérature consacrée aux utilisations du LIFT en biologie, Antoshin et
al.[202] mettent en évidence 3 éléments : tout d’abord, dans plus d’un tiers des études
(12 sur 33 au total), le milieu de culture des cellules a été utilisé comme seul élément de
composition de I'encre en dehors des cellules. Parmi les encres présentées dans cette revue
(Figure 33), l'alginate est le composé le plus utilisé (18 études sur 33) pour la formulation
d’une bioencre pour une application LIFT, bien que le collagene ait été décrit comme "'un
des meilleurs candidats pour la création de bioencres". Enfin, I’ajout de composants a pour
principaux objectifs la modification de la viscosité de ’encre, et prévenir les phénomenes

de séchage.
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Figure 33: Répartition des types d’encres utilisées en LIFT entre 2010 et 2018 (groupe
other : thrombine, gélatine, laminine, et Matrigel ; HA: Acide Hyaluronique), Antoshin et
al.[202]

Dans I’ensemble, les encres formulées pour les applications d’ingénierie tissulaire du
LIFT possedent principalement un réle de véhicule, de matrice transitoire congues avant
tout pour faciliter le procédé d’impression et le maintien en vie des cellules, avec des
propriétés biologiques post-impression intrinsequement limitées par le transfert de volumes

de l'ordre du nanolitre par goutte in situ.

Les dispositifs de LIFT

L’ensemble des technologies dérivées du LIFT se résume fondamentalement a 2 éléments:

un systeme d’échange de matiere avec une séparation entre le support donneur et le
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support receveur, et 'impact d’un faisceau laser qui provoque le transfert de matiere par
apport d’énergie.

Deux stratégies principales existent. Soit le systeme prévoit une couche d’absorption
d’énergie (EAL/CAE) recouvrant le support donneur, congue pour protéger le matériau
a transférer de I’énergie du faisceau laser. Soit, dans les autres cas, c’est le matériau de
transfert qui absorbera directement 1’énergie du laser et sera transféré.

Parmi les dispositifs de LIFT adaptés pour des utilisations en Biologie, on retrouve

notamment (Figure 34) :

1. Absorbing Film-Assisted LIFT (AFA-LIFT) [203] et Biological Laser Printing
(BioLP) [200]: la ou le LIFT n’implique que Iapplication et le transfert d'une EAL
de métal, le LIFT assisté par couche d’absorption et I'impression Biologique par
Laser reprennent 'idée fondamentale de 'EAL de métal sur laquelle est apposé le
matériel a transférer. Les impulsions de laser sont absorbées par 'EAL, a partir de

laquelle se créée la bulle de cavitation.

2. Matrix Assisted Pulse Laser Evaporation (MAPLE) [204]: la technique d’évaporation
de matrice assistée par impulsion laser ne requiert pas la présence de couche
d’absorption de 1’énergie (EAL). Le matériau a transférer est congu pour absorber
I’énergie du laser, en fonction de la longueur d’onde de la source. Aussi, la plupart
des dispositifs de MAPLE/MAPLE-DW (DW pour Direct Writing) sont associés a
des sources plus énergétiques, avec des longueurs d’ondes dans 'ultra-violet. Deux
dispositifs existent selon l'orientation et la focalisation du faisceau laser, mais dans

tous les cas le matériau va se comporter comme une EAL.

3. Laser Induced Backward Transfer (LIBT) [205]: le rétro-transfert induit par laser est
calqué sur le MAPLE-DW, avec pour seule différence I'inversion du montage entre
support donneur et receveur. Comme pour le MAPLE-DW, le matériau a transférer
est sa propre EAL, mais ce matériau est placé a 'emplacement habituellement
attribué au support receveur. L'impact du laser induit la formation d’un jet vertical,
mais la goutte de matériel est transférée sur un support placé au dessus. Le faisceau

laser traverse donc le support receveur sans interagir avec lui.
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Technology Characteristics Schematic approach

Laser induced forward High-powered pulsed laser |
transfer (LIFT) Print ribbon coated with a thin layer of
metal
Modified LIFT techniques
Matrix assisted pulse laser Low-powered pulsed laser (UV, |
evaporation direct write near-UV)
(MAPLE-DW) Matrix-embedded transfer layer to / LA
promote light absorption and energy
transfer
Absorbing film assisted-LIFT  Presence of a thick absorbing layer
(AFA-LIFT) between the ribbon and the cells I
(100 nm)
Biological laser printing Presence of a thick absorbing layer
(BioLP) between the ribbon and the cells
(75-100 nm)
Laser induced backward Laser is focused beneath the material
transfer surface so transfer is performed backwards

(similarly to MAPLE-DW)

Figure 34: Ensemble des dispositifs de transferts de matieres assistés par Laser utilisés en
Biologie, repris et modifié de Kerourédan et al., 2018

1.4.4 Mécanismes clés et contraintes relatives a la Bio-impression

Assistée par Laser
Bulle de cavitation et formation du jet

Comme évoqué précédemment, I'impact du faisceau laser sur une couche absorbante va
provoquer la formation d’un plasma. Ce plasma va entrainer localement une élévation
subite de température, de fagon radiale, avec pour origine son point de genese. Cette
élévation de température va vaporiser ’encre a I'interface de 'EAL sous la forme d’une
bulle dite de cavitation[206]. Cette bulle de vapeur enfle alors, et exercant une pression
sur le liquide qui 'entoure [207]. Dans un liquide infini, la bulle finit par imploser et
s’effondre sur elle-méme tandis que la température et la pression se dissipent, ce qui
renvoie le liquide & son état initial [208]. Cette dynamique de formation et d’effondrement
est mathématiquement modélisée par I’équation Rayleigh—Plesset [209, 210].

Dans un modele tel que ceux correspondants au LIFT et ses dérivés (hors MAPLE),
cette dynamique est légerement différente. En effet, 'EAL constitue une paroi contre
laquelle se forme la bulle de cavitation, qui enfle donc comme une demi-sphére (et non
une sphere). De plus, le matériel de transfert est une couche liquide mince (de l'ordre de
la centaine de micrometres d’épaisseur), qui dispose d’une interface avec I'air [211]. Au

moment de I'effondrement de la bulle, le liquide environnant se propage vers l'intérieur de
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la bulle en implosion. Dans le dispositif d’impression laser, a l'interface encre/air, I’encre
est alors soumise aux forces de déplacement de I’encre liées a I’effondrement de la bulle.
Ces forces provoquent la formation d'un jet en direction de I'air, du c6té opposé au point

initial de formation de la bulle de cavitation.

C’est ce jet, projeté vers le substrat receveur, qui est a I'origine du transfert de matiere.
Des études ont mis en évidence qu’il existe, dans un dispositif expérimental avec un laser
focalisé sur une interface eau/air, deux jets successifs distincts qui se rompent, un premier
tres fin et court qui suit 'expansion de la bulle de cavitation, suivi d'un second beaucoup
plus large et avec une cinétique plus lente qui coincide avec la fin de I'effondrement de la
bulle [212, 213] (Figure 35).

T=0 lus Sus 9us 13us  17us  2lpus  4lps  Slps

-+ > -+

Expansion de la Effondrement de la bulle
bulle de cavitation de cavitation

300pum
11lps  121ps  131ps 141pus  191ps  341ps  391ps 441pus  491us  541ps  591us

Figure 35: Reproduction in silico d’observations par ombroscopie de la formation de jets
liés & la dynamique de la bulle de cavitation & une interface eau/air, repris et adapté de
Cerbus et al.[213]

Tout jet formé va en effet s’étirer jusqu’a se rompre lorsque sa longueur excede sa
circonférence, phénomene décrit mathématiquement par Plateau et affiné par Rayleigh
sous le terme d’instabilité de Plateau-Rayleigh [214]. Selon la nature du jet rompu et
des tensions de surface exercées, une ou plusieurs gouttes vont se former. Si ’énergie
cinétique de ces gouttes est suffisante, elles atteignent la surface dite receveuse, achevant

le procédé d’impression.

52



L’impression assistée par laser peut ainsi se résumer a produire une bulle de cavitation
pour générer un jet qui va permettre la projection du matériel a transférer. La maitrise de

ce procédé repose sur la capacité a obtenir un jet, de maniere répétable et reproductible.

Parameétres influengant la formation du jet

La formation du jet (Figure 36) est influencée par un tres grand nombre de parametres,

dont les plus significatifs sont rapportés ici.

1. La formation de la bulle de cavitation [207, 215] : comme décrite précédemment, la
formation de la bulle de cavitation est ’étape clé de la formation du jet. La maltrise
de 'hydrodynamique de la bulle de cavitation (taille, pression, position par rapport

a la surface du liquide) et des éléments a 'origine de sa formation est donc cruciale.

L’un des premiers et plus important parametre a considérer est I’énergie transférée
a la couche d’absorption, qui permet la formation du plasma a l’origine de la bulle
de cavitation. Cette énergie est intrinseque aux caractéristiques de la source et a la
cadence de délivrance d’impulsions laser, deux parametres qui vont déterminer la
puissance du dispositif laser. De plus, cette énergie est a rapporter avec la surface du
support donneur traversée par le faisceau, pour déterminer la fluence (énergie/surface

de focalisation du faisceau) du dispositif d’impression.

En résumé, la maitrise de la fluence permet la maitrise de la délivrance de 1’énergie
apportée a la couche d’absorption pour créer le plasma et la bulle de cavitation. Une
énergie délivrée insuffisante se traduira par un plasma trop petit pour former une
bulle de cavitation capable d’induire un jet et, a 'inverse, trop d’énergie délivrée sera
a l'origine d’une bulle de cavitation disproportionnée compromettant la formation
du jet. Le choix de la nature et de I'épaisseur de la couche d’absorption est aussi un

élément déterminant.

2. La reproductibilité de la formation du jet et de la relaxation de la bioencre :
conséquence directe de 'effondrement de la bulle de cavitation, la formation du
jet en elle-méme est également soumise a divers facteurs. La formulation de la
bioencre [216], par ses propriétés rhéologiques et/ou la présence de particules de
tailles diverses pouvant constituer des agrégats, peut affecter les forces de tension de
surface qui s’exercent lors de la déformation de ’encre, et peut entrainer une soudaine
rupture du jet, puis la création de gouttelettes. L’étalement de la bioencre sur le

support donneur, si ce procédé n’est pas effectué de fagon répétable et reproductible,
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est a l'origine d’une différence d’épaisseur de couche d’encre, qui va influencer la
dynamique de la bulle de cavitation et donc la formation du jet. De plus, il y a un
risque pour que la quantité de matériau transféré par deux jets soit différente. Enfin,
la dynamique spatio-temporelle entre deux impacts laser, c’est a dire les intervalles
de durée et de distance entre deux pulses de laser pour créer deux jets différents,
peut mener a de grandes disparités de formation de jet. Si deux jets sont formés
de fagon trop rapprochée dans le temps et dans I'espace, ceux-ci peuvent fusionner
et nuire a la qualité finale de 'impression. De méme, si une bulle de cavitation est
générée tandis qu'un jet est déja en formation, I'encre n’a pas pu subir de relaxation
pour revenir a son état initial, et le second jet, ou les deux, peuvent étre affectés

par le procédé.

L’environnement dans lequel le processus d’impression s’exécute : les parametres
de température, de pression, et de composition du gaz a l'interface des substrats
donneur et receveur peut influencer le procédé d’impression et le comportement de
I’encre. Conventionnellement, les impressions sont réalisées dans 1’atmosphere de
la piece dans laquelle se situe la station de bio-impression. L’hygrométrie est un
parametre essentiel, car les volumes d’encre déposée sur le support donneur sont
généralement faibles (<100pul), et une atmosphere avec une hygrométrie faible peut
considérablement impacter la fenétre d’imprimabilité du matériau, dont les cinétiques
de séchage sur le support donneur seront beaucoup plus rapides. Idéalement, une
atmosphere proche de la saturation en humidité relative permettrait de limiter au

maximum cet effet négatif.

Donneur Impulsion laser Echauffement Formation de la

avec CAE Focalisé sur la CAE local de la CAE bulle de cavitation Création du jet Temps
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Figure 36: Formation du jet, adapté de Antoshin et al.[202]

Les facteurs présentés ici de fagon non exhaustive peuvent également étre interdépen-

dants :

par exemple, une faible hygrométrie va entrainer une évaporation partielle de

I’encre, dont la viscosité augmente au cours du temps, modifiant ses propriétés rhéologiques
et exigeant une bulle de cavitation de plus grande dimension pour obtenir un jet identique

a celui obtenu pour une encre placée dans une atmosphere saturée en humidité.
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Scénarios de formation de jet, distincts par leur finalité

Les régimes de jets créés par l'effondrement de la bulle de cavitation sont classés par

empirisme selon 'issue du procédé d’impression (Figure 37):

1. Le régime « sous seuil »[217] (subtreshold regime), regroupant toutes les conditions
aboutissant a une énergie de transfert insuffisante par la couche absorbante pour
générer une bulle de cavitation, ou la formation d’un jet qui s’effondre sur lui-méme

sans éjection d’une goutte vers la surface receveuse ;

2. Le régime « jet » [218](jetting regime), scénario idéal dans lequel une goutte est
éjectée de fagon reproductible a chaque impact du faisceau laser sur le support

donneur selon une orientation spatiale maitrisée ;

3. Le régime « panache »[219] (plume regime), regroupant toutes les conditions pour
lesquelles I’énergie transférée par la couche absorbante va engendrer la formation
d’un jet non reproductible, résultant en 1’éjection d’une ou plusieurs gouttelettes et

satellites dans des plans de projections variables.

Sous-seuil Optimal Turbulent Panache Dimension de la

r T T T = bulle de
\ | \ \
RARaEaESE

\ | \ \

\ | \ J .

cavitation
\ | \ \

Pas de transfert Transfert guidé d'une Transfert aléatoire Transfert chaotique
seule goutte définie d’une goutte principale de matériel
et de satellites

Figure 37: Régimes de jets, adapté de Antoshin et al. [202]

Ainsi, bien que les dispositifs, stations d’impression et modeles d’études different d’un
laboratoire a l'autre, la maitrise de la dynamique de formation d’un jet aboutissant a la
projection d’une goutte de bioencre vers un substrat receveur est au coeur du développe-

ment des stratégies reposant sur le principe d’impression assistée par laser [220, 221].
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1.5 Imprimer in situ, in vivo : vers un nouveau

paradigme de réparation du tissu osseux

La capacité de personnalisation de la programmation et 'automatisation de la bio-
impression ouvre des perspectives d’application clinique directe et personnalisée pour
les patients [222]. L’enjeu majeur de l'impression in situ, in vivo, par rapport a la
bio-impression indirecte est de pouvoir répondre efficacement (immédiatement, fonction-
nellement et de fagon personnalisée) au besoin du patient sans devoir passer par un délai
imposé de fabrication, stérilisation, bioassemblage et éventuellement, maturation avant
implantation [223]. Plusieurs systemes d’impression directe in vivo sont en cours de

développement [224] (Figure 38):

Pour le tissu osseux, Li et al. [225] ont mis au point en 2021 une station d’impression
par extrusion. Leur modele d’application était un défaut osseux tibial chez le cochon
nain. L’impression de leur matériau, de la gélatine methacrylamide (GelMA), avec sodium
alginate et polyéthylene glycol diacrylate (PEGDA) a permis d’obtenir des résultats de
reminéralisation du site du défaut significativement supérieurs a leurs défauts contrdles
laissés vides. Dans cette étude, des plaques de titane ont été utilisées en plus du matériau
déposé pour maintenir les capacités de mobilité post-opératoire des cochons nains. Les
auteurs décrivent la procédure comme avantageuse car plus rapide (en terme de temps

opératoire) en moyenne qu’une intervention chirurgicale conventionnelle.

Di bella et al. [226] proposent en 2018 l'utilisation d’un stylo d’extrusion (BioPen)
pour combler un défaut cartilagineux chez le condyle fémoral de mouton avec un matériau
a base d’acide hyaluronique methacrylé et de GelMA contenant des MSC dérivées du
tissu adipeux. L’utilisation de ce scaffold réticulé in situ sous I'action de d’un photoiniti-
ateur exposé aux UV, s’est révélée aux temps d’observation précoces comme supérieur
a 'utilisation de scaffold imprimé ez vivo, de microfracture et de défauts contréles non
traités. Le BioPen est décrit comme ergonomique et utilisable par un chirugien sans

besoin de formation spécifique au préalable.

Pour une application de régénération dermique, Albanna et al.[227] utilisent également
de l'extrusion, appliquée chez la souris et chez le porc. Les résultats des impressions
successives de fibroblastes et kératinocytes associés a une encre de collagene et fibrinogene
sur des défauts dermiques ont été comparés a des techniques conventionnelles de dépot de
cellules, et ont mis en évidence une formation plus précoce de derme mature et d’épiderme

en utilisant la technique de bio-impression. L’hypotheése avancée par les auteurs pour
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expliquer ce résultat réside dans 'organisation spatiale conférée par 1'utilisation de la
bio-impression. Skardal et al. [228] ont développé une station d’impression par jet d’encre,
pour une application dans un modele murin. Des cellules du fluide amniotiques ont été
associées a une encre a base d’acide hyaluronique hépariné, réticulée par photopolymérisa-
tion aux UV. Cette formulation de bioencre a montré la formation plus rapide d’un tissu
cicatriciel, avec une composition plus proche de celle d’'une peau native que des contrdles

utilisés (acide hyaluronique non hépariné, et sans cellules).
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Figure 38: Outils d’impression in situ appliqués chez l'animal. Extrusion de matériau
chez le cochon nain pour combler un défaut osseux (haut), de Li et al. [225]; BioPen
(milieu), extrusion pour reconstruction cartilagineuse chez le mouton Di Bella et al. [226]
et droplet (bas) pour la régénération cutanée chez la souris et le porc, Albanna et al.[227]

Pouvant si nécessaire étre associés a des technologies de scanner [229], ces systemes
permettent I'impression et I'implantation en une seule étape de matériaux directement
sur la zone d’intérét. Actuellement, ces dispositifs demeurent a I’état de prototypes, mais
ont pour objectif d’intégrer les salles d’intervention chirurgicale et, a terme, surpasser
la performance des outils actuellement utilisés. Sans toutefois remplacer le chirurgien,
le développement de ces stratégies d’impression in situ, in vivo pourrait permettre de

soulager une partie de sa charge de travail.
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Chapitre 2

Antériorité des travaux & Objectifs

2.1 Antériorité des travaux

2.1.1 La station d’impression NOVALASE

Le laboratoire BIOTIS est équipé depuis 2005 d'un prototype d’impression par LIFT,
disposant d'une source laser Nd:YAG de longueur d’onde 1064nm, qui génere des pulses de
30ns a une fréquence ajustable de 1 a 100kHz. La vitesse de déplacement du matériau au
moment du transfert a été mesurée aux alentours de 30m/s, pour une distance a parcourir
de 1mm entre substrat donneur et receveur. La capacité d’impression de ’appareil est
intrinseque au dispositif de déflexion du faisceau par des miroirs de balayage. Actuellement,
I’appareil est capable d’imprimer du matériel sur une surface d’environ 20cm?.
Initialement prévue pour de 'investigation in vitro, la station Novalase a été modifiée
pour permettre la réalisation d’impression in situ, in vivo grace a ’ajout, des 2016, d'un
portoir stéréotaxique sur la platine motorisée du support receveur, avec pour modele de
référence un défaut osseux circulaire critique (& 3.3mm, soit 0.34cm?) de la calvaria chez

la souris.

2.1.2 Historique des travaux de bio-impression laser

Ces travaux de these font suite a I’ensemble des travaux mené par 1’équipe de recherche

"Impression Laser" valorisés par plusieurs publications scientifiques internationales:
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Année

2010

2010

2011

2014

2014

2016

2017

2019

2019

Avancée

Premiere présentation de l'utilisation du LIFT au sein du laboratoire

selon différents parametres et revue de la littérature.

Démonstration de l'utilisation de la station par impression de motifs
composés de deux populations de cellules (Rabbit carcinoma cell line B16
et HUVEC Eahy926), et démonstration de viabilité cellulaire a 24h.

Impression de nano-hydroxyapatite et de progéniteurs ostéogéniques.

Suivi sur 15 jours de la viabilité, de la prolifération et du phénotype

Description exhaustive du protocole opératoire et impression de cellules

multipotentes murines

Etude de la physique de formation du jet comportant des cellules souches

mésenchymateuses murines

Démonstration que la co-impression de cellules endothéliales et de MSCs

permet le maintien spatial des cellules endothéliales (ECs)

Etude de impression de 2 motifs de MSCs avec hydroxyapatite et col-
lagene sur la régénération d'un modele murin de défaut osseux critique
dans la calvaria.

Démonstration que I'impression de ECs sur une matrice de collagéne +

MSCs permet le maintien spatial des motifs d’ECs

Investigation de 3 motifs ’'HUVECs imprimés in situ sur une matrice de
collagene/MSCs. A quantité équivalente ’HUVECs déposées, la réponse

osseuse differe selon la géométrie employée.

Ref

230]

[231]

[232]

[233]

[234]

[235]

[236]

237]

238

Table 2.1: Historique des travaux de ’'UMR 1026 sur la bio-impression assistée par laser

Les premiers travaux effectués par le laboratoire BIOTIS [230, 231] ont démontré la
faisabilité de transfert de cellules par LIFT dans la station d’impression NOVALASE. La

bio-impression de cellules a été rendue possible pour des concentrations cellulaires tres

élevées (entre 50 et 100 millions de cellules par ml). Par la suite, les travaux de 1'unité se

sont poursuivis par la mise en place d'un suivi plus long et une caractérisation des cellules

imprimées sur 15 jours [232, 233], avec des résultats de viabilité cohérents avec la non

génotoxicité du procédé d’impression au regard des dommages liés a ’ADN décrits dans
la littérature [239-241].
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En parallele, la compréhension de ce procédé s’est renforcée par une étude physique
[234] de la dynamique de formation du jet sur la station d’impression. Les travaux dédiés
a l'ingénierie tissulaire ont réellement commencé a partir de 2017, avec I'utilisation du
modele de défaut osseux critique chez I'animal [236]. Ce modeéle a permis ’évaluation
d’une impression directe, in vivo et in situ, sur la régénération tissulaire. Premiere du
genre, aucune autre station d’impression laser n’a depuis effectué, a notre connaissance,
d’impression in vivo.

Le travail d’Olivia Kérourédan [237, 238] compléte ainsi une continuité de recherche qui
gravite autour de deux axes: le controle spatial a haute résolution d’éléments biologiques
imprimés via différents motifs, et l'utilisation d’éléments promouvant la régénération
osseuse selon une application directe, in situ et in vivo.

L’une des conclusions des recherches d’Olivia Kérourédan fut qu’orienter la stratégie
de régénération du tissu osseux en favorisant la vascularisation du site du défaut osseux
améliorait significativement le processus de minéralisation du tissu néoformé [237, 238].
Cependant, aucune réparation ad integrum n’a pu étre observée dans un modele de défaut
critique de calvaria. Malgré la compréhension des mécanismes majeurs influencant la
réponse du tissu cible vers une réparation efficace et supra-physiologique du tissu osseux

endommagé, 'objectif de régénération totale n’a pas encore été atteint.

L’un des facteurs clés identifiés comme cible potentielle d’investigation était ’absence
in situ d'un support permettant la colonisation et le soutien, par une rigidité avantageuse,
de la différenciation ostéogenique des cellules et progéniteurs mésenchymateux apportés
par bio-impression, aussi bien que mobilisés par I’hote. Ainsi, 'idée d’une approche basée
sur l'utilisation d’une encre ayant la propriété d’évoluer d’un état liquide vers un état
solide dans un court laps de temps apres déposition in situ a été retenue pour I’élaboration
d’une nouvelle formulation d’encre. Une réflexion autour d’un concept d’encre-ciment

biocompatible a émergé.
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2.2 Objectifs de la these

Les travaux de cette these s’inscrivent dans la continuité de l'expertise du labora-
toire BIOTIS au regard de la bio-impression assistée par laser, avec la poursuite de
3 axes de recherche: approfondir la compréhension du procédé d’impression assistée par
laser, développer de nouvelles encres compatibles avec ce procédé pour des applications
d’ingénierie tissulaire, et diversifier le champ d’application de la technologie laser.

Dans ce manuscrit, sont présentées les recherches associées aux deux objectifs suivant:

1. Développer et tester de nouvelles formulations d’encres-matériau pour promouvoir la
régénération osseuse via 'utilisation de 'impression assistée par laser. Inspiré par les
travaux de Doraiswamy et al. [242], qui utiliserent pour la premiére fois un systeme
de MAPLE-DW en 2007 pour co-imprimer de I’hydroxyapatite, du zircone et des
cellules MG63 avec un phénotype ostéoblastique, un travail analogue fut produit au
laboratoire en 2011 [232]. L’impression de nanoparticules d’hydroxyapatite (nHA)
en forme d’aiguille d’une longueur de 50nm avec un ratio poids/volume de 10% dans
I’encre finale fut réalisée in vitro. Ces travaux furent poursuivis in vivo en 2017
[236], avec I'impression d’une encre avec un ratio poids/volume de 1.2% en nHA.
Dans ces travaux de these, une autre approche d’encre-matériau est proposée, en
développant une formulation a base de silicium tricalcique et testée in vitro, et in

vivo dans un modele de défaut critique osseux.

2. Développer une plateforme multimodale d’impression combinant différentes technolo-
gies, concue pour étre associée a des instruments de chirurgie robotisée au service
de la médecine régénérative. Le laser étant au coeur de 'une des technologies de
bio-impression développées au laboratoire BIOTIS, I'exploitation de la versatilité
de cet outil au-dela d'un contexte de bio-impression a fait 1’objet d’'une réflexion
particuliere. Dans ce manuscrit, une nouvelle utilisation du laser comme outil de

texturation directe de 'os est initiée.
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Chapitre 3

Développement d’une formulation
d’encre-matériau a base de silicium
tricalcique pour la régénération

osseuse

3.1 Les composés a base de Silicium pour la répara-

tion osseuse

3.1.1 Introduction

Identifier la formulation optimale pour surmonter les limites intrinseques aux biomatériaux
synthétiques actuels, tels que des propriétés mécaniques inadéquates, ou une mauvaise
reproduction de l'architecture osseuse, demeure un enjeu majeur [243, 244]. Le développe-
ment de l'ingénierie tissulaire a conduit a la conception de nouveaux matériaux et de
nouvelles stratégies visant a régénérer le tissu osseux plutdt que le remplacer [245]. Au
cours des derniéres décennies, les matériaux a base de Silicium (Si) ont acquis un potentiel
croissant dans l'ingénierie des tissus durs depuis sa premiére application en 1971 [121,
246] et ont été largement utilisés pour des applications médicales [247].

Facilement disponibles et adaptés a des préparations malléables, les matériaux dérivés
du Si ont croisé la route de la fabrication additive [124]. Développée dans la seconde moitié
du 20eme siecle [248], 'application de ce domaine a la biologie couvre diverses technologies,
utilisées pour fabriquer des objets 3D en éléments minéraux et/ou organiques [141, 249].
Or dans I'ingénierie des tissus osseux, le maintien des fonctions mécaniques requises de 1’os

est 'un des défis historiques et critiques [250]. A ce titre, la composition des matériaux doit
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étre compatible avec les stratégies de modélisation de la structure, comme la bio-impression
par extrusion, I'approche la plus courante [144]. Dans les applications de régénération
et de réparation osseuses, le Si a souvent été utilisé comme substitut ou comme dopant
dans les céramiques a base de phosphate de calcium, car il a un impact positif sur les
performances des biomatériaux conventionnels, en ce qui concerne la structure chimique
de surface, la résistance mécanique, la bioactivité et la biocompatibilité [251]. De plus, la
tendance actuelle est de passer des matériaux biocompatibles traditionnels aux matériaux
bioactifs, afin de promouvoir une réponse biologique spécifique entre le matériau et le
tissu [252].

Parmi les nombreux matériaux et stratégies testés, certaines formulations imprimables
contenant du Si ont franchi ’étape de la caractérisation in vitro, pour évaluer leur potentiel
de réparation osseuse in vivo. Ainsi, cette revue systématique propose de faire le point
sur la derniere décennie d’applications in vivo de matériaux basés sur des stratégies de
silicium (bio)imprimé pour 'ingénierie du tissu osseux.

Un criblage algorithmique a permis de dégager 175 articles correspondant a la recherche

par combinaison des mots clés et opérateurs logiques suivants :

silic* NOT silicone AND print* AND bone AND ‘in vivo’

51 articles ont été retenus de cette pré-selection, et analysés afin de répondre a la
question "quelles formulations d’encres-matériau a base de silicium ont démontré leur
efficacité pour la régénération du tissu osseux 7"

Les Méthodes PRISMA, PICO, ARRIVE et Syrcle ont été employées dans la conduite

de cette revue systématique de la littérature.

3.1.2 Original review: In vivo application of silica-derived inks

for bone tissue engineering: a 10-years systematic review
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Abstract: As the need for efficient, sustainable, customizable, handy and affordable substitute
materials for bone repair is critical, this systematic review aimed to assess the use and outcomes of
silica-derived inks to promote in vivo bone regeneration. An algorithmic selection of articles was
performed following the PRISMA guidelines and PICO method. After the initial selection, 51 articles
were included. Silicon in ink formulations was mostly found to be in either the native material,
but associated with a secondary role, or to be a crucial additive element used to dope an existing
material. The inks and materials presented here were essentially extrusion-based 3D-printed (80%),
and, overall, the most investigated animal model was the rabbit (65%) with a femoral defect (51%).
Quality (ARRIVE 2.0) and risk of bias (SYRCLE) assessments outlined that although a large majority
of ARRIVE items were “reported”, most risks of bias were left “unclear” due to a lack of precise
information. Almost all studies, despite a broad range of strategies and formulations, reported their
silica-derived material to improve bone regeneration. The rising number of publications over the
past few years highlights Si as a leverage element for bone tissue engineering to closely consider in
the future.

Keywords: biofabrication; bioprinting; ink; tissue engineering; bone regeneration; 3D printing;
silicon; silica; silicium; in vivo

1. Introduction

Bone defects, whether due to infection, tumor, trauma, surgery, aging or genetic
disorders, are a major health issue, affecting hundreds of millions of people every year [1].
Although a human bone graft remains the gold standard therapy, the demand outmatches
the supply. A wide range of synthetic biomaterials has been developed to overcome
limitations associated with the use of autografts and allografts such as morbidity on the
donor site for autografts, and the lack of availability and risks of disease transmission,
infection and immunogenicity for allografts [2]. Xenografts and xenogenic products are
an uprising therapeutic field but also tend to suffer from graft drawbacks. Synthetic
materials offer a more affordable alternative; however, they can be criticized because of their
limited osteoconductivity, inadequate mechanical properties, unpredictable dissolution
kinetics and poor reproduction of bone architecture [3]. Hence, the optimum formulation to
overcome these hurdles is still to be found. Moreover, the development of tissue engineering
has led to the design of new materials and strategies aiming at bone tissue regeneration
instead of bone tissue replacement [4].
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During the last decades, silica-based materials have gained a rising potential in hard
tissue engineering since their first application in 1971 [5,6] and have been widely used for
medical applications [7].

Silicon (5i) is the eighth-most common element in the universe by mass. More than
90% of the Earth’s crust is composed of silicate minerals, making silicon the second most
abundant element in the crust (about 28%) after oxygen [8]. Many studies have shown the
important biological role of Si in humans [9] and revealed its presence at various rates in
many tissues within the body, such as the liver, kidney, lungs, muscle, bone, cartilage and
other connective tissues [10].

At the bone level, silicon is an essential nutrient for tissue formation. In the early 1970s,
a deficiency of Si was demonstrated to be involved in bone formation disorders [11,12].
Many authors reported enhanced bioactivity of biomaterials due to the presence of Si, which
promotes collagen type I synthesis, osteoblastic differentiation and bone repair [13]. Indeed,
Si plays a key role in connective tissue metabolism, particularly in bone and cartilage [14].
In osteoporosis and osteopenia, the reduced proliferation and activity of osteoblasts were
found to be correlated to the loss of the biological availability of Si [15]. Other experimental
studies have shown the role of Si in the remodeling process of bone and suggested its effect
on the inhibition of the physiological resorption mechanisms [16,17].

These findings highlight the obvious interest and high potential of silicon inclusion in
biomaterials used for bone regeneration.

Easily available, and suitable for malleable preparations, silicon-derived materials
crossed the path of additive manufacturing [18]. Developed in the second part of the
20th century [19], the application of this field to biology covers various technologies, used
for fabricating 3D objects in mineral and/or organic elements [20,21]. In bone tissue
engineering, sustaining the required mechanical functions of bone is one of the historical
and critical challenges [22]. As such, material composition must be compatible with
strategies of construct modeling, such as extrusion-based bioprinting, the most common
approach [23]. Another crucial point is to induce a favorable biological response to restore
or supply the lost bone function. Often, the desired outcome is to locally obtain the
mineralization of the tissue replacing the bone defect, which will eventually be remodeled
as a bone tissue as mature and physiologically competent as native bone. Therefore,
research is heavily focused on developing suitable materials that bring a satisfying answer
on these two levels, exhibiting robust mechanical properties with a high biocompatibility
and strong regenerative potential. Thus, in the scope of identifying the most efficient
materials for bone tissue engineering, investigations of silicon-derived materials were
extensively conducted, as it has been widely demonstrated to be an essential component of
different types of biomaterials such as bioactive ceramics in bone repair/regeneration [24].

In bone regeneration and repair applications, silicon has often been used as a substi-
tute or a dopant in calcium phosphate-based ceramics since it has a positive impact on
the performance of conventional biomaterials, related to the surface chemical structure,
mechanical strength, bioactivity and biocompatibility [25]. Moreover, the current trend
has shifted from traditional biocompatible materials to bioactive materials, to promote a
specific biological response between the material and the tissue, leading to the development
of a bond between them [26].

Indeed, several research studies have been conducted in the past [27,28], notably,
regarding physiologically relevant compounds such as hydroxyapatite [29] or collagen [30],
but none specifically concerned with the use of silicon.

Of the numerous materials and strategies assayed, some printable silicon-containing
formulations went through the in vitro characterization to evaluate their in vivo bone repair
potential. Thus, this systematic review proposes to report on the last decade of in vivo
applications based on (bio)printed silicon strategies for bone tissue engineering.
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2. Materials and Methods
2.1. Protocol

The systematic review was conducted according to the Preferred Reporting Items for
Systematic Reviews and Meta-Analysis (PRISMA) guidelines [31], using the Population,
Intervention, Comparison and Outcome (PICO) methods [32] to define the search strategy.
The protocol was registered in PROSPERO database (CRD42022311293).

2.2. Focused Question

The following focused question was defined: “Which silica-based ink formulations
have been shown effective for bone tissue regeneration?”

2.3. Selection Criteria

In vivo preclinical studies involving the use of silica-based ink for bone regenera-
tion were included. Only studies published in English with their abstracts available on
the database were considered. In vitro and ex vivo studies, case reports and reviews
were excluded.

2.4. Search Strategy

The search strategy was developed based on the PICO reporting system (Table 1). A
structured electronic search for articles published in English was conducted up to and
including 10 April 2022 using the electronic databases MEDLINE (PubMed), Scopus and
Web of Science.

Table 1. Systematic search strategy (PICO model).

Category
Population Animals with created bone defect
Intervention Printed silica-based ink
Comparison Untreated or controls
Outcome Results of bone regeneration

PubMed: ((silic*[Title/ Abstract]) AND
(print*[Title/ Abstract]) AND
(bone[Title/ Abstract])) NOT
(silicone[Title/ Abstract]) AND
((in vivo[Title/ Abstract])
Search combination Scopus: (TITLE-ABS-KEY (silic* AND print*
AND bone AND NOT silicone) AND
TITLE-ABS-KEY (in AND vivo))
Web of Science: silic* (Topic) AND print*
(Topic) AND bone (Topic) NOT silicone
(Topic) AND in vivo (Topic)
Language English
Electronic databases MEDLINE/PubMed, Scopus, Web Of Science

The following search combination was used:

PubMed: ((silic*[Title/ Abstract]) AND (print*[Title/ Abstract]) AND (bone|[Title/ Abstract]))
NOT (silicone[Title/ Abstract]) AND ((in vivo[Title/ Abstract])

Scopus: (TITLE-ABS-KEY (silic* AND print* AND bone AND NOT silicone) AND
TITLE-ABS-KEY (in AND vivo))

Web of Science: silic* (Topic) AND print* (Topic) AND bone (Topic) NOT silicone
(Topic) AND in vivo (Topic)

The keyword “silicone” was intentionally removed from the research outcome, being
already described as a poor, detrimental material for bone repair [33]. Thus, all silicone-
based approaches were excluded from the research scope.
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Additional articles complemented the electronic search after manually screening the
list of references of all publications selected. The searches were re-run just before the final
analyses to retrieve the most recent studies eligible for inclusion.

2.5. Screening Methods and Data Extraction

All references were imported into a Zotero database. After eliminating the duplicated
ones, references were exported to an Excel sheet to perform the screening phases. The arti-
cles were selected by two reviewers (NT and OK) working independently. The selection was
performed in two phases, based on inclusion and exclusion criteria: (1) title/abstract screen-
ing, (2) full-text screening. The two lists of selected references were then compared and all
disagreements were resolved by discussion, or, if persistent, by a third reviewer (RD).

Prioritized exclusion criteria were as follows: (1) during title/abstract screening, no
application in bone regeneration, reviews, in vitro or ex vivo studies, clinical trials, cases
reports, no silica-based material ink, (2) during full-text screening, no relevant outcome
measure reported, no control group.

For eligible studies that matched with inclusion criteria, full text was screened to
extract data by two reviewers using the data extraction form and was summarized in the
form of Excel-based extraction tables. Data were extracted from text, tables and graphs.
Extraction information included but was not limited to: data for evidence synthesis (study
design, animal model, intervention of interest, primary and secondary outcomes), as well as
information required for assessment of study quality and assessment of risk of bias. In case
of missing data, the corresponding authors were contacted via email. Any disagreement
between reviewers was resolved by discussion with the third reviewer (RD).

2.6. Science Mapping Analysis

Science mapping analysis of scientific domains was performed from the list of in-
cluded articles by using keyword co-occurrence networking on VOSviewer (free software,
version 1.6.18, Centre for Science and Technology Studies, Leiden University, Leiden, The
Netherlands, 2022). Network analysis of the keywords was generated from the matrix
of retrieved papers [34] (threshold value at 4). The terms—document matrix allowed to
measure document similarities between clusters of topics.

2.7. Quality Assessment and Risk of Bias

The methodological quality and risk of bias of the studies included were assessed by
two independent reviewers.

The ARRIVE 2.0 guidelines for reporting animal research were used to evaluate the
quality of the studies. The items evaluated according to ARRIVE 2.0 [35] (“reported”, “not
reported”, “unclear”) were: (1) study design, (2) sample size, (3) inclusion and exclusion
criteria, (4) randomization, (5) blinding, (6) outcome measures, (7) statistical methods, (8) ex-
perimental animal, (9) experimental procedures, (10) results, (11) abstract, (12) background,
(13) objectives, (14) ethical statement, (15) housing and husbandry, (16) animal care and
monitoring, (17) interpretation/scientific implications, (18) generalizability /translation,
(19) protocol registration, (20) data access, (21) declaration of interests.

The risk of bias was evaluated using the SYRCLE (Systematic review Center for Labo-
ratory Animal Experimentation) tool for animal studies [36], using the following criteria:
(1) random sequence generation, (2) baseline characteristics, (3) allocation concealment,
(4) random housing, (5) blinding of participants and personnel, (6) random outcome as-
sessment, (7) blinding of outcome assessment, (8) incomplete outcome data, (9) selective
outcome reporting, (10) other risk of bias. Three categories of potential bias judgments
were used: “low risk of bias”, “high risk of bias”, “unclear risk of bias”.

Two reviewers (NT and OK) were involved in assessment of risk of bias and study qual-
ity. When no consensus was reached, discrepancies were resolved by a third reviewer (RD).
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2.8. Data Analysis

Data analysis was performed in a descriptive way due to heterogeneity of the included
studies in terms of animal model, bone defect model, interventions and outcomes. No
meta-analysis was considered for this systematic review. Summary tables were intended to
provide the most relevant information on study characteristics and findings. In particular,
the descriptive analysis explored the relationships between studies and described the
impact of various silica-based ink formulations on bone regeneration process.

3. Results
3.1. Systematic Review following PRISMA Guidelines

After application of the inclusion and exclusion criteria, 175 articles were selected initially.

The search using the PICO model, yielded 43 articles from MEDLINE/PubMed,
62 articles from Scopus and 70 articles from Web Of Science within the past 10 years. After
the removal of duplicates/triplicates and preliminary analysis of the abstracts, 95 articles
were selected for full-text analysis and evaluation, after which 44 articles were excluded
and 51 articles were included in the review (Figure 1).

Identification of studies via databases and registers

Records removed before

Records identified from: screening:
Databases (n = 175) ——> Duplicate records
Registers (n = 0) removed (n = 80)

!

Reports assessed for eligibility
(n =95)

— »| Reports excluded: (n = 44)

\4

Studies included in review
(n=51)

Reports of included studies
(n=51)

[ Included ] [ Screening ] [ Identification ]

Figure 1. Flow diagram of study identification following PRISMA guidelines.

The spatial representation of the relationships between the keywords was displayed
through a science map (Figure 2). The core, most recurrent keywords were (by decreasing
rank): “tissue scaffold”, “animals”, “osteogenesis”, “printing, three-dimensional” and
“bone regeneration”.

This occurrence representation map highlighted three silicon forms used within the
scoped articles: silicon, silicon dioxide and silicates. With one form excluding the others,
those keywords had no link strength between each other, and were located in opposite
areas. Of the material formulation-related keywords drawn by the occurrence map, silicon
was observed to be closest to ceramics, while silicon dioxide was associated to calcium
phosphate and silicates was near polyesters and calcium compounds.

The most occurring physical characteristics were porosity, compressive strength
and X-ray diffraction. “Mesenchymal stem cells” was among the top 30 most recurring
words/phrases and the only cellular population mentioned, and the most represented
biological analyses were neovascularization, cell proliferation and differentiation.
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Figure 2. Science mapping analysis of scientific domains: keyword co-occurrence networks among
the included articles. Each node size is proportionate to its degree and link’s thickness represents the
tie strength.

3.2. Study Characteristics

In the scoped articles, three animal models were assessed (Figure 3): rabbit (65%), rat
(29%) and mouse (6%). Interestingly, no large animals (sheep, goat) were involved. It is
worthy to note that the number of articles was here correlated to the size of the model. Two
preferential bone models were used: femur (51%) and calvaria (25%). In this review, only
bone regeneration was considered as a crucial criterion, and no specific consideration was
given to mechanical assessment. However, except calvaria and maxillary, all bone models
in this review are associated with motion and superior load-bearing capacity.

Animal Model Bone defect Model Printing
strategy

8 2%
Redus 4% Da2%

Maxillary

Calvaria
25%

Extrusion
80%

Rabbit
65% Femur

51%

electrospinning 2

Figure 3. Overall animal/bone defect models and printing strategies repartition among the reviewed
articles. Rabbit, femur and extrusion constituted the majority of the articles” focuses.

Seven assembling strategies were performed in the articles gathered for this review.
An overwhelming number of studies employed extrusion-related techniques (80%), and the
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six other strategies shared the other 20%. Within this minority, inkjet-associated strategies
were the most representative [37-39] (6% of total), while digital light processing [40,41]
and manual deposit or injection [42,43] were both 4%. Electrospinning [44], laser-assisted
bioprinting [45] and selective laser melting [46] shared equally the 6% remaining (2% each).
The trend of the studies assessing silicon-based inks was here to obtain an extrudable paste,
mostly mixed with polyvinyl alcohol (PVA), that went through a sintering process after the
printing step.

To summarize, the most recurrent combination of models and approaches assessed
in the present review were: rabbit-femur—extrusion. The probability of retrieving a study
(among the scoped articles) investigating the extrusion of a scaffold implanted in a femoral
defect of rabbit was calculated and found to be Py sxr) = ((0.8 x 0.51 x 0.65) = 0.2652
(26.25%)). In this study, P(exfxr) X Narticles) = 13.52 articles should therefore theoretically
associate those three designs. Seventeen articles (33.3% of total) were actually found to
present those characteristics, giving a 6.8% difference between the predicted value and the
actual number of articles assessed.

The main data from the articles selected are shown in Table 2 and Figure 4, and
additive information may be found in the Supplementary Data Table.

Graphene/cs
scaffold

Mui tiple
doping

salod wripp9
so10d WOZE 002

Figure 4. Overall silicon form and role repartition among the scoped articles.
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Table 2. Bone repair outcomes of the scoped articles sorted by silicon form, role and investigated formulation.

Si Form Si Role

% of Articles Main Focus

Number of Articles Outcome

Publications

Si is in native material
with a primary role

CaSiOj3 scaffolds

B improved bone regeneration (vs. CaSiO3/Fe composite or pure
2 Fe scaffold)
- improved bone regeneration (vs. B-TCP)

Ma 2018 [47]
Wu 2012 [48]

- MCS/GA/PCL: 30% MCS formulation improved bone
regeneration (vs. 0 and 15%)
- CaSi-Mg6/PVA: Double layer CSi/PVA improved bone

Zhang 2018 [49]

MgCaSi compounds 3 regeneration at 12 weeks (vs earlier times and vs. CaSi-Mg6/PVA Shao 2017 [50]
single composites) Wang 2021 [51]
- Mg2% CaSi/PVA6%: improved bone regeneration
(vs. Ti scaffold)
o - i %
21.6% Sr5(PQ4)281O4% 1 improved ICRS score (vs. CTR and TCP). Improved neobone Deng 2018 [52]
(SPS) bio-ceramics structural organization
borosilicate glass (BG) . . . -
with MBG 1 improved bone regeneration (vs. BG alone) Qi 2018 [53]
60% MBG: improved bone regeneration (vs. lower % BG or . -
MBG/CSH/PCL 1 CSH/PCL alone) Qi 2017 [54]
- C3S/MBG: improved bone regeneration (vs. C3S alone
€3S materials 2 and vs. ctrl) Pei 2016 [55]

- C3S/Coll: no significant bone regeneration (vs. ctrl), or by
adding cells (SCAPs)

Touya 2022 [45]

LiCaSi

1 L,C4S: improved bone regeneration (vs. 3-TCP)

Chen 2019 [56]
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Table 2. Cont.

CsiMg4@CsiMgl0-p/PVA 6%: improved bone regeneration (vs.

Si Form Si Role % of Articles Main Focus Number of Articles Outcome Publications
dECM coating CS/PCL scaffold: improved bone regeneration (vs.
CS/PCL alone)
Ginsenoside Rb1-loaded CS scaffold: improved bone
regeneration (vs. CS alone)
< Caffeic acid coated MTA /PCL: improved bone regeneration (vs.
= = no coating) Wu 2019 [57]
5 E FGF-loaded CS/PCL scaffold: improved bone regeneration (vs. Chen 2021 [58]
g S CS/PCL alone) Tien 2021 [59]
o I SVVYGLR grafted on CS scaffold: improved bone regeneration Kao 2020 [60]
2 5 56.8% Organic doping 9 (vs. CS alone) Zhu 2020 [61]
g § BMSCs-loaded Mg8-CS scaffold: no significant difference in bone Shen 2018 [62]
g 2 formation (vs. no BMSCs loading) Li 2017 [63]
A = rhBMP-2-loaded MS/CPC scaffold: improved bone regeneration Lai 2021 [64]
2 k=] (vs. CS alone) Ru 2018 [65]
3 FGF-2-loaded gelatin/MgCS/PCL: improved bone regeneration
(vs. gelatin/MgCS/PCL vs. MgCS/PCL)
Zein/n-MS/PCL: improved bone regeneration
(20%ZN/30%n-MS /50%PCL vs. 10%ZN/30%n-MS/60%PCL vs.
0%ZN /30%n-MS/70%PCL)
Cu-loaded silica nanoparticles in PLGA: improved bone
regeneration (vs. SN alone or PLGA alone)
SrCS/PCL scaffold: improved bone regeneration (vs. CS/PCL
I~ alone)
:Té S Isv%/s Sr-doped CS: improved bone regeneration (vs. MgCS or Lian 2020 [44]
2 g O /S scaffold: b ) o Chiu 2019 [66]
g g raphene/CS scaffold: improved bone regeneration (vs. Lin 2022 [67]
¢ 5 ) ) graphene) . ) ) Lin 2019 [68]
=] -g Non-organic doping 8 Csi-Mg10/PVA6%/alginate/chitosan: improved bone Ke 2020 [69]
g g regeneration (vs. Csi alone) Sun 2016 [70]
E g Csi-Mg14/PVA 6%: improved bone regeneration (vs. every Chen 2021 [71]
%* ; inferior Csi-Mg compound) Shao 2018 [72]
2

CsiMgd@CsiMgl0 vs. CsiMgl0@CsiMg4 vs.
CsiMg10@CsiMg4-p)

(10%Mg90%Ca)Si: 8 weeks lower but 16 weeks improved bone
regeneration (vs. bredigite and vs. pure CaSi)
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Table 2. Cont.

Si Form Si Role % of Articles Main Focus Number of Articles Outcome Publications
- BMP2-loaded MBG-coated 1393BG: improved bone regeneration
Multiple dopin 2 (vs. 1393 alone) (BMP2-loaded > MBG + 1393) Wang 2020 [73]
uitiple doping - hGF and Sr-loaded CS: improved bone regeneration (vs. Sr Wang 2021 [74]
loading alone and vs. CS alone)
- LCS (LiCa;Si;O7): improved bone regeneration and ICRS (vs.
ctrl and B-TCP)
= - B-BG and 30 wt% sodium alginate: improved bone regeneration Deng 2018 [75]
_ g (vs. HA and ctrl) Zhang 2020 [76]
2 o - Al-p-CaySiOy: improved bone regeneration (15%Al vs. 8
g 2 C2S alone) Yu 2020 [77]
S
g = New scaffold as whole 7 - Si-HA/DMB/PCL: qualitatively appreciated bone colonization Mesfig;g; 02 ([)_}3] 78l
4 < - MPC3-BG: improved bone regeneration (vs. MPC alone and ctrl) X
B 5 . . Tecacencu 2018 [79]
] < - AW /PLA: improved bone regeneration (vs. AW alone or N
e g PLA alone) Liu 2016 [80]
]
A E - akermanite (Ca(2)MgSi(2)0(7))/PVA: improved bone
@ g regeneration (vs. 3-TCP)
=
- 600 um pores: most bone ingrowth, good mechanical strength
and excellent Mg2+ ion release potential . )
porosity 2 (vs. 480 and 720 um pores) ?Vm gggf [[i&]]
- 200-320 um pores: slower degradability but improved bone u
regeneration (at 16 weeks vs. 450-600 pm pores)
surface treatment 1 C3S with nanoneedle surface structure: improved bone regeneration Yang 2017 [81]

(vs. no treatment)
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Table 2. Cont.
Si Form Si Role % of Articles Main Focus Number of Articles Outcome Publications
- Si0; and ZnO in B-TCP scaffolds: improved bone regeneration
(vs. no doping)
- Si-BG-loaded PLA scaffolds: equal integration and bone
regeneration (vs. Ti6Al4V and vs. empty defects)
- SiO, and MgO (0.5%) in 3-TCP scaffolds: improved bone
regeneration (vs. no doping) .
- Mgo, ZnO, SrO and/: orp Si(%z in TCP: Mg/Si-doped scaffold Pi\lanch 22})2(5}3]2]
improved bone regeneration (vs. all others and pure TCP) }];usnm
N R ose 2017 [37]
- Si + 4 and Fe + 3 doping in TCP: enhanced blood vessels and Ke 2019 [83]
) Doping 9 osteoid tissue formation (vs. TCP alone) Bose 2018 [:?8]
<] - 100 nm Si particles in PCL: enhanced bone regeneration (vs. 500 Yang 2021 [42]
_ 2 and 800 nm particles) Xugzozl [84]
K| E 19.6% - SiP nanosheets in GeIMA-PEGDA: enhanced angiogenic activity Fielding 2013 [$5]
£ g, and osteogenic induction for bone regeneration (vs. Son, %020 [%]‘
& © BP/GelMA-PEGDA and GelMA-PEGDA alone) s °
2 = - SiO; (0.5%) and ZnO (0.25%) in B-TCP scaffolds: improved bone
= 2 regeneration (vs. no doping)
-'8 - 10% Zn-Silicate/HA /Col: improved bone regeneration (vs. 10%
2 Zn-Silicate/HA /Col + P38 inhibitor and 10% Zn-Silicate/HA ...
z + Col ERK1/2 inhibitor)
po
- MBG-BG-coated Ti-6Al-4V: improved bone regeneration
Coating 1 (vs. no coating) Zhang 2021 [46]
Chit@BGn70 + Tri (tri-molecule dexamethasone-FGF2-phenamil-loaded
2% Chitosan + BGn70 + Tri 1 chitosan/bioglass-coated PCL scaffold): improved bone regeneration Kim 2021 [87]

with a secondary role

(vs Chit@BGn70 vs. ctrl)
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The list of articles was divided into two main categories, for silicon was either part
of the native material (1), or was added as an external component of the initial material
assessed (2). In each category, two additional subcategories were created to sort the studies
depending on the fact that the silicon has either a primary role (a), or a secondary role (b)
over the bone regeneration assessed (Table 3).

Table 3. Decision table of articles sorting.

Category Si Is in the Native Material Si Is Primary in the Study
la Yes Yes
1b Yes No
1c No Yes
1d No No

By creating these four categories, all the articles retrieved via the algorithm employed
were able to be sorted without the possibility of an article belonging to more than one
category. Closest articles were then gathered by focus of interest, creating final subcategories
with the largest size possible.

Three main sources of Si were identified: tetraethyl orthosilicate (TEOS) (37%), pure
5i0; (29%) and wollastonite (CaSiO3) (20%). The remaining 14% of sources were shared by
CaySi, CasSi, NapSiO3 and RSiOj3,/5, or were of undefined origin. According to the sorted
articles, TEOS and CaSiO3 were principally involved as scaffold basal constituents, while
5i0; free forms were mostly presented as doping agents.

3.3. Outcomes
3.3.1. Articles’ Sorting and Main Outcomes

e  Category 1—Si is in the native material

With 78.4% of the total studied articles sorted in this category, the use of Si as a native
part of the investigated material was the leading category.

- 1a—Si is in the native material with a primary role

Within articles including Si as a native part of the material, 21.6% of the total (11 out of 51)
articles placed silicon as a primary element of focus. The compositions of the investigated
materials were variable with monocalcium-based inks [47,48], tricalcium-based inks [45,55];
glasses also involved [53,54]; elements such as magnesium [28-30], strontium [52] or
lithium [56] were also core components of calcium-silicate materials. Controls were usually
either an empty defect, 3-TCP or titanium scaffolds. Only Touya et al. [45], using laser-
assisted bioprinting in a mouse calvaria defect model, reported an absence of enhanced
tissue mineralization despite encouraging in vitro results, whether associated with cells or
not. Overall, the outcome was the improvement in bone repair compared to the control.

- 1b—Si is in the native material with a secondary role

The largest subcategory, including 56.8% of the total (29 out of 51) articles reviewed,
could be divided into three main focuses: doping an existing scaffold, assessing a new
material formula (in which Si is of minor interest for the authors) or investigating physical
differences between scaffolds with the same composition. Scaffolds were doped by either
organic, non-organic or mixed elements with coating or loading strategies.

Two articles implanted materials loaded with cells. Shen et al. [62] reported no
significant difference in bone formation between loading or not their magnesium and
calcium-silicate scaffold with bone marrow stromal cells. Wang et al. [74] used gingival
fibroblast and observed an improved bone regeneration compared to their sole implants.

Plant-derived organic compounds [58,59,65], animal growth factors [60,63,64,73],
osteopontin-derived peptide [61] and decellularized matrix [57] were investigated. Overall,
they all triggered an enhanced bone regeneration compared to their respective
non-loaded controls.
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Most non-organic doping involved magnesium [67,69-72], while others included
copper [44], strontium [66] or graphene [68]. All of the studies reported an improvement in
bone regeneration associated with loaded materials compared to their controls.

In several studies [43,75-80], Si was part of the native material, but not considered
as a determining factor in the bone repair evaluated. Although Meseguer et al. [78] only
performed qualitative observations, all studies reported a bone repair enhancement.

For three studies, physical properties of the material assessed constituted the focus
of the investigations: porosity [40,41] and surface texture [81] were highlighted to be
determining parameters for bone repair response.

This category illustrates the use of Si as a structural /vehicle agent.

o Category 2—Si is an additive material
Among the scoped articles, 21.6% of the total were sorted in this category.
- 2a—Si is an additive material with a primary role

Si was used as a determining additive material in 19.6% of total studied articles.

All but one of the articles in this category reported the use of Si as a doping
agent [37-39,42,82-86] meant to be released through time in the implant micro-environment.
Zhang et al. [46] presented the coating of a titanium scaffold with a bioglass. All articles
reported an improved bone regeneration compared to their siliconless counterparts (for
Zhang et al., at the periphery of the implant).

- 2b—Si is an additive material with a secondary role

Only one (2% of total) article was sorted in this category [87], as the element of focus
was a tri-molecule dexamethasone-FGF2-phenamil loading in a chitosan/bioglass-coated
PCL scaffold. Silicon was associated to the coated bioglass on the PCL scaffold, and was
one ingredient out of a vast association of doping agents. This study also reported an
improved bone regeneration.

3.3.2. Quality Assessment and Risk of Bias

Results from the quality assessment of the studies selected for detailed analysis are
shown in Figure 5.

All scoped articles were analyzed according to SYRCLE and ARRIVE 2.0 methods.
As ARRIVE is, to date, not associated with any graphical representation, the performed
quality assessment was depicted inspired by the SYRCLE display tool robvis [88].

According to SYRCLE evaluation, 86.5% of answers to each risk of bias were “Unclear”
as the information needed was either missing or incomplete for most studies, while 11.5%
were attributed as “Low” when information was unequivocal and 2% as “High”. If one
or more item of any article was filled by a “High” potential risk of bias, the whole article
was systematically considered to be also of “High” potential risk of bias, regardless of
the element that led to the decision to attribute the initial “High”. Two categories were
identified as most involved in sorting High risks of bias: the animal random housing (cat. 4)
and the treatment of outcome data (cat. 8-9). Randomness of housing could not be ensured
as it was not necessarily specified in many studies. Some studies presented differences
between the number of animals used displayed in the methods section, and the number of
animals displayed in the results section without justifying it.

With the ARRIVE 2.0 method, 75% of items were “Reported”, 25% were “Unclear”
and only 1% were found to be “Not reported”; the categories with most missing or partially
reported data were the inclusion and exclusion criteria, and the blinding.

Overall, the articles were found to be of satisfying quality but associated with risks of
bias. However, those risks could be mostly attributed to a lack of information provided by
authors rather than clearly misconducted experiments.
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Figure 5. Visualizing risk of bias assessments of studied articles following (A,B) SYRCLE and
(C) ARRIVE 2.0 guidelines with robvis tool.

4. Discussion

Silica-based materials exist in various forms, depending on the purity of sole Si, or
complexation, resulting in a hybrid material. Even though Si was found in the literature to
be part of natural metabolism and to benefit from a high renal clearance [89], some forms
of silica may exert toxicity or deleterious effects at the scale of the whole organism [90,91].
None of the articles in this review seemed to employ such Si derivatives. Investigating
the possibility to use Si as a drug delivery carrier, the size of 70 nm and below [92] of
the Si particles applied to skin was found to be responsible for systemic exposure in mice
and exerted mutagenic activity [93]. Even though such findings were consistent with the
inhalation or digestion of such a size of nanoparticles [94,95], the literature insists on the
good compatibility of these sizes with the dermal route even at a 2000 mg/kg dose [96].
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In this review, the Si nanoparticles’ smallest reported form was of 100 nm diameter [84],
and no systemic effect was reported. However, Si content within the ink formulations
investigated was unassessable due to the ink preparation process. Although the initial
source and proportion of Si or Si-based derivatives within the material was indicated in
many studies, the washing, drying and sintering steps contributed to affect the material
mass or volume, and therefore the element’s contents. Moreover, in different articles, the
purpose of S5i was to be released through time. Hence, measures of the native material’s Si
content regarding this strategy were irrelevant, and the focus on the outcome, i.e., the bone
repair compared to appropriate controls, constituted the principal focus of this review.

Indeed, Si, beyond being cytocompatible, was reported to exert a bioactive effect,
by enhancing angiogenesis in endothelial cells [97], and enhancing mineralization [98] in
osteogenic lineages. These two critical events being tightly associated to an efficient bone
repair, the direct impact of Si upon them was investigated.

However, other articles excluded from our scope used alternative strategies. For in-
stance, in a study by Li et al. [99] (rejected for assessing only the subcutaneous implantation
of material), the strategy relied on the support of activated and polarized macrophages
to stimulate angiogenesis consecutive to bone defect creation. Mediated by Si ions, M2
macrophages were polarized. Associated with HUVEC, they significantly improved angio-
genesis and enhanced bone repair subcutaneously. The immune system could therefore be
a first order actor to modulate the tissue repair response after a trauma, of which silicon
may offer a therapeutic interest.

With the emergence of biofabrication strategies for tissue engineering, the develop-
ment of compatible materials on both technological and therapeutic aspects has increased,
especially recently [23]. Indeed, more than half of the recovered articles through the al-
gorithm were published in 2019 or later, highlighting the uprising place of material inks
developed in bone tissue engineering. Among the initially gathered articles, 51 studies
remained in the scope. The article sorting was designed in the perspective of best answering
the original question “Which silica-based ink formulations have been shown effective for
bone tissue regeneration?”. Categories were designed to avoid duplicates, and no article
was found to belong to multiple subcategories. This sorting could help decipher relevant
trends of the use of Si in recent Si-based materials.

Indeed, it was outlined that in ~60% of articles, the role of silicon was not the de-
termining aspect of the study. Overall, Si was considered as holding a structural role
within printed materials. For the doped materials, when Si was often brought alongside
with Zn, Mg or other elements, it was not possible to formally consider Si as the unique
discriminated agent of bone repair enhancement, except for two studies. A trend of 96% of
studies nevertheless reported a bone repair improvement in the formulations involving Si.

This review focused on 3D printing-associated materials. Although the printing
of silicium is not new, its application essentially used to belong to the electronic [100],
security [101] or glass [102] industries.

Overall, 80% of articles used the extrusion-based printing technique. This trend was
found to be highly consistent with the outcome of a recent systematic review dedicated
to hydrogel bioprinting [23] that found extrusion to be used in 76% of 393 articles. It
also agreed to a previous review over the privileged place of extrusion [103], in spite of
a huge difference between the percentage of each printing technique involved (also first
rank with 36.18% of 351 articles), in which the presence of cells within the biomaterial was
mandatory in the search algorithm. Extrusion seems then to be by far the gold standard
technique in non-involving cells’ strategies, which is consistent with the cells’ sensitivity
to shear stress and associated loss of viability [104]. Moreover, due to the low viscosity
nature of most materials investigated here and the inherent constraints of ink deposition
this low viscosity triggered, extrusion was the most relevant tool to perform an efficient,
reproducible printing process. Overall, a very limited number of studies investigated
the association of cells [45,62,74] to the Si-derived material as part of the engineered final
product to implant, and most of the publications relied on the host response rather than an
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enhanced biological activity due to additive cells. Only Wang et al. [74] found the addition
of cells to their material to significantly improve bone formation.

In this review, the in vivo models investigated only concerned small animals. The
rabbit appeared to be the most recurring target to assess bone repair, among other animal
species or bone defects. This result goes against previous findings, as rat was reported by
O’Loughlin et al. [105] (2008) to be the preferred model of fracture healing investigation.
Some bone models possess analogous examples in humans or other species. Assessing var-
ious bones can therefore target a larger number of finer, physiologically equal models [106].
Hence, investigating the broadest range of animals and bones is crucial to provide an exten-
sive and more truthful physiological bone response to implanted engineered biomaterials.
However, in the effort to identify a baseline model to assess bone repair, thus providing a
more standardized approach to enable comparison between studies and new materials, the
diversity of animal and bone models might appear as a hurdle. The choice of a small animal
model, beyond physiological fidelity, surgical accessibility or translation potential towards
larger models, is associated with greater material advantages [107]. Indeed, smaller animals
are more available and affordable in terms of basal caretaking costs per capita (purchase,
housing, feeding, monitoring and overall costs of experiment-associated materials). Ques-
tioning here the bone regeneration potential of silica-based (bio)inks, the rabbit model
appeared, hence, to be the most pragmatic and suitable model and logically federated
the largest number of studies. Preclinical studies following the identification of the most
outstanding materials regarding bone repair should consider the implantation in larger
mammal models, as the studies presented here can only provide an in vivo first glimpse of
a small model response.

Tightly bound to the animal species model choice, the baseline characteristics are also
essential. Even though the outcome (a fully-filled, mature mineralized tissue with equal —if
not superior—mechanical capacities regarding native tissue consecutively to creation of a
bone defect) could be expected to be the major interest, the healing dynamics involved,
the physiological performance and well-being of biological material over time should
also be considered. In the scope of reaching the most reliable bone model to standardize
the research of bone tissue engineering, extensive attention should then be brought with
priority to the baseline characteristics of studied animals. First, the age of animals should be
systematically reported, for this variable has a tight relationship with bone repair following
a trauma [108,109]. Regarding gender, if fracture incidence was reported to be different
through gender and age [110], there is no consensus in the literature regarding an influence
of the sex over bone repair. Even though several studies in mice reported that males had
a faster bone healing, they were unable to formally discriminate this result from the fact
that studied males had more weight than females, or a superior activation of signaling
pathways [111]. Overweight and obesity were indeed reported to delay and reduce bone
healing post trauma [112,113].

To summarize, the age, weight and sex of animals should at least be reported system-
atically in each study. For example, as rabbit was the most abundant model in the articles
scoped here (65% of total), it is proposed here to select specimens (either male of female) of
28-30 weeks of age for skeletal maturity [114,115] (specifically based on the growth plate
closure age over life expectancy age), preferentially with homogeneous weights.

The choice of the defect location in animals is of major interest regarding healing
dynamics through time. Each bone has its own indications for the creation of a defect [116],
and studies may exhibit different approaches. Each model offers different relevant defects
in terms of the physiological response and mechanical consequences, aiming or not for
the creation of a critical-size defect [117]. For instance, flat bones were reported to heal
same size defects faster than long bones [118]. Moreover, there seems to be an absence of
consensus concerning the size of critical defects in humans [119], which adds challenge to
the establishment of a universal defect for in vivo investigations. In this review, the question
was to provide an extensive sight of the silica-derived inks regarding the enhancement
of bone repair consecutive to the creation of a defect, beyond natural healing. Therefore,
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although of great importance, the size of the defect here was not determining, and this
review focused on the ink formulation employed and the final outcome compared to
appropriate controls. In this review, the majority of defects were associated with long
bones, especially the femur (51% of articles). Regarding the most representative animal
used, femoral defects created in rabbit varied from 5 x 5 mm to 6 x 10 mm cylindrical
defects (33.3% of total articles). The most abundant defects (6 out of 17 (11.7% of total
articles)) were associated with a 6 x 6 mm size [59,60,64—66,80]. Thus, in the challenge of
proposing a consensual model regarding the development of silica-based inks for bone
repair, the prevalence of 6 X 6 mm cylindrical femoral defects in rabbits in this review
should be highlighted.

It was challenging for bone repair assessment to be quantitatively compared through
the screened articles due to the heterogeneity in animal /bone defect/healing time models.
First, the most recurrent techniques displayed to qualitatively appreciate and quantitatively
measure bone regeneration were, respectively, histological staining and micro-computed
tomography (micro-CT). Indeed, 78% (40 out of 51) of articles investigated bone repair with
both histology and micro-CT. Most of the time, histological analysis remained qualitative,
and the tissue organization and interaction with the implanted /remodeled material were
described and compared to controls. In this regard, outcomes presented in this review were
limited to the quality of bone repair in the presence of silica-derived materials.

Regarding articles” quality and risk of bias, SYRCLE methodology highlighted a dra-
matic lack of animal procedure transparency and availability; ethical statements or animal
procedures, as incorporated in studied articles, were unable to provide enough information
to fill the required items. Most studies cited an ethical authority that provided an approval
to conduct an in vivo experiment. However, until the full experimental procedure docu-
ments become available as a Supplementary File attached to any animal experiment-related
publication, the tools for risk of bias detection will widely remain irrelevant. We hereby
emphasize the absence of animal experiment-related protocols attached to publications.
A better transparency will improve publications at many levels, especially in terms of
the reliability and reproducibility of conducted experiments. Unfortunately, likely due
to potential patents and/or the intellectual property involved with publications, most of
the animal procedure complete protocols remain unavailable, and therefore the displayed
elements within most manuscripts cannot be considered as whole.

Concerning the regeneration process, the immune status of the animal model was ques-
tioned. It was considered that, in animals with an altered immune system, the conclusions
of observed results could be inconsistent with a normal physiological response involving
immune system key mechanisms [120,121]. Therefore, studies with immune-compromised
animals were categorized as having an “Unclear” risk of bias.

Overall, although of great interest, the SYRCLE risk of bias assessment seemed not
to represent the best tool to judge the quality of studies assessing the development of
material formulations, for a majority of blinding-related aspects were conflictual with the
implantation of a material versus an empty defect. ARRIVE 2.0 methodology was perceived
as the opposite of SYRCLE regarding the proportion of items found to meet the requirement
of the guidelines with the reported/unclear/not reported system. However, this scoring
was not able to underline the weaknesses of some studies. For example, an inappropriate
methodology employed regarding statistical hypotheses and tests could be performed in
an article, or conflicts of interests could be displayed. According to the scoring system, the
items 7-Statistical Methods and 21-declaration of interests would be considered reported and,
consequently, provide a pledge to quality.

In spite of aiming for a single purpose, bone repair, this review highlighted the
plurality in strategies: from the scaffold/ink preparation process to the delivery of the
material. Most studies involved processes with several intermediary steps such as soaking,
drying, sintering, etc., to generate a scaffold, while few were able to deliver a final product
by one-step assembling and in situ printing [43,45]. Although the tissue engineering
definition [122] depicted a trinity involving cells, adjuvants and support materials, almost
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none of the articles here investigated focused on a strategy relying on the use of cells, and
most used an inorganic material-associated approach. This is consistent with a pragmatic
will of obtaining a standardized, patient adjustable, quickly available elaborated material.

This manufacturing aspect raises the question of the materials’ availability for patients
regarding the acceptable delay from the moment of demand versus the moment of delivery.
Moreover, the questions about the strategy underlying the formulation are crucial, for the
materials can be supposed to immediately replace a bone on a mechanical perspective with
poor physiological respect, or to be associated with a longer (closer to natural) healing time
but aim to restore the bone tissue as if it was native. Still regarding formulation, targeted
physiological aspects can be crucial, choosing to stimulate vascularization, mineralization
and innervation, or to first prevent a microbiological contamination hazard while keeping
the composition as simple as possible, with a defined architecture and physicochemical
properties expected to address physiologically-specific needs.

From a translation-to-clinic perspective, the manufacturing of new materials must
therefore overcome considerable challenges. The scale up from the in vitro evaluation of
materials with in vivo assessment in small animal models to in vivo therapeutic implan-
tation to large mammals with respect to the laws and regulations for health seems yet to
remain for a minority of products [123,124]. The increasing number and diversity of 3D
printing approaches this last decade might help to bring more materials and applications
to the clinic, and research should be continued in this effort.

5. Conclusions

Involved in bone tissue repair strategies since the 1970s, silicon and its derivatives
recently grew in interest in the additive manufacturing and bioprinting fields. In this
review, silicon appeared to be a versatile element to improve bone repair, whether as a
constitutive or as a functionalizing, additive element. This review highlighted the dominant
place of extrusion printing and the privileged place of rabbit and the femur, respectively, as
animal and bone defect models for bone tissue engineering regarding the development of
biocompatible inks suited for 3D printing. Considering the trend of an increasing number
of publications related to the in vivo application of silica-derived inks for bone tissue
engineering, it is expected that future printed patient-designed prostheses will integrate Si
within the manufacturing process.
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3.1.3 Conclusion

Impliqués dans les stratégies de réparation des tissus osseux depuis les années 1970, le
silicium et ses dérivés ont récemment suscité un intérét croissant dans les domaines de la
fabrication additive et de la bio-impression. Dans cette revue, le silicium est apparu comme
un élément polyvalent, efficace dans un contexte d’amélioration de la réparation osseuse,
que ce soit en tant qu’élément constitutif ou en tant qu’élément additif fonctionnalisant un
matériau. Cette revue a mis en évidence la place dominante de I'impression par extrusion,
celle du lapin comme modele animal privilégié, et du fémur comme modele de création de
défaut osseux en ce qui concerne le développement d’encres biocompatibles adaptées a
I'impression 3D. Compte tenu de la tendance a 'augmentation du nombre de publications
relatives a l'application in vivo d’encres dérivées du silicium pour I'ingénierie des tissus
osseux, il est attendu que de futurs substituts imprimés, congus de fagon personnalisée

pour les patients, integrent le Si dans le processus de fabrication.

3.2 Les silicium tricalciques et le BioRoot

Comme évoqué dans l'introduction, I'idée d’utiliser une encre matériau avec une propriété
intrinseque de transition de I’état liquide vers une solidification rapide, tel un ciment a
prise rapide, a émergé suite aux travaux d’Olivia Kérourédan. La revue de la littérature
menée a mis en évidence l'intérét de recourir a un matériau a base de silicium dans un
contexte de réparation osseuse, les silicates calciques sont développés et étudiés in vivo
[253, 254] depuis un certain temps, et certaines formulations sont disponibles dans le
commerce.

Dans le but de développer un matériau avec un fort potentiel de translation clinique,
il a été décidé de recourir a un produit bénéficiant d’'une autorisation de mise sur le
marché. Parmi les candidats disponibles [255, 256], le produit BioRoot RCS® dispose
d’une certification européenne CE0459 GMED en tant que dispositif médical, conforme
a la Norme ISO 6876 (3e édition, 2012-06) sur les exigences et les méthodes d’essai
relatives aux matériaux de scellement (endodontiques) des canaux radiculaires (référence
de catalogue I1CS :11.060.10 ‘Produits et matériaux dentaires’ dans le domaine ‘technologie
de la santé’). En outre, le BioRoot RCS® présente la formulation la plus simple, avec
le moins d’additifs. Utilisé dans le cadre d’obturation hermétique du canal radiculaire
dans le cadre des procédures endodontiques en médecine bucco-dentaires, le Bioroot
RCS® est assemblé par mélange d’une poudre composée de silicate tricalcique, d’oxyde de
zirconium (radio-opacifiant) et de povidone (agent de dispersion) auquel est incorporé
extemporanément une solution aqueuse de chlorure de calcium (accélérateur de la prise

du ciment) et polycarboxylate (superplastifiant) [257].

88



Dans la pratique clinique, 1'utilisation du Bioroot RCS® comme ciment canalaire
permet d’apporter une meilleure résistance a la fracture des dents présentant un défaut,
sans toutefois égaler la résistance d’une dent intacte [258, 259]. In witro, de nombreuses
études sur divers modeles cellulaires on rapporté une bonne cytocompatibilité du BioRoot
RCS® [260-267]. Cependant, 1’évaluation in vivo de silicium tricalcique n’a été que peu
explorée, avec une seule étude sur la dissolution d'un ciment a base de silicium tricalcique
[268] dans un modele de défaut fémoral chez le lapin qui met en évidence I'implantation
d’une pate pure de silicium tricalcique, et dont la dissolution au travers du temps s’est
traduite par une pauvre ostéoconduction et une décalcification progressive du matériau.
Pourtant, les réponses ostéogénique et angiogénique induites par I'apport du BioRoot
RCS® ont été rapportées comme propices a la régénération osseuse [266, 269], avec une
induction de sécrétion de protéines anti-inflammatoires [270, 271], et une libération d’ions
dépendant de 'environnement dans lequel le BioRoot RCS® est placé [272-274] permettant

une bioactivité a 'origine de la formation d’hydroxyapatite [275].

L’utilisation du BioRoot RCS®, dans une formulation plus propice a la colonisation
cellulaire, est ainsi apparue comme une solution avantageuse pour élaborer une encre-

matériau promouvant la régénération osseuse.

3.3 Caractérisation in wvitro et in wvivo d’une nou-
velle encre a base de silicium tricalcique via Bio-
impression Assistée par Laser pour la réparation

osseuse

3.3.1 Introduction

L’utilisation d’un tel matériau basé sur une composante minérale disposant de propriété
intrinseque de transition gel-sol n’a pas de précédent dans le domaine de I'impression
assistée par laser. Pour répondre a ’enjeu majeur d’ingénierie tissulaire que constitue
le développement d’encres susceptibles d’engendrer une régénération intégrale du tissu
osseux, l’association du BioRoot a un modele d’encre utilisée de fagon standard au
laboratoire a été étudiée. Dans un premier temps, la compatibilité du BioRoot vis a
vis de la fenétre d’imprimabilité optimale de la station d’impression laser a été vérifiée.
L’incorporation de BioRoot dans I’encre standard utilisée au laboratoire a donc été testée
selon 3 différentes concentrations définies par un facteur 2 de concentration ou dilution

autour d’'une valeur 1:10 rapportée comme non cytotoxique dans la littérature. Les
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résultats des test rhéologiques, associés aux résultats des tests d’impressions, ont permis
de dégager que la condition 1:10 représentait le meilleur candidat parmi les conditions
testées au regard de la fidélité d’impression du motif souhaité. Cette formulation a
ensuite été caractérisée in vitro, au regard de sa cytotoxicité, de sa capacité d’induire
de la minéralisation au travers de 'observation de nodules d’hydroxyapatite et de la
quantification d’activité des phosphatases alcalines, et de I'impact de cette encre sur la
mobilité et motilité cellulaire. Enfin, les essais in vivo ont été menés dans un modele de

défaut osseux circulaire bilatéral de taille critique (@3.3mm) chez la souris.

3.3.2 Original article :"In vitro and in vivo characterization of
a novel tricalcium silicate-based ink for bone regeneration

using laser-assisted bioprinting"
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Abstract

Grafts aside, current strategies employed to overcome bone loss still fail to reproduce native tissue
physiology. Among the emerging bioprinting strategies, laser-assisted bioprinting (LAB) offers very
high resolution, allowing designing micrometric patterns in a contactless manner, providing a
reproducible tool to test ink formulation. To this date, no LAB associated ink succeeded to provide
a reproducible ad integrum bone regeneration on a murine calvaria critical size defect model. Using
the Conformité Européenne (CE) approved BioRoot RCS® as a mineral addition to a
collagen-enriched ink compatible with LAB, the present study describes the process of the
development of a solidifying tricalcium silicate-based ink as a new bone repair promoting
substrates in a LAB model. This ink formulation was mechanically characterized by rheology to
adjust it for LAB. Printed aside stromal cells from apical papilla (SCAPs), this ink demonstrated a
great cytocompatibility, with significant in vitro positive impact upon cell motility, and an early
osteogenic differentiation response in the absence of another stimulus. Results indicated that the

in vivo application of this new ink formulation to regenerate critical size bone defect tends to
promote the formation of bone volume fraction without affecting the vascularization of the
neo-formed tissue. The use of LAB techniques with this ink failed to demonstrate a complete bone
repair, whether SCAPs were printed or not of at its direct proximity. The relevance of the properties
of this specific ink formulation would therefore rely on the quantity applied in situ as a defect filler
rather than its cell modulation properties observed in vitro. For the first time, a tricalcium
silicate-based printed ink, based on rheological analysis, was characterized in vitro and in vivo,
giving valuable information to reach complete bone regeneration through formulation updates.
This LAB-based process could be generalized to normalize the characterization of candidate ink for
bone regeneration.

1. Introduction cells (MSCs) were extensively studied in bone critical

defect model for their stemness abilities to (a) self-
To date, bone critical defect repair remains a chal- renew and (b) differentiate towards osteogenic lin-
lenging issue of tissue engineering. Many strategies eages [3, 4]. However, their sole use failed to provide
rely on the use of competent cells in order to sus- an ad integrum regeneration of the damaged tissue
tain bone regeneration [1, 2]. Mesenchymal stromal after a physiological healing time for non-critical

© 2022 IOP Publishing Ltd
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defects [5-7]. Among ‘MSC-like’ cells, stromal cells
from apical papilla (SCAPs) [8] demonstrated their
regenerative potential [9, 10]. Derived from the
apex of maturing teeth, they represent a valu-
able asset [11] for tissue engineering, with poten-
tial clinical outcomes in dentistry and maxillo-facial
applications.

Previously published study [12] demonstrated
that a co-culture model involving human umbilical
vein endothelial cells (HUVECs) and SCAPs allowed
to a obtain a greater bone repair and a higher vas-
cularization of critical calvaria defect in mice using
laser-assisted bioprinting (LAB) [13]. This bioprint-
ing technique, derived from laser induced forward
transfer, permitted to spatially organize the printed
elements directly in situ, with an unprecedented res-
olution. It highlighted that differences in the host
vascularization response where exclusively induced
depending on the printed pattern design. In spite of
this progress, no reproducible ad integrum regener-
ation was observed. It was hypothesized that, at the
site of the defect, the local absence of a solid sub-
strate to support osteogenesis may be responsible for
the lack of bone regeneration. To pursue these efforts
and study the role of patterning upon the host local
response, the development of a new ink, compat-
ible with LAB process impediments and solidifying
in situ post-printing, was conducted. Among candid-
ates, tricalcium silicate-based biomaterials stood out
with their fluid-solid transition [14] within adequate
setting time.

The use of tricalcium silicate-based cements
has raised many interests in endodontics and sub-
sequently in bone tissue engineering, especially
regarding the biomaterial composition and its related
in vitro properties upon environmental damaged tis-
sue surrounding cells [15, 16], and bone-regenerating
competent cells. First, tricalcium silicate hydration
reaction can be modulated to generate apatite nuc-
leation close to physiological hydroxyapatite, placing
tricalcium silicate as a central candidate for bone
repair oriented biomaterials [17, 18]. BioRoot RCS®
was chosen among other candidates CE/FDA (Food
and Drug Administration) approved for its phys-
ical behavior (being extemporaneously fluid, then
solidifying) and its minimalist formulation (tric-
alcium silicate, zirconium oxide, calcium chloride
and povidone) [19]. Previously described with other
models and based on literature evidence, this miner-
alized ink (MI) was supposed to promote cell osteo-
genic differentiation and polarization/migration.
Tricalcium silicate, depending on the cell model, was
described to enhance differentiation and promote in
vitro mineralization [20-23]. The calcium released
[24] (calcium chloride) through time (1700 ppm
in a Dulbecco’s Modified Eagle Medium (DMEM))
also has a theoretical impact upon cell polarization,
migration and differentiation potentials [25, 26]. Zir-
conium oxide (ZrO;), the radio-opacifier element, is
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used for clinical follow-up of the BioRoot RCS®. ZrO,
was found to be not only non-cytotoxic at least for
MSCs [27], but also to upregulate osteogenic-related
genes [28]. Altogether, the BioRoot RCS® seemed to
be a great candidate to promote bone repair, offering
both a solid substrate as osteoconductive support by
its physical properties, and an osteoinducer material
based on its mineral composition enhancing osteo-
genic cell lines potentials. However, the question of
in vivo persistency (and effect) of such adapted bio-
material remains elusive in bone defect models, in
spite of in vitro evidence [24, 29].

Using LAB technology, the present study aimed
to develop an MI and determine its in vitro incid-
ence over cell proliferation, differentiation and in vivo
impact on vascularization and bone repair through a
standardized analysis based on rheological analysis.
Efforts were made to provide an extensive compre-
hension of host response regarding spatial organiza-
tion of printed bioinks.

2. Methods

2.1. MI physico-chemical characterization

2.1.1. Rheological characterization

All experiments were performed using a Kinexus®
Pro+ rheometer (Malvern Instruments Ltd, United
Kingdom). A Peltier system enabled to control the
temperature at the lower plate level (25 °C for the
experiments except in the case of GelSol determin-
ation). The upper plate was a steel cone-plane with
1° angle (diameter: 20 mm, gap: 0.029 mm) com-
bined with a solvent trap to prevent solvent evapor-
ation. All samples were placed extemporaneously at
the liquid state between the geometries. For the vis-
cosity exploration, a pre-shear step was performed
at 10 s—! for 1 min prior to an equilibration step of
2 min. Then the samples were submitted to a con-
tinuous ramp of shear rate from 0.01 to 500 s~!. For
all samples, the linear viscoelastic region (LVR) was
determined by amplitude sweep experiments (shear
strain 0.01%-100%; frequency at 1 Hz). All further
experimentations were performed within the LVR.
The frequency sweep enabled the determination of
elastic (G') and viscous (G") moduli (shear strain at
0.3% or 0.08% for Standard Ink (SI) and MI respect-
ively; frequency from 0.1 to 10 Hz). GelSol temperat-
ure was determined using a temperature ramp of 2 °C
between 25 °C and 80 °C with all other parameters
set at 0.3% (SI) or 0.08% (MI) for the shear strain,
and 1 Hz for the frequency. Structuration/destruc-
turation cycles were applied to highlight the shear-
thinning behavior of the formulations. The only vari-
ant parameter was the shear strain: within the LVR for
the structuration steps (0.3% or 0.08% for SI and MI
respectively) and at 150% (over the breaking point)
for the destructuration steps. Frequency remained
unchanged at 1 Hz. At least three replicates were done
for each sample.
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2.1.2. SEM and energy dispersive x-ray (EDS) analysis
SEM analysis and EDS analysis were performed with
a Tescan VEGA3 device (TESCAN Analytics, France)
(Hv: 20 kV). 1:10 MI samples were printed before-
hand on glass slides and dried in atmospheric air.

2.2. Cell culture

2.2.1. SCAPs and GFP-labeled SCAPs

The SCAPs used for the hereby experiments were
taken from a batch of cells already characterized
[30]. The cells correspond to the UBx-SCAPs-N1,
N3 and N4 cells classically derived under 21% O,.
Briefly, cells were derived from germs of third mol-
ars, obtained from young patients at the Service
de Médecine bucco dentaire du Centre Hospitalier
Universitaire de Bordeaux. All experimental proto-
cols were led following guidelines and regulations,
under Ministerial approbation regarding French
law (‘DC-2008-412’; convention INSERM-CHU de
Bordeaux). All patients gave their consent to have
their samples used for research purposes. If patients
were under majority status, an additional consent
from a parent and/or legal guardian was requested.
Samples were treated anonymously. Freshly extrac-
ted teeth were placed in Minimum Essential Medium
Alpha (a-MEM, Gibco, Paisley, Scotland, UK) sup-
plemented with 20% fetal bovine serum (FBS) and
penicillin (100 U ml~!)/streptomycin (100 pg ml~!)
(Life Technologies, SAS). Cells were extracted accord-
ing to previously described method [8]. Dental apical
papillae were digested in a mixture of 3 mg ml~!
collagenase (Sigma-Aldrich) and 4 mg ml~! dispase
(Sigma-Aldrich) for 1 h at 37 °C. The obtained cell
suspension was sifted through a 40 pm hole-size
nylon sieve (BD Biosciences) and then seeded in a
75 cm? culture flask (37 °C, 5% CO,). Non-adherent
cells were removed after two days, and the medium
was changed three times a week until cells reached
95% confluence. Cells were characterized by flow-
cytometry for the expression of MSC markers (CD90,
CD73, CD45), as previously published. Part of the
cells were transduced with a vector containing the
Green Fluorescent Protein gene sequence under the
control of the EFla promoter following a procedure
similar to the one previously described [31], gener-
ating UBx-SCAPs-N3GFP and UBx-SCAPs-N4GFP.
All SCAPs were amplified or cultured in tissue cul-
ture flasks in a-MEM supplemented with 10% FBS,
in a controlled atmosphere (5% CO,, 95% relative
humidity, 37 °C). All cells were cultured and used for
experimentations with a maximum passage number
under 7.

2.2.2. HUVEC:s

HUVECs were isolated from human umbilical cord
of healthy newborns, as previously described [32].
All mothers provided written informed consent to
have their samples used for research, and the protocol
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followed the rules of the declaration of Helsinki.
The obtention of the samples used in this study
was also under the French Ministerial approval and
authorizations (Ministerial approval ‘DC-2008-412’;
convention INSERM-CHU de Bordeaux). Samples
were treated anonymously. HUVECs were trans-
duced with a vector containing the mKate (red
fluorescing) protein gene sequence under the con-
trol of the EFla promoter following a procedure
similar to the one previously described. mKate-
labeled HUVECs were cultured in Iscove’s Modi-
fied Dulbecco’s Medium (Gibco, Paisley, Scotland,
UK) containing 20% FBS (GE Healthcare, Pasching,
Austria), 20 pg ml™! endothelial cell growth sup-
plement, 90 pg ml~! heparin (ECGS/H 0.4% (v/v);
PromoCell, Heidelberg, Germany) in a controlled
atmosphere (5% CO,, 95% RH, 37 °C—incubator
(Binder, Germany)). All cells were cultured and used
for experimentations with a maximum passage num-
ber under 9.

2.3. Inks preparation

2.3.1. MI

BioRoot RCS® (Septodont, France) preparation was
diluted at 1:5 (1 g ml™!), 1:10 (0.5 g ml™!) or
1:20 (0.25 g ml™!) (v/v) in a mix of 2 mg ml™!
type 1 collagen from rat tail (Corning, Bedford, MA,
USA) in DMEM (Gibco, Paisley, Scotland, UK). The
inks were prepared extemporaneously, kept at +4 °C
and homogenized before use. For pipette deposit, a
200 pm thick layer was manually delivered (1.7 pl) in
the defect. Please note that in vitro and in vivo use of
MI exclusively relied on the 1:10 preparation.

2.3.2. Cell-based ink

Cells were detached from the polystyrene tissue
culture surface with a solution of trypsin-EDTA
(0.05% 1X Gibco, UK). Cells were suspended in
their respective culture media. The cell suspension
was concentrated at 70 million cells-ml™!, accord-
ing to previously described protocol [33]. Then, a
30 pum thick film of cell bioink (33 ul) was manu-
ally spread on the gold-coated ribbon surface ‘donor
slide’.

2.4. LAB process and settings

The LAB workstation used in this study was previ-
ously described [34]. The workstation laser source
was a solid Nd:YAG crystal laser (Navigator I, New-
port Spectra Physics, 1064 nm, pulse duration of
30 ns, 1-100 kHz repetition rate, 7 W mean power).
The scanning system comprised two galvanometric
mirrors (SCANgine 14, ScanlLab), with a maximal
scanning speed of 2000 mm s~ !. The laser beam was
focused on the donor slide (quartz ribbon) covered
by a 30 pm layer of ink (as aforementioned). The rib-
bon consisted of a 30 mm diameter round quartz slide
(Société VM, Epinal, France) that was coated using
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a sputter coater (EMSCOPE SC500, Elexience) with
a thin absorbing layer of gold (60 nm). A dedicated
software was used to design the pattern and position
the substrate, also allowing to center bioprinting area
with in situ video imaging (CCD camera). All exper-
iments were performed in air, at room temperature,
with a distance of 1 mm between the ribbon and the
substrate. The transfer process was performed using
laser pulse repetition rate of 1 kHz and an energy
of 28 uJ for cell based inks, and an assay range of
30-40 pJ for MlIs (final energy chosen: 35 pJ).

The laser focused on the gold layer triggered the
transfer of droplets from the ink to the substrate
according to the selected pattern. In the present study,
a pattern geometry was used for the MI exclusive
study (a @3 mm disc), and two pattern geomet-
ries involving cells were used: a ring (external dia-
meter: 2.9 mm; internal diameter: 2.1 mm) and a
disc (@2 mm). Each pattern was designed in order to
obtain a final cell density of about 2 x 10° cells mm ™2,
according to previous results [12]. All conditions
involved the same quantity of ink, id est the same final
number of cells per defect.

2.5. SCAPs-MI interaction

For this interaction assay, cells were seeded directly
over a smear spread layer of MI on a glass slide and put
seven days in standard culture medium. F-actin and
nucleus structures were respectively stained by Alexa
546-Phalloidin and DAPI. Images were captured on
confocal Leica TCS SPE microscope and assembled on
Image] software.

2.6. Metabolic assay

An identical number of non-labeled cells
(3 x 10° ¢ cm™? for the HUVECs assay,
1 x 10* ¢ cm™2 for the SCAPs) were cultured
in absence or presence of MI. MI was delivered
according to two quantities: a ‘LAB dose’ (50 nl i.e.
the amount of ink delivered by the LAB workstation
designed for in vivo experiments, calculated per
approximation based on the droplet size [13]
obtained with our printing parameters), or a ‘High
dose’ (1.7 pl, i.e. the amount of ink equivalent to the
volume of bone removal during the creation of the
calvarial critical-size defect, filled with a pipette for
in vivo experiments). Media were renewed every two
days, and observations were realized at days 1 (and
also 3, 5 for HUVECs experiment), 7, 14, 21 and 28.
Briefly, AlamarBlue™ (0.1 mg ml~', Sigma-Aldrich,
France) was diluted at 1:15 (v/v) in standard culture
medium and placed with cells for 2 h at 37 °C. Super-
natants were retrieved and transferred to a micro-
plate while wells containing cells were rinsed, then
refilled with standard culture medium and placed
back to the incubator. Plate reading was performed
with Victor™X3 (Perkin Elmer) spectrophotometer
(Aex 530 nm and Ay 590 nm).
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2.7. Alkaline phosphatase (ALP) assay

ALP activity was quantitatively determined by
assessing cell lysates of SCAPs cultured on plastic in
presence or absence of MI. Lysates were obtained by
applying 1% Triton X-100 NaOH buffered (pH 8.8)
on cells before freezing it. After thawing, successive
flushes achieved to obtain cell lysate. Then, lysates
were incubated with p-nitrophenyl phosphate sub-
strate (Sigma-Aldrich Alkaline Phosphatase, Dieth-
anolamine Detection) and Optical Density (OD)
were measured with Victor™ X3 (Perkin, Elmer)
spectrophotometer (e 405 nm) at successive time
points to determine ALP activity. This activity
was then normalized to the total protein concen-
tration determined in lysates using BCA Protein
Assay Kit (Pierce™), also measured by spectropho-
tometry (Aex 560 nm) and therefore expressed in
nmol min~! mg~! of total protein.

2.8. Differentiation assay
An identical number of non-labeled SCAPs
(1 x 10* cells.em™) was cultured in pres-
ence or absence of MI and with standard cul-
ture medium (Alpha-MEM) or differentiation
medium (StemPro™ Osteogenesis Differentiation
Kit, Gibco™). Media were renewed every two days,
and observations were realized at days 14, 21 and 28.
The reveal of the synthesis of nanohydroxyapatite
nodules was performed with Osteoimage™ kit (Lonza
Bioscience) according to manufacturer instruc-
tions. Plate reading was performed with Victor™
X3 (Perkin, Elmer) spectrophotometer (Aey 492 nm
and Aepm 520 nm).

2.9. Migration tests and timelapse analysis

LS720 Microscope associated with Lumaview soft-
ware (Etaluma Inc., US) were used to perform
timelapse acquisition of bioprinted patterns of the
different inks. The acquisitions were conducted for
120 h (one photo every 15 min), without culture
medium renewal. To prevent a focus loss due to
a possible hydrogel (collagen-based substrate) con-
traction because of cell adhesion, a large Z (height)
focus range associated to a long time of focus was set
(400 pm upper and below the focus height, with 30 s
of focusing time). Only fluorescing elements larger
than 10 pixels? areas were identified as cells. Initial cell
count was not performed during the first 24 h as the
cells were printed with a too high density as aggregates
to proceed to a relevant count by observation. Two
types of tests were performed: first, MI was printed at
various distances (300, 600, 1200 and 1600 pm) from
three cell spots (100 m wide each, put aside in a line)
to discriminate an impact of the distance over cell
migratory capacity. The cells spots were printed at an
equivalent distance from each other group (2000 m)
to limit cell interaction bias. The second assay was
the printing of identical pattern to those designed for
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in vivo experiments, to evaluate the ability of the MI
to contain or attract printed cells.

Icy [35] and Image] [36] software were used to
perform the analysis of the regions of interest (ROIs)
for migration assays.

2.10. Animal experiment

All experiments and procedures involving living
animals were carried out under the approbation
of the Animal Care and Experiment Commit-
tee of University of Bordeaux (France) and the
French Ministére de LEnseignement Supérieur, de
la Recherche et de I'Innovation (number APAFIS#
26 515-2020070611516930-V3 and APAFIS#8442-
201701051243776-V2), accordingly to the EU Direct-
ive 2010/63/EU for animal experiments. Eight-week-
old NSG female mice (NOD/LtSz-scidIL2R, nully \were
employed.

The surgical procedure used in this study was pre-
viously described [12]. Briefly, mice upper heads were
shaved while they were under a soft inflow of 2% iso-
flurane gaz. Afterwards, surgery-related pain was pre-
vented by intraperitoneal injection of buprenorphine
(0.08 mg kg_l, Axience, France), and animals were
anesthetized with a solution of ketamine (90 mg kg ™!,
Imalgen, Merial, France) and xylazine (9 mg kg™!,
Rompun, Bayer, France) by intraperitoneal injec-
tion. After performing skin antisepsis (Betadine),
an incision was made in skull midline and the scalp
was pushed aside to expose the calvaria. Two lateral
3.3 mm circular bone defects were created using an
external @3.3 mm trephine (Praxis I'instrumentiste,
France). One defect was left as a control for crit-
ical bone defect proof (‘negative control’), and the
other was dedicated to the laser bioprinting proced-
ure. The surgical site was rinsed with a NaCl solution
(Proamp 0.9%, Laboratoire Aguettant, Lyon, France).
In all conditions, a collagen solution was applied in
order to cover the dura mater. Then, the mouse was
placed onto a stereotaxic rack (specific mouse holder)
inside the LAB workstation for in situ printing exper-
iment. The experimental defect was visualized via a
CCD camera, to focus the laser beam at the center
of the defect. For each mouse, only the right defect
underwent LAB procedure. The quality of the prin-
ted pattern was assessed immediately post-printing
using fluorescence microscopy (Leica MZ10 F, Leica
Micro systems Ltd, Heerbrugg, Switzerland). At the
end of the experiment, tissues were repositioned and
sutured using 3/0 vicryl (Johnson and Johnson, USA).
Awarm (37 °C) environment was maintained
throughout the procedure. Animals were then
brought back to animal housing facility and a spe-
cial follow-up of their recovery was performed daily
for five days after the surgery. At defined time points
(one month or two months), the mice were sacri-
ficed by cervical dislocation, practiced by qualified
staff. Calvaria tissues were retrieved and processed
for x-ray microtomography and histological analysis.
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2.11. X-ray microtomography

Micro-CT was performed on Explore Locus SP
x-ray p4CT device (General Electric, Milwaukee, WI)
ex vivo with a source voltage of 90 kVp and a cur-
rent of 160 mA. After scanning, cross-sectional slices
were reconstructed and three-dimensional (3D) ana-
lyses were performed using eXplore MicroView® soft-
ware (General Electric Healthcare, Milwaukee, WI).
Reconstruction of the ROI was performed after cal-
ibration of mineral density (MD). A ©3.3 mm per
1.5 mm long cylindrical volume of interest (VOI) was
generated in order to cover the volume of the original
cylindrical defect made by the trephine drill. Each
scan was reconstructed using the same calibration
system to distinguish bone and air through defined
thresholds. BioRoot RCS®, which possesses a spe-
cific radio-opacity, was also discriminated from bone
by thresholding. Mineral Content and MD volume
were measured for each group. The bone volume frac-
tion (BVF) within each cylindrical VOI was calculated
using eXplore MicroView® software (General Electric
Healthcare, Milwaukee, W1), as follows:

BVF = Bone volume/Total volume.

To compare the effect of the different studied con-
ditions on bone regeneration, BVF were evaluated for
each experimental condition. The BVF value in the
control defect (defect filled with collagen) was defined
as 100% and compared to the value of BV/TV in
experimental defects.

2.12. Histological analysis

The animal skulls were harvested, fixed with 4% (w/v)
paraformaldehyde for 24 h at 4 °C and then demin-
eralized during 1 h (Microdecalcifiant EDTA-
Based, Microdec®, Diapath, France), dehydrated and
embedded in paraffin. Six micrometers wide coronal
sections were cut and stained with hematoxylin—
erythrosin—saffron using standard protocols, and
observed under a photon microscope (Nikon Eclipse
Ni-U, Netherlands). Sections were assessed for stain-
ing uniformity and vessels counts were performed
(n =3 sections per animal). Vessels were identified by
their luminal structure and the presence of red blood
cells. To measure vessel density, counts were then
expressed as the number of vessels mm~2 of neo-
formed tissue. Image] [36] software was used to per-
form the analysis of the ROI at the defect periphery.

2.13. Statistical analysis

All tests were performed using GraphPad Prism ver-
sion 8.0.0 (GraphPad Software, San Diego, Califor-
nia USA). Non-parametric tests were selected when
Gaussian distribution of values could not be find by
normality test, or when the sample size was not sat-
isfying test requirements. HO hypothesis was rejected
when p-value < 0.05.
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3. Results

3.1. Physico-chemical evaluation of MI

3.1.1. Rheological characterization of MI

An hydrogel composed of collagen and DMEM was
chosen as a standard ink (SI), as collagen is the
most abundant protein of non-mineralized fraction
in bone tissue. BioRoot RCS® was added at a concen-
tration of 0.25, 0.5 or 1 g ml™! respectively corres-
ponding to 1:20, 1:10 and 1:5 proportion to obtain the
MIs. In order to evaluate the impact of this addition at
a mechanical level for the impression by LAB, rheolo-
gical experiments were done (figures 1 and S1 avail-
able online at stacks.iop.org/BF/14/024104/mmedia).
In both case, SI and MIs exhibited a pseudo-plastic
behavior characterized by a decrease of viscosity with
the shear rate.

With elastic moduli higher than the viscous ones
(G' > G"), MIs presented a solid like state leading
to a hydrogel more than 50-fold stiffer than SI. MIs
were also less dependent to frequency but more fra-
gile with a shorter LVR. The tricalcium silicate-based
compound increased the material stiffness but also
led to macroscopic and microscopic modifications
at lowest constraints. Even if a modification of the
3D structure could be highlighted rheologically, the
transition from the solid-like state to the liquid state
required higher constraints than SI.

Concerning the GelSol temperature, the trans-
ition from the gel state to the sol one was observed
at 56 °C in the case of SI but no real transition for
MIs potentially due to the addition of Bioroot RCS®.

One particular point of interest for bioprint-
ing is the shear thinning capacity of the hydrogel-
based inks: the ability of a material to go from a gel
state to a liquid state under high constraints (bey-
ond the breaking point) and then goes back to its
initial state without the applied stress. Contrary to
SI, 1:10 and 1:20 MIs were not able to recover after
the breaking phase with a loss of moduli of more
than 95%. Only the 1:5 preparation showed, after a
long recovery time compared to control (37.5 min vs
immediately), moduli back to their initial values, and
even ~five-fold higher at the end of the experiment
(66 min). After a few assays of printability over dif-
ferent substrates (data not shown), 1:10 preparation
(0.5 g ml™!) candidate was chosen for its consistency
in pattern fidelity outcome.

3.1.2. SEM and EDS analysis

SEM acquisitions revealed the granular component
of MI, constituted by large (roughly 5-15 ym) and
smaller (<1 pm) particles homogeneously dispersed
within the ink. The EDS analysis provided informa-
tion regarding the atomic composition of MI. Peaks
were observed on elements claimed to be constituents
of the BioRoot RCS: calcium, oxygen, zirconium, sil-
icon and chlorine. The quantification of the different
elements was consistent with literature findings [37].
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3.2. In vitro evaluation of MI upon cell viability,
migration capacities and osteogenic phenotyping
To qualitatively evaluate SCAPs interaction with
MI, confocal imaging was performed. It appeared
(figure 1(A)) that, on site of MI deposit, cells formed
entanglements surrounding aggregates of MI, which
suggested that MI had no cytotoxic impact upon
SCAPs. To confirm this observation, a metabolic
AlamarBlue™ assay (figure 2(A)) based on resorufin
fluorescence was performed on patterns matching
with in vivo designed experiments. In a response
similar to control condition, SCAPs in culture with
MI (figure 2(C)) increased their metabolic activity
over time. Cell confluency was reached roughly at
day 14, which means proliferation was considerably
reduced in spite of the SCAPs ability [38] to grow as
multilayer structures in some areas, a phenomenon
observed independently of the MI dose delivered.
However, the cells maintained their aerobic respir-
ation and the SCAPs in presence of MI exhibited
similar levels of resazurin reduction as control. Alto-
gether, these results suggested that the formulation
of MI was cytocompatible for SCAPs. To explore a
potential enzymatic activity modification due to MI
presence, ALP activity assay was performed on days
7, 14 and 21. Results revealed, for cells in standard
medium, no significant difference regarding the pres-
ence or the absence of MI for ALP activity. Cells that
underwent differentiation with dedicated (osteogenic
differentiation) medium however expressed a signi-
ficantly higher activity compared to the other condi-
tions at day 14, and a significant difference to cells
with MI in standard medium on day 7.

The MI formulation impact on SCAPs ability to
commit towards osteogenic lineages and develop a
mineralizing phenotype to promote bone repair was
investigated. A differentiation test (figures 2(B) and
S2(C)) was performed, using differentiation indu-
cing medium as a positive control for the secretion
of mineral nodules by cells. For each time point, all
data were normalized according to the control condi-
tion (cells in presence of standard growth medium,
i.e. alpha-MEM supplemented with 10% FBS and
1% antibiotics (P/S)). In a differentiation-inducing
medium (StemPro™ Osteogenesis Differentiation
Kit, Gibco®), the MI did not significantly affect the
synthesis of hydroxyapatite nodules. Through time,
the differentiation medium was consistent to induce
a significant difference in the mineralization ability of
the cells cultured in the standard medium. Interest-
ingly, in a standard medium deprived of differenti-
ation factors, the presence of the ink was sufficient to
trigger a significant formation (433.7% vs control)
of nanohydroxyapatite nodules in the early commit-
ment of SCAPs (day 14 and day 21). This difference is
yet to be moderated by the fact that the presence of
the differentiation medium induced a much higher
synthesis of hydroxyapatite (4-542% average vs con-
trol). With time, the significancy of this MI-mediated
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Figure 1. Physico-chemical characterization of mineralized inks (MIs). Summary of mechanical properties of MIs depending on
BioRoot RCS® dilutions and SI (A) highlighting equivalent viscosities except ~three-fold higher for 1:5 MI; elastic (G’) and
viscous (G'') moduli, linear viscoelastic regions (LVRs) and breaking points of MIs were similar and differing from SI; only the
1:5 dilution matched a thixotropic behavior for MlIs; finally, their stability within physiological range of temperature for their use
without a GelSol transition (<56 °C) was a shared trait of all inks assessed. Frequency sweep experiment (B) of 1:10 MI (full
square) vs SI (empty square) demonstrated that all inks remained stable through frequency sweep variations. SEM observation
(C) and EDS analysis (D) of 1:10 MI performed with Tescan VEGA3.

early observation was reduced but remained close to
statistical significance (Std Med VS Std Med + MI
at D28 _vaiue = 0.0597). However, in comparison to
the differentiation medium, the use of the MI was
not able to trigger as much hydroxyapatite secretion
as the differentiation medium did (15-fold difference
vs control at day 28). In summary, the use of MI
enhanced the early synthesis of nanohydroxyapatite
nodules, but was unable to meet the level of differen-
tiation obtained with a dedicated medium.

The MI impact upon cell migration was assessed
through two experiments (figure 3). First, the spa-
tial range effect of MI was determined by print-
ing MI spots at different distances from SCAPs
(figure 3(A)): no significant effect of printing distance
up to 1600 ;:m was observed on cell speed. However,
the sole presence of MI induced an overall higher cell
motility (+19.4%). To determine a potential chemo-
attractive effect of MI, cells were printed as the in vivo
designed patterns: a disc of SCAPs with a surrounding
ring of MI, or a disc of MI with a surrounding ring of
SCAPs. Negative controls were designed as the same
patterns, without printing MI. Timelapse acquisition
through five days allowed to track and stack all cel-
lular trajectories (figure 3(B)). Different ROIs were

drawn, calibrated around the central disc of the pat-
tern (Z1 = 500 pm radius disc), then drawn as eccent-
ricrings (500 ym wide band rings). Fluorescent signal
emitted by cells through time was collected and com-
pared to patterns printed without MI. Surrounding
SCAPs by MI did not affect their spreading outside of
the pattern (figure 3 (B-2)), neither placing them as a
ring around a disc of MI (figure S3).

3.3. In vivo evaluation of MI regarding
vascularization and tissue mineralization

In vivo evaluation of MI was assessed by pipette
deposit or using LAB (figure 4(A)) to print designed
patterns (figure 4(B)) at the defect site. The host
response regarding the use of a large amount of MI
in vivo to assess a potential consequence on neo-
vascularization at the defect periphery remained elu-
sive. Despite a slight tendency, the vessel density
(figures 4(C), S4(B) and (C)) determined at one
month was not found to be significantly different
(p = 0.6623) between the defects filled with the high
amount of MI and the control. Two months post-
bioprinting, no difference in vessel density was found
at the defect site between the control and the pipette
deposit.




Biofabrication 14 (2022) 024104

N Touya et al

B C *
60 = 80
8 g Bk Soape Ml
S [ mmm  SCAPs + Diff. Med.
o _ 2 60
3T 404 g
58 22
S = o © 4
= g T o 40
c s o E
£ 2 20- <E
52 <E 201
o -e— SCAPs 3 *kkk
2 SCAPs + LAB dose MI £ 1
o 0 —+— SCAPs + High dose MI £ e [ | : :
1 1 1 1 1
Day1 Day7 Day 14 Day 21 Day 28 Day 7 Day 14 Day 21
D ns
@ Control (standard growth medium) —
30 = Standard Medium with MI ns
> -| =3 Differentiation Medium _T_
(7, 20 &= Differentiation Medium with Ml
c - i ns l
23 —
c o 10—
= N _
| mark
g ©
- kKK
g g 2 * ns
28 {l1 M —
[ N
i 1 -
[}
= .
0- T T T T T

Day 14 Day 21 Day 28 Day 14 Day 21 Day 28

Figure 2. In vitro characterization of mineralized ink (MI) over stromal cells from apical papilla. SCAPS-MI interaction (A) with
MI (left panel, shades of grey), SCAPs (center panel, phalloidin (red) and DAPI (blue) stainings respectively marking cytoskeleton
and nucleus of SCAPs) and the overstack of both (right panel) scale bars = 200 pm. Metabolic AlamarBlue assays reveal MI
cytocompatibility with SCAPs (B) (N = 3, Kruskal-Wallis test, ns = not significant). Alkaline phosphatase activity (C) of SCAPs
over total protein content with or without MI in standard medium or with a differentiation medium through time (N = 2,

n = 8). Osteoimage fluorescence assays (D) highlighted SCAPs hydroxyapatite nodules synthesis in standard culture medium or
osteogenic differentiation-inducing medium, with or without MI (N = 3, Mann—Whitney tests, ns = not significant; p* < 0.05;

PR < 0.0001).

Two months post-surgery, the amount of MI was
found to have a significant impact on bone volume
formation (figures 4(D) and S4(A)). Three questions
were addressed: first, the use of MI as an enhan-
cer of bone tissue formation at the site of the defect
was evaluated. A Kruskal-Wallis test was performed
(p-value = 0.0466), but no multi-comparative post-
test presented any significant difference over all the
conditions. Second, the direct impact of the dose
delivered in situ was assessed. The Mann—Whitney
test between the pipette and the LAB MI deposit high-
lighted, in a significant (p-value = 0.0138) manner,

that using a large dose of MI delivered in situ led to a
higher formation of mineralized tissue.

Finally, as the use of a LAB-compatible dose of
MI was not found to be effective to improve bone
repair, the impact of co-printing SCAPs with the MI
was studied (figure 4(D)). With the same amount of
MI and SCAPs, two opposed patterns were assessed:
a disc of MI with a surrounding ring of SCAPs,
and a disc of SCAPs with a surrounding ring of
MI, both centered with the defect. No difference in
bone repair was found between the two patterns, des-
pite a statistical value close to significant threshold
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Figure 3. Evaluation of SCAPs migration properties. SCAPs speed assay (A), collected from various distance (300, 600, 1200 or
1600 pem) printed cells (A-1) tracking. SCAPs motility (A-2) was upregulated by the presence of MI at any printed distance

(n = 5, Kruskal-Wallis test p* < 0.05). SCAPs mobility assay (B). Cell occupancy of available space nearby printed area (B-1) via
hyperstack of timelapse acquisitions through five days (scale bar = 500 zm) and fluorescent signal thresholding within areas of
interests (B-2) (Z1-4) remained unchanged when cells were surrounded by MI (N = 3, Mann—Whitney tests, ns = not

significant).

(p-value = 0.0585) in favor of the use of the MI ring
with SCAPs printed as a disc at the center of defect
site.

4. Discussion

Bioprinting strategies rely on reproducible and
repeatable processes [39] with predictable outcomes.
The development of an ink, on a physico-chemical
level, is essentially subject to fulfill rheological spe-
cificities depending on the process used [40]. The
best candidates are the ink formulations that can
fit with different printing stations and/or different
printing techniques. The ink outcome also must be
considered while assessing printability [41]. Thus,
a balance between optimal printing parameters for
one specific process and ink use versatility must be
found [42]. Characterizing rheological properties is
therefore a crucial step to ensure that a novel ink
complies with the bioprinting process requirements
[43]. Employed here, LAB is a laser induced forward
transfer derived technology, with its own specificities
regarding rheological needs for printability. With a

trial/error strategy, we determined that the 1:10 dilu-
tion of BioRoot RCS® resulted in high printability
regarding ink spreading, with a great pattern fidelity
from donor to receipt ribbons. Based on rheological
measurements, MI presented the same viscosity as
SB. Therefore, the printability was supposed to be
the same. However, to perform satisfying printing
and reach pattern fidelity, it was necessary to adjust
the energy delivered by the laser, from 28 pJ for SI
to 35 pJ. This difference may be explained by the
macroscopic aspect of MI which, due to tricalcium
silicate aggregates, created heterogeneity and granular
aspect. The colloidal nature of MI was highlighted by
SEM observation and consistent with literature find-
ings. The hereby formulation was however not differ-
ent, regarding the atomic composition of ink dried
samples, from literature evidence. Thus, this hetero-
geneity, in spite of the presence of polycarboxylate
as dispersing agent, probably led to a perturbation in
weak interactions within the ink, resulting in a shorter
LVR. Also, MI was found to be drastically stiffer
than SB, with levels approaching mesenchymal cells
requirements to promote osteogenic differentiation
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from experimental conditions (in yellow: MI, green: SCAPs) were different from the control defect. Mann—Whitney comparison
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displayed on graph as bars.

[44, 45]. MI required a much higher constraint to get
destructured, but its behavior after reaching breaking
point was not thixotropic due to its granular nature.
To be used for bioprinting purposes, MI needed to
be printed at the liquid state to ensure an instantan-
eous gelation on the site of interest without losses of
stiffness. Regarding GelSol transition, all biomateri-
als were thus usable in temperature range related to
in vitro and in vivo applications. The heat associated
with the use of a laser is irrelevant in this case, since
the duration of the processes implying laser impulse
were less than a second, generating negligible heat
given the nanosecond source and the low frequency
rate [46].

Assessing various BioRoot RCS® proportions in
the ink formulation (1:5 and 1:20) led to slight dif-
ferences in rheological behavior of the MI. Notably,
with lower concentration (0.25 g ml~!) of BioRoot
RCS®, MI had a higher LVR due to a lesser granulos-
ity of the ink, but led to messy printing, with mer-
ging phenomena in the patterns assessed. With twice
the concentration (1 g ml~!) of BioRoot RCS® in

MI, the resulting viscosity increased drastically (by
3.2-fold) and gave the material a thixotropic beha-
vior. However, this high concentration was found to
be challenging to collect with a pipette and to spray
homogeneously on the gold-coated ‘donor’ slide, res-
ulting in unpredictable printing outcomes due to
instability of the bubble cavitation, resulting in vari-
ability of the jet formation [47, 48]. To sum it up, pla-
cing 1:20 or 1:5 proportions of BioRoot RCS® in MI
resulted in poor printing outcomes, meanwhile the
1:10 proportion was the best balance between resol-
ution and pattern fidelity.

Those results questioned the determination of
the ideal concentration of bioactive agent in an ink
for bone repair. Standardized analysis of rheological
should be performed at early stage of the development
of the formulation of candidate including the capab-
ility for extrusion or laser based bioprinting as those
technology emerge as promising tools for bone regen-
eration.

The ink formulation was then achieved and both
in vitro and in vivo evaluations of the effects of this MI
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on cell viability, differentiation potential, migratory
capacities, neo-vascularization and tissue mineraliza-
tion were investigated.

Although BioRoot RCS® was found to be cyto-
toxic at manufacturer concentration [49], it was
described to be non-cytotoxic at a 1:2 dilution [50].
This finding was contested, referring to an absence
of cell viability loss starting at 1:8 dilution at day
7 [51]. Other results based on the material extracts
claimed that BioRoot RCS® had no cytotoxic effect
regardless its dilution [52]. Hence, the least dilu-
tion compatible with satisfying LAB efficiency pro-
cess here was 1:10. To comply to previously studied
models [12], the initial strategy was to use the elab-
orated MI in association with HUVECs and SCAPs.
To assess cytotoxicity, a supernatant metabolic assay
[53] was preferred due to the fact that cells were
printed on a collagen hydrogel. It was therefore dif-
ficult to retrieve the printed cells to perform a reli-
able cell counting, and cell proliferation was assumed
to be equivalent to control, since the same amount
of cells were printed in each condition at the start of
the experiment. In vitro, even though literature sug-
gested that BioRoot RCS® might induce angiogen-
esis [54], zirconium oxide (ZrO;) (which accounts for
5% of BioRoot RCS® powder composition, accord-
ing to the manufacturer), was reported to have a
cytotoxic effect on HUVECs (figure S2) [27] but did
not affect SCAPs metabolism, whatever the applied
quantity. Thus, only the influence of LAB-delivered
dose of MI was assessed for the rest of the exper-
imental study. ALP activity investigation remains a
universal test for osteogenic differentiation studies
and a useful tool to predict in vivo outcome [55].
Here, ALP activity levels found in the different cul-
ture conditions were comparable to others found in
MSCs [56]. It appeared that SCAPs ALP activity was
not modulated by the presence of MI in standard
culture conditions. The fact that ALP raised signi-
ficantly on day 14 only when SCAPs where cultured
with osteogenic pro-differentiating medium sugges-
ted a lack of differentiating cell population triggered
by MI presence. However, the final osteogenic dif-
ferentiation step is the acquisition of a mineral mat-
rix secretion phenotype, and the quantification of
this phenotype expression remains necessary to eval-
uate cell differentiation. Hence, regarding differen-
tiation potential of SCAPs, the presence of trical-
cium within the ink rose great concern for monitoring
hydroxyapatite synthesis without the bias of measur-
ing the calcium trapped within the ink. The Osteoim-
age® assay was chosen rather than a von Kossa [57]
or an Alizarin Red staining [58] for being able to
bring quantitative results with a nanohydroxyapat-
ite specificity [59]. Other complementary techniques,
yet not quantitative, could be performed to formally
identify presence of hydroxyapatite [60]. In the dif-
ferentiation assay, having MI surrounding cells led
to an early synthesis of nanohydroxyapatite nodules.

11

N Touya et al

This result is consistent with literature, as the use of
ZrO, was reported [28] to enhance osteogenic dif-
ferentiation in mesenchymal derived cells. Indeed, a
minimal 50 M Zr ions concentration was correl-
ated to the upregulation of osteogenic-related lin-
eages differentiation genes and an increase in cal-
cium phosphate deposition by osteoblasts. In our MI
composition, the ZrO, final concentration has been
estimated at 20 mM; therefore, this result could be
explained by a signaling burst mediated by the ZrO,
leachate of the ink, influencing the cells among the
heterogenous population of SCAPs that were already
engaged towards osteogenic lineages. Different sig-
naling pathways might have been upregulated by the
BioRoot RCS®, as reported in literature [61, 62], lead-
ing to these results. However, compared to the impact
of an osteogenic differentiation medium on nano-
hydroxyapatite synthesis, the relevance of this result is
to be considered cautiously. Further investigations on
a biomolecular level could unveil the involved signal-
ing mechanisms and bring a higher comprehension of
the effect of the MI on SCAPs at an intracellular scale,
but were considered needless in this study considering
the difference in mineralizing phenotypes induced
with differentiation medium. Regarding migration
properties, cell speed was found to be enhanced by the
presence of MI, at a least distance of 1600 pm from
cells, the highest investigated here. The mean speeds
recorded were consistent with cell migration speed
described in literature for mesenchymal cells [63, 64].
Larger distances or even transwell assays would be
interesting for further investigations. First observa-
tions suggested that MI might have represented an
obstacle, restraining cells in a spatially defined envir-
onment, rising concerns regarding host cells ability to
colonize the defect site and participate to the repair
process. Further analysis demonstrated that 2D cell
spreading behavior was not affected by the presence
of MI printed as a ‘confining fence’ around SCAPs,
but also showed that cells were not specifically attrac-
ted to MI. From the results obtained, it is strongly
hypothesized that the leachate released by the set ink
homogeneously within culture supernatant triggered
rise in cell motility without influencing cell mobility.
Culture media being changed every two days, a closer
follow up of evacuated elements in the supernatant
could be envisaged.

The in vitro cytotoxic effect of the MI observed
on HUVECG: did not seem to affect the in vivo neo-
vascularization process, as the vessel density found at
the cicatricial tissue was equivalent to the control con-
dition without MI. The extracellular matrix may have
exerted a protective role for the endothelial progen-
itors recruited to initiate the vascularization process
[65], or natural tissue perfusion [66] helped to buftfer,
or evacuate the MI leachate. The mineralized volume
formed at the site of the defect remained consistent
with reported control BV/TV values in mice [67].
Using M1, regardless of the quantity delivered in situ
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in the critical size defect, did not led to a significant
higher level of mineralization of the cicatricial tissue
compared to control. The quantity of MI deposed to
fill the entire volume of the defect (pipette deposit)
was more efficient to induce tissue mineralization
than LAB associated quantity of MI, suggesting a
dose/effect of MI.

The two MI-SCAPs associated patterns studied
here were designed according to several hypothesis: in
both cases, the idea was to occupy part of the defect
area as a ‘void-filler’ role, resulting in a solid scaffold
with the ability to locally enhance osteogenic oriented
cells delivered with LAB and from the host, trigger-
ing a faster and more efficient bone regeneration. The
choice of a MI disc at the center of the defect was to
leave a minimal gap of void (~1 mm) at the periphery
of the defect, with the presence of SCAPs as a ring to
both colonize the proximal host tissue and the solid
MI. The second pattern was the peripheral MI ring
with a central disc of SCAPs, for which it was hypo-
thesized that having a central but artificially reduced
area of void (& ~ 2 mm) would lead to an enhanced
nanohydroxyapatite deposit by colonization of SCAPs
on the peripheral substrate offered by the deposition
of MI, easing the remodeling of the biomaterial at the
edges of the defect, with the proximity of a vascular-
ized system. Although the bone repair obtained with
the MI-SCAPs association was not found to be effi-
cient compared to the control group, based on the
in vivo results, the observed tendency encourages to
furtherly investigate the pattern incidence, for a large
difference in the median value between the two pat-
terns in the BVF outcome was noticed.

Previous results [12] demonstrated the positive
impact of endothelial progenitor cells deposits at the
defect site upon induction of mineralization, con-
firming the tight relationship between vascularization
and bone repair processes [68]. The results obtained
were more significant than those with the hereby
use of MI. It is hypothesized that beyond the osteo-
genic enhancing properties sought in the develop-
ment of this ink, further formulations should be
balanced with the pursuit of vascular-advantageous
compounds, keeping in situ gelation with higher stift-
ness as a major objective.

5. Conclusion

This study confirmed the necessity, when develop-
ing a new ink, to consider all aspects of the for-
mulation: rheological impact, in vitro characteriza-
tion and in vivo evaluation according to the aimed
model. Thus, we designed an original ink formu-
lation candidate based on BioRoot RCS®, oriented
towards tissue mineralization and compatible with
LAB requirements. This study suggested that, in
spite of great compatibility with its associated laser
bioprinter, a potential for bone tissue engineering
supported by literature evidence, with the ability to
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deliver in situ microliters or nanoliters of active com-
pounds thanks to LAB, this ink formulation was
not successful to demonstrate a strong regenerative
potential in a mouse calvaria critical defect model.
In vivo results illustrated hurdles that have to be over-
come to conciliate mechanical and biological object-
ives. Standardized protocols and models, at each
level of development (in vitro and in vivo), could be
defined to allow comparison regardless biofabrica-
tion approaches used. However, the results obtained
here strengthened the ink development approach,
and helped to assess multiple hypothesis. Further
studies shall focus on improving the ink by adjusting
its formulation.

Data availability statement

The data that support the findings of this study are
available upon reasonable request from the authors.

Acknowledgments

We thank Dr H Boeuf (Inserm U1026 Biotis) for
the generous gifts of UBx-SCAP cells (N1, N2, N3
and N4). The authors also thank Dr S Al-Bourgol
(Alphanov), his team and Alphanov facility for host-
ing the SEM/EDS experiments with their TECSAN
device.

This work was supported by grants from « Fond-
ation des Gueules Cassées », Paris—France, « Fonda-
tion de I’Avenir », Paris—France, « Institut Francais
pour la Recherche Odontologique », and « Société
Odontologique de Paris » (Bourse Michel Degrange).

Conflict of interest

The authors declare to have no conflict of interest
related to this work.

ORCID iDs

Nicolas Touya ® https://orcid.org/0000-0003-0140-
6371

Naima Ahmed Omar ® https://orcid.org/0000-

0002-6387-4640

Nathalie Dusserre ® https://orcid.org/0000-0002-

4699-3365
Hugo De Oliveira ® https://orcid.org/0000-0002-
9715-8052
Olivia Kérourédan @ https://orcid.org/0000-0001-
7967-5569

Raphaél Devillard ® https://orcid.org/0000-0002-
2962-2044

References

[1] Iaquinta M R, Mazzoni E, Bononi I, Rotondo J C,
Mazziotta C, Montesi M, Sprio S, Tampieri A, Tognon M
and Martini F 2019 Adult stem cells for bone regeneration
and repair Front. Cell Dev. Biol. 7 268



Biofabrication 14 (2022) 024104

[2] Rosset P, Deschaseaux F and Layrolle P 2014 Cell therapy for
bone repair Orthop. Traumatol. Surg. Res. 100 S107—-12

[3] Knight M N and Hankenson K D 2013 Mesenchymal stem
cells in bone regeneration Adv. Wound Care 2 306-16

[4] Kumar S 2014 Bone defect repair in mice by mesenchymal
stem cells Animal Models for Stem Cell Therapy Methods in
Molecular Biology ed B Christ, ] Oerlecke and P Stock
(Berlin: Springer) pp 193-207

[5] Harris J S, Bemenderfer T B, Wessel A R and Kacena M A
2013 A review of mouse critical size defect models in weight
bearing bones Bone 55 241-7

[6] Khojasteh A, Eslaminejad M B and Nazarian H 2008
Mesenchymal stem cells enhance bone regeneration in rat
calvarial critical size defects more than platelet-rich plasma
Oral Surg. Oral Med. Oral Pathol. Oral Radiol. 106 356—62

[7] Agacayak S, Gulsun B, Ucan M C, Karaoz E and Nergiz Y
2012 Effects of mesenchymal stem cells in critical size bone
defect Eur. Rev. Med. Pharmacol. Sci. 16 679-86

[8] Sonoyama W, Liu Y, Yamaza T, Tuan R S, Wang S, Shi S and

Huang G T-J 2008 Characterization of the apical papilla and

its residing stem cells from human immature permanent

teeth: a pilot study J. Endod. 34 16671

Saberi E, Farhad-Mollashahi N, Sargolzaei Aval F and

Saberi M 2019 Proliferation, odontogenic/osteogenic

differentiation, and cytokine production by human stem

[9

cells of the apical papilla induced by biomaterials: a
comparative study Clin. Cosmet. Invest. Dent. 11 181-93

[10] Rodas-Junco B A and Villicafia C 2017 Dental pulp stem
cells: current advances in isolation, expansion and
preservation Tissue Eng. Regen. Med. 14 333—47

[11] Kang J, Fan W, Deng Q, He H and Huang F 2019 Stem cells
from the apical papilla: a promising source for stem
cell-based therapy Biomed. Res. Int. 2019 6104738

[12] Kérourédan O, Hakobyan D, Rémy M, Ziane S, Dusserre N,
Fricain J-C, Delmond S, Thébaud N B and Devillard R 2019
In situ prevascularization designed by laser-assisted
bioprinting: effect on bone regeneration Biofabrication
11 045002

[13] Guillotin B et al 2010 Laser assisted bioprinting of
engineered tissue with high cell density and microscale
organization Biomaterials 31 7250—6

[14] Zhao W and Chang J 2004 Sol-gel synthesis and in vitro
bioactivity of tricalcium silicate powders Mater. Lett.
58 2350-3

[15] Dimitrova-Nakov S, Uzunoglu E, Ardila-Osorio H,
Baudry A, Richard G, Kellermann O and Goldberg M 2015
In vitro bioactivity of BioRoot™ RCS, via A4 mouse pulpal
stem cells Dent. Mater. 31 1290-7

[16] Loison-Robert L S, Tassin M, Bonte E, Berbar T, Isaac J,
Berdal A, Simon S and Fournier B P ] 2018 In vitro effects of
two silicate-based materials, Biodentine and BioRoot RCS,
on dental pulp stem cells in models of reactionary and
reparative dentinogenesis PLoS One 13 e0190014

[17] Cuesta A, Zea-Garcia ] D, Londono-Zuluaga D, de la
Torre A G, Santacruz I, Vallcorba O, Dapiaggi M, Sanfélix S G
and Aranda M A G 2018 Multiscale understanding of
tricalcium silicate hydration reactions Sci. Rep. 8 8544

[18] Yamamoto S, Han L, Noiri Y and Okiji T 2017 Evaluation of
the Ca ion release, pH and surface apatite formation of a
prototype tricalcium silicate cement Int. Endod. J. 50 ¢73—e82

[19] Siboni F, Taddei P, Zamparini F, Prati C and GandolfiM G
2017 Properties of BioRoot RCS, a tricalcium silicate
endodontic sealer modified with povidone and
polycarboxylate Int. Endod. J. 50 €120-36

[20] Ali M R W, Mustafa M, Bardsen A and Bletsa A 2019
Tricalcium silicate cements: osteogenic and angiogenic
responses of human bone marrow stem cells Eur. J. Oral Sci.
127 261-8

[21] Eid A A, Hussein K A, Niu L, Li G, Watanabe I,
Al-Shabrawey M, Pashley D H and Tay F R 2014 Effects of
tricalcium silicate cements on osteogenic differentiation of
human bone marrow-derived mesenchymal stem cells
in vitro Acta Biomater. 10 3327-34

13

N Touya et al

[22] Rathinam E, Govindarajan S, Rajasekharan S, Declercq H,
Elewaut D, de Coster P, Martens L and Leybaert L 2021 The
calcium dynamics of human dental pulp stem cells
stimulated with tricalcium silicate-based cements determine
their differentiation and mineralization outcome Sci. Rep.
11 645

[23] Jung Y, Yoon J-Y, Dev Patel K, Ma L, Lee H-H, Kim J,

Lee J-H and Shin J 2020 Biological effects of tricalcium
silicate nanoparticle-containing cement on stem cells
from human exfoliated deciduous teeth Nanomaterials
101373

[24] Kebudi Benezra M, Schembri Wismayer P and Camilleri ]
2017 Influence of environment on testing of hydraulic sealers
Sci. Rep. 7 17927

[25] Gonzélez-Vazquez A, Planell J A and Engel E 2014
Extracellular calcium and CaSR drive osteoinduction in
mesenchymal stromal cells Acta Biomater. 10 2824-33

[26] Lee M N, Hwang H-S, Oh S-H, Roshanzadeh A, Kim J-W,
Song J H, Kim E-S and Koh J-T 2018 Elevated extracellular
calcium ions promote proliferation and migration of
mesenchymal stem cells via increasing osteopontin
expression Exp. Mol. Med. 50 1-16

[27] Lupu-Haber Y, Pinkas O, Boehm S, Scheper T, Kasper C and
Machluf M 2013 Functionalized PLGA-doped zirconium
oxide ceramics for bone tissue regeneration Biomed.
Microdevices 15 1055—-66

[28] Chen Y, Roohani-Esfahani S-I, Lu Z, Zreigat H and
Dunstan C R 2015 Zirconium ions up-regulate the
BMP/SMAD signaling pathway and promote the
proliferation and differentiation of human osteoblasts PLoS
One 10 e0113426

[29] Elyassi Y, Moinzadeh A T and Kleverlaan C J 2019
Characterization of leachates from 6 root canal sealers J.
Endod. 45 623-7

[30] Rémy M, Ferraro F, le Salver P, Rey S, Genot E,
Djavaheri-Mergny M, Thébaud N, Boiziau C and Boeuf H
2019 Isolation and culture of human stem cells from apical
papilla under low oxygen concentration highlight original
properties Cells 8 E1485

[31] Thébaud N B, Aussel A, Siadous R, Toutain J, Bareille R,

Montembault A, David L and Bordenave L 2015 Labeling

and qualification of endothelial progenitor cells for tracking

in tissue engineering: an in vitro study Int. J. Artif. Organs

38 224-32

Bordenave L, Baquey C, Bareille R, Lefebvre F, Lauroua C,

Guerin V, Rouais F, More N, Vergnes C and Anderson ] M

1993 Endothelial cell compatibility testing of three different

Pellethanes J. Biomed. Mater. Res. 27 1367-81

[33] Kérourédan O, Bourget J-M, Rémy M, Crauste-Manciet S,

Kalisky J, Catros S, Thébaud N B and Devillard R 2019

Micropatterning of endothelial cells to create a capillary-like

network with defined architecture by laser-assisted

bioprinting J. Mater. Sci. Mater. Med. 30 28

Devillard R, Pages E, Correa M M, Kériquel V, Rémy M,

Kalisky J, Ali M, Guillotin B and Guillemot F 2014 Cell

patterning by laser-assisted bioprinting Methods Cell Biol.

119 159-74

[35] de Chaumont F et al 2012 Icy: an open bioimage informatics
platform for extended reproducible research Nat. Methods
9 690-6

[36] Schneider C A, Rasband W S and Eliceiri K W 2012 NIH
Image to Image]J: 25 years of image analysis Nat. Methods
9671-5

[37] Reszka P, Nowicka A, Lipski M, Dura W, Drozdzik A and
Wozniak K 2016 A comparative chemical study of calcium
silicate-containing and epoxy resin-based root canal sealers
Biomed. Res. Int. 2016 9808432

[38] Chen K, Xiong H, Huang Y and Liu C 2013 Comparative
analysis of in vitro periodontal characteristics of stem cells
from apical papilla (SCAP) and periodontal ligament stem
cells (PDLSCs) Arch. Oral Biol. 58 9971006

[39] Sun W et al 2020 The bioprinting roadmap Biofabrication
12 022002

[32

[34



10P Publishing

Biofabrication 14 (2022) 024104

[40] O’Connell C, Ren J, Pope L, Li Y, Mohandas A, Blanchard R,
Duchi S and Onofrillo C 2020 Characterizing bioinks for
extrusion bioprinting: printability and rheology Methods
Mol. Biol. 2140 111-33

[41] Holzl K, Lin S, Tytgat L, Vlierberghe S V, Gu L and
Ovsianikov A 2016 Bioink properties before, during and
after 3D bioprinting Biofabrication 8 032002

[42] Chopin-Doroteo M, Mandujano-Tinoco E A and Krétzsch E
2021 Tailoring of the rheological properties of bioinks to
improve bioprinting and bioassembly for tissue replacement
Biochim. Biophys. Acta 1865 129782

[43] Paxton N, Smolan W, Bock T, Melchels F, Groll J and
Jungst T 2017 Proposal to assess printability of bioinks for
extrusion-based bioprinting and evaluation of rheological
properties governing bioprintability Biofabrication
9 044107

[44] Yen M-H, Chen Y-H, Liu Y-S and Lee O K-S 2020 Alteration
of Young’s modulus in mesenchymal stromal cells during
osteogenesis measured by atomic force microscopy Biochem.
Biophys. Res. Commun. 526 827-32

[45] Titushkin I and Cho M 2007 Modulation of cellular
mechanics during osteogenic differentiation of human
mesenchymal stem cells Biophys. J. 93 3693—702

[46] Jaunich M, Raje S, Kim K, Mitra K and Guo Z 2008 Bio-heat
transfer analysis during short pulse laser irradiation of
tissues Int. J. Heat Mass Transfer 51 5511-21

[47] Zhang Z, Xiong R, Mei R, Huang Y and Chrisey D B 2015
Time-resolved imaging study of jetting dynamics during
laser printing of viscoelastic alginate solutions Langmuir
31 6447-56

[48] Zhang Z, Xiong R, Corr D T and Huang Y 2016 Study of
impingement types and printing quality during laser
printing of viscoelastic alginate solutions Langmuir
32 3004-14

[49] Poggio C, Riva P, Chiesa M, Colombo M and Pietrocola G
2017 Comparative cytotoxicity evaluation of eight root canal
sealers J. Clin. Exp. Dent. 9 e574-8

[50] Jung S, Sielker S, Hanisch M R, Libricht V, Schifer E and
Dammaschke T 2018 Cytotoxic effects of four different root
canal sealers on human osteoblasts PLoS One 13 €0194467

[51] Alsubait S A, Al Ajlan R, Mitwalli H, Aburaisi N,

Mahmood A, Muthurangan M, Almadhri R, Alfayez M and
Anil § 2018 Cytotoxicity of different concentrations of three
root canal sealers on human mesenchymal stem cells
Biomolecules 8 68

[52] Gaudin A, Tolar M and Peters O A 2020 Cytokine production
and cytotoxicity of calcium silicate-based sealers in 2- and
3-dimensional cell culture models J. Endod. 46 818-26

[53] Rampersad S N 2012 Multiple applications of Alamar Blue as
an indicator of metabolic function and cellular health in cell
viability bioassays Sensors 12 1234760

[54] Camps J, Jeanneau C, El Ayachi I, Laurent P and About I
2015 Bioactivity of a calcium silicate-based endodontic

14

N Touya et al

cement (BioRoot RCS): interactions with human
periodontal ligament cells in vitro J. Endod. 41 1469-73

[55] Prins H-J, Braat A K, Gawlitta D, Dhert W J A, Egan D A,
Tijssen-Slump E, Yuan H, Coffer P J, Rozemuller H and
Martens A C 2014 In vitro induction of alkaline phosphatase
levels predicts in vivo bone forming capacity of human bone
marrow stromal cells Stem Cell Res. 12 428-40

[56] Bidarra S, Barrias C, Barbosa M, Soares R, Amédée ] and
Granja P 2011 Phenotypic and proliferative modulation of
human mesenchymal stem cells via crosstalk with
endothelial cells Stern Cell Res. 7 186—97

[57] Bonewald L F, Harris S E, Rosser J, Dallas M R, Dallas S L,
Camacho N P, Boyan B and Boskey A 2003 von Kossa
staining alone is not sufficient to confirm that mineralization
in vitro represents bone formation Calcif. Tissue Int.
72 537-47

[58] Puchtler H, Meloan S N and Terry M S 1969 On the history
and mechanism of alizarin and alizarin red S stains for
calcium J. Histochem. Cytochem. 17 110-24

[59] Wang Y-H, Liu Y, Maye P and Rowe D W 2006 Examination
of mineralized nodule formation in living osteoblastic
cultures using fluorescent dyes Biotechnol. Prog. 22 1697-701

[60] Lu H B, Campbell C T, Graham D ] and Ratner B D 2000
Surface characterization of hydroxyapatite and related
calcium phosphates by XPS and TOF-SIMS Anal. Chem.
72 288694

[61] Rathinam E, Rajasekharan S, Chitturi R T, Declercq H,
Martens L and de Coster P 2016 Gene expression profiling
and molecular signaling of various cells in response to
tricalcium silicate cements: a systematic review J. Endod.
42 1713-25

[62] Sanz ] L, Rodriguez-Lozano F ], Lopez-Gines C, Monleon D,
Llena C and Forner L 2021 Dental stem cell signaling
pathway activation in response to hydraulic calcium
silicate-based endodontic cements: a systematic review of in
vitro studies Dent. Mater. 37 ¢256—68

[63] Zhao Z, Watt C, Karystinou A, Roelofs A J, McCaig C D,
Gibson I R and de Bari C 2011 Directed migration of human
bone marrow mesenchymal stem cells in a physiological
direct current electric field Eur. Cell Mater. 22 344-58

[64] Bear J E and Haugh J M 2014 Directed migration of
mesenchymal cells: where signaling and the cytoskeleton
meet Curr. Opin. Cell Biol. 0 74-82

[65] Frantz C, Stewart K M and Weaver V M 2010 The
extracellular matrix at a glance J. Cell Sci. 123 4195-200

[66] Tomlinson R E and Silva M ] 2013 Skeletal blood flow in
bone repair and maintenance Bone Res. 1 311-22

[67] Samsonraj R M, Dudakovic A, Zan P, Pichurin O, Cool SM
and van Wijnen A J 2017 A versatile protocol for studying
calvarial bone defect healing in a mouse model Tissue Eng. C
23 686-93

[68] Gerber H P and Ferrara N 2000 Angiogenesis and bone
growth Trends Cardiovasc. Med. 10 223-8



3.3.3 Conclusion

Cette étude a confirmé la nécessité, lors du développement d'une nouvelle encre, de
considérer tous les aspects de la formulation : impact rhéologique, caractérisation in vitro
et évaluation in vivo selon le modele cible. Ainsi, nous avons conc¢u une formulation
originale d'une encre basée sur le BioRoot RCS®, orientée vers ’amélioration de la
minéralisation du tissu cible et compatible avec les exigences de LAB. Cette étude a
suggéré que, malgré une grande compatibilité avec la station d’impression laser associée,
et un potentiel pour I'ingénierie du tissu osseux étayé par la littérature, avec la capacité
de délivrer in situ des microlitres ou des nanolitres de composés actifs grace a la bio
impression assistée par laser, cette formulation d’encre a échoué a démontrer un grand
potentiel de régénération dans un modele de défaut critique de la calvaria de la souris.
Les résultats in vivo ont illustré les obstacles a surmonter afin de concilier les enjeux
mécaniques et biologiques. Des protocoles et des modeles standardisés, a chaque niveau de
développement (in vitro et in vivo), pourraient étre définis pour permettre la comparaison
entre les différentes approches de biofabrication utilisées. Toutefois, les résultats obtenus
ici ont renforcé I'approche du développement de I'encre, et ont permis d’évaluer plusieurs
hypotheses. Les travaux futurs pourraient se concentrer sur ’amélioration de I’encre en

en ajustant la formulation.
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Chapitre 4

Applications transversales du laser au

service de I’ingénierie du tissu osseux

4.1 Le laser comme outil de découpe

L’usages de la technologie LASER en tant qu’outil de découpe [276] remonte a la fin des
années 1960 [277-279]. L’évolution des lasers a permis le développement de différentes
approches selon la longueur d’onde employée [280]. A source et dispositif laser équivalents,
les parametres d’usinage de différents matériaux furent également étudiés [281]. Ces inves-
tigations ont permis d’affiner les dispositifs laser et de les transposer au domaine médical
pour permettre de répondre a des besoins thérapeutiques [282]. Ainsi, la technologie laser
évolue et est appliquée dans divers domaines de la médecine [283] (Figure 39) depuis la
premiere application médicale rapportée en 1962 dans une étude dédiée a la coagulation

rétinienne [284].
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Figure 39: Les applications médicales de la technologie laser, de Khalkhal et al. [282]

Dans les tissus durs et la chirurgie a haute résolution, le laser est généralement associé
a un outil d’ablation pour la destruction ou le retrait d’éléments indésirables, incluant les
tissus tumoraux [285]. Deux problemes majeurs sont cependant associés a l'utilisation de
cet outil : I’échauffement thermique potentiellement engendré par 1'utilisation de lasers
hautement énergétiques, et la performance intrinseque de découpe du tissu osseux. Le taux
d’ablation dépend de la source laser [286] et de la composition locale du tissu notamment

en eau et en pigments présents [287].

4.2 Le laser comme outil de texturation

Bien que présenté comme un outil de découpe, de nombreuses applications industrielles
emploient le laser comme outil de texturation de surface par gravure [288-290]. Le domaine
biomédical n’a pas dérogé a 'exploration de la versatilité de cet outil [291]. L’ingénierie
tissulaire a ainsi adapté la technologie laser pour créer des textures grace a la propriété
du laser de décomposer la matiere, et I’a appliqué a l'ingénierie tissulaire osseuse [292].
En effet, la modification de surface est I'une des approches de I'ingénierie tissulaire [293,
294] pour améliorer 1'ostéointégration des implants, influencer le phénotype des cellules
pour favoriser I'adhésion ou la différenciation [295], ou au contraire prévenir 1’adhésion
cellulaire [296] (Figure 40).
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Figure 40: Interface implant/tissu osseux, Liu et al. [297]

Selon les dimensions choisies pour apporter une modification du relief de I'implant,
les conséquences sur les propriétés et interactions physiques [298] et biologiques qui en
découlent sont différentes [292, 299]. C’est aux échelles micro et nanométriques (Figure

41) que l'interaction avec les éléments du vivants sont les plus fortes, avec 'apparition de
reliefs aux dimensions des corps cellulaires.
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Figure 41: Les parametres modulés par le recours a la texturation a différentes échelles,
adapté de Sirdeshmukh et al. [292]

Des recherches ont été menées sur I'impact de lasers sur différents matériaux syn-
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thétiques destinés a substituer le tissu osseux : céramique [300-302], métal [303-306],
plastique [307]... Une expérience in vivo a souligné l'intérét stratégique de la modification
de la topographie des implants par laser, en montrant une augmentation de la formation
osseuse et une liaison os-implant plus forte [308]. Pourtant, jusqu’a présent, aucune publi-
cation n’a été consacrée a la texturation osseuse directe afin de synergiser et promouvoir

les résultats positifs observés par la modification des surfaces des implants.

4.3 Utilisation de la technologie laser pour texturer
du tissu osseux : vers une nouvelle vision de

I’interface os-implant

4.3.1 Introduction

L’interface os-implant a été largement étudiée dans la littérature pour optimiser la surface
du substitut destiné a étre greffé au tissu osseux afin d’en améliorer 1'ostéointégration
[300-307]. Cependant, & notre connaissance, aucune recherche n’a été menée avec la
perspective de modifier la surface du tissu osseux destinée a étre en contact avec I'implant
(Figure 42).

Dans cette étude, la question de la texturation osseuse pour potentialiser les applications

biomédicales actuelles et futures a été placée au centre de notre réflexion, avec la création

d’un modele in vitro de fémur de porc usiné par laser.
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4.3.2 [Pre-print] Original article:"Bone laser patterning to deci-

pher cells organization"
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Abstract

Laser patterning of implant materials for bone tissue engineering purposes has shown to be a promising technique
to control cell properties such as adhesion or differentiation, resulting in an enhanced osteointegration. However,
the perspective of patterning the bone tissue side interface to generate microstructure effects has never been
investigated. In the present study, three different laser-generated patterns were machined on the bone surface with
the aim to identify the best surface morphology compatible with osteogenic-related cells recolonization. The laser
patterned bone tissue was characterized by electron scanning microscopy and confocal microscopy in order to
obtain a comprehensive picture of the bone surface morphology. Cortical bone patterning impact upon cell
compatibility and cytoskeleton rearrangement to the patterned surfaces was performed with Stromal Cells from
Apical Papilla (SCAPs). Results indicated that laser machining had no detrimental effect upon consecutively
seeded cells metabolism. Orientation assays revealed that surface patterning characterized by larger hatch
distances was correlated with a higher cell cytoskeletal conformation to the laser-machined patterns. For the first
time, to our knowledge, bone is considered and assessed here as a potentially engineered-improvable biological
interface. Further studies shall focus on in vivo implications of this direct patterning.

Keywords: femtosecond laser, laser patterning, bone tissue, tissue engineering

1. Introduction

In the last years, surface modification has become a critical aspect of tissue engineering [1,2] to improve
osteointegration of implants and influence cell fate [3]. Investigations were led over various synthetic materials
designed to substitute bone tissue as prostheses, such as ceramic [4-6], metal [7-10], and polymers [11]. An in
vivo study outlined the strategical interest of modifying the topography of implants with laser, by showing a
stronger bone-to-implant bond [12]. Femtosecond (fs) lasers particularly allow the biological response tailoring of
a surface morphology by controlling surface pattern geometry down to 100s-nm scale [13-15], thanks to their
unique characteristic. Indeed, Ultra Short Pulses (USP) allow a quasi-non-thermal interaction with materials and
the generation of interference-based physical phenomena [16]. For example, Carvalho et al. reported an increased
metabolic activity of MC3T3 (osteoblastic-related cells) cultured on Alumina toughened Zirconia (ATZ) where
grid-structures or groove-like structures were generated upon fs laser machining; Gnilitskyi et al. demonstrated a
higher ratio of HDFa (fibroblast cells) growth on both laser-nanostructured titanium alloy and zirconium, showing
the predominant role of surface morphology over the material type for these types of biological response; A similar
result was achieved by Lee et al., where a variation of Saos-2 (osteoblastic-related cells) response and surface
biocompatibility was observed down to a few 100s-nm pattern size difference.



Due to these unique characteristics, these types of laser sources are currently considered in the frame of ablation
of bone tissue for applications in surgeries where it is fundamental (i) to preserve the healthy status of the tissue
after treatment to improve its biological response, such as implant integration, and (ii) to reach high-resolution
modification of the tissue, as for instance in specific maxillofacial surgery approaches. A few reports showed the
possibility to avoid detrimental thermal effect on bone tissue after UPS laser ablation, cutting and drilling [17,18].
Detrimental effects linked to thermal accumulation, such as the presence of microparticles of melted tissue and
calcined tissue, were reported to be visible on the bone tissue down to the nanosecond (ns) regime of laser-tissue
interaction and to become negligible for laser pulse duration below a few ps and optimised laser process parameters
[19].

In this context, while a very few reports on laser patterning of synthetic hydroxyapatite are available [20], to
our knowledge, no reports are available in the literature dedicated to direct bone patterning by fs laser. This new
aspect of tissue interface could promote osteointegration of grafts, and/or synergize with superior osteointegration
of laser-treated implants. In this study, patterning bone to potentialize current and future biomedical applications
was evaluated in an in vitro model, as a first step towards a possible development to next-generation strategies for
the engineering of bone/implant interface.

2. Methods

2.1 Bone tissue supply

Porcine femurs were collected from the same place and labelled with the age and sex of the animals. All animals
from which those femurs were retrieved were intended to human food consumption, in respect of French and
European regulations regarding breeding, slaughter, and hygiene-sanitation in meat industry.

The bones were stored after reception in a freezer at a temperature of about -20 °C. To prepare the bone tissue for
the laser treatment, it was left defrosting at room temperature in a laminar air-flow protection system (Thermo
Scientific HERAsafe KS12, France). The proximal and distal epiphysis, as well as the metaphysis parts were then
mechanically removed in order to obtain a clean cut of the diaphysis. Soft and fatty tissue, including bone marrow,
were removed by scalpel. Finally, several samples (approx. 1x1x0.5 cm) were obtained (Figure 1) from the
diaphysis by mechanical cutting using a diamond blade for easier handling during the processing and
characterization steps. All bone samples were sanded by a mechanical sanding system (EcoMet 300, Buehler,
USA). Their thickness, width and height were measured after sanding to ensure that all sample dimensions were
homogeneous. In order to sterilize the tissue before laser processing, all samples were soaked in successive ethanol
baths (24h at 90% concentration and 4h at 100% concentration, room temperature).

2.2 Laser-assisted patterning of bone

A Satsuma HP2 (Amplitude, Talence, France) was employed for all tests. The laser ran at a central wavelength
of 1030 nm with a maximum average power of 40 W and pulse duration of about 350 fs. The laser beam was firstly
sent through a half-wave plate coupled with a polarising cube for a fine control of the laser pulse energy and then
through a telescope system to adjust the beam size before the focusing optics (Figure 1). The laser beam was
deflected on the sample by a galvanotric scanning head (ScanCUBE, ScanLAB, Munich, Germany) and focused
by a 100mm f-theta lens on the sample surface. For all tests the following process parameters were kept constant:
laser repetition rate of 500 kHz, average power of 5.28 W and scanning speed of 4 m/s. The selection of the
processing parameters was done according to results from the same group [16], which showed that in the selected
process window it was possible to ablate the bone tissue without important thermal damage. A cross-hatch pattern
was generated on the sample surface with hatch distance defined as the distance between two consecutive lines.
Three different values of hatch distance were selected: h=25; 45; 65 um. In order to achieve reliable and
reproductible ablation depth values, the cross-hatch pattern was repeated 10 times for each tests. An aspiration
system and an air-knife were employed to efficiently remove the bone debris and particules during laser ablation.
The samples were placed on motorised stages for automated positioning before laser processing.
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Figure 1 — Illustrated experimental approach and protocols for preparation of bone sample preparation before biological
assays.

Profilometric assays were performed with software Confomap v8 according to methods described in 1SO 5436.

2.3 Cell culture

The human Stromal Cells from Apical Papilla (SCAPs) used for the hereby experiments were taken from a
batch of cells already characterized [21]. The cells were amplified and cultured under 21%0.. Briefly, cells were
derived from germs of third molars, obtained from young patients at the Service de Médecine bucco dentaire du
Centre Hospitalier Universitaire de Bordeaux. All experimental protocols were led following guidelines and
regulations, under Ministerial approbation regarding french law (‘DC-2008-412’; convention INSERM-CHU de
Bordeaux). All patients gave their explicit consent to have their samples used for research purposes. If patients
were under majority status regarding age, an additional consent from a parent and/or legal guardian was requested.
Samples were treated anonymously. Freshly extracted teeth were placed in Minimum Essential Medium Alpha (a-
MEM, Gibco, Paisley, Scotland, UK) supplemented with 20% FBS and penicillin (100 U ml™Y)/streptomycin
(100pg.mlI™t) (Life Technologies, SAS). Cells were extracted according to previously described method [22].



Dental apical papillae were digested in a mixture of 3mg.ml collagenase (Sigma-Aldrich) and 4 mg.ml* dispase
(Sigma-Aldrich) for 1 h at 37°C. The obtained suspension was sifted through a 40pum hole-size nylon sieve (BD
Biosciences, France) and cells were then seeded in a 75cm? culture flask (37°C, 5% CO). Non-adherent cells were
removed after 2 days, and the medium was changed thrice a week until cells reached 95% confluence. All SCAPs
were amplified or cultured in tissue culture flasks in a-MEM supplemented with 10% FBS, in a controlled
atmosphere (5% CO,, 95% Relative Humidity, 37°C). All cells were cultured and used for experimentations with
a maximum passage number under 5.

2.4 Cells preparation

Cells were detached from the polystyrene tissue culture surface with a solution of trypsin-EDTA (0.05% 1X
Gibco, UK). Cells were suspended in their respective culture media. The cell suspension concentration was
adjusted to 10 million cells.mI™, according to previously described protocol [23].

2.5 Metabolic Assay

After being washed in culture medium, all samples were placed over 2% w/v agarose coated wells. An identical
number of non-labeled cells (2000 cells.mm2) were seeded over laser-machined areas and over non-machined
samples. As control, some cells were seeded over uncoated wells. Media were renewed every two days, and
observations were realized at days 1, 3, 5 and 7. Briefly, AlamarBlue™ [24] (0.1mg.ml, Sigma-Aldrich, France)
was diluted at 1:15 (v/v) in standard culture medium and placed with cells for 2h at 37°C. Supernatants were
retrieved and transferred to a microplate while wells containing cells were rinsed, then refilled with standard
culture medium and placed back to the incubator. Plate reading was performed with Varioskan Lux
(Thermoscientific, US) spectrophotometer (Aex 530nm and Aem 590nm).

2.6 Qualitative observations by Confocal Imaging and Scanning Electron Microscopy

After the last metabolic assay on day 7, all the samples were rinsed in phosphate-buffered saline (PBS) and
fixed in paraformaldehyde (4% wi/v) overnight. Surfaces where cells were seeded were covered by
permeabilization mix (BSA 2% (w/v), Triton 0.1% v/v) for 2h at 37°C. A staining mix composed of DAPI (0.1%
v/v) and Alexa546-conjugated phalloidin (0.5% v/v) in permeabilization mix, was then applied for 2h at 37°C. All
samples were rinsed mulitple times in PBS solution before confocal microscopy acquisition (Leica TCS SPE).
ImageJ [25] and Imaris (Oxford Instruments plc.) softwares were used to perform the qualitative analysis of the
acquisitions.

Samples were dried in consecutives ethanol baths (30%, 50%, 70%, 90% and 99%) with 1h soaking steps, and
coated with gold with a sputter coater (EMSCOPE SC500, Elexience, France) before SEM (TM4000+ Hitachi,
Japan) observations.

2.7 Cytoskeleton orientation assays

For quantitative analysis of cytoskeleton rearrangement, the Fiji plugin Directionnality tool (freely available on
GitHub https://github.com/fiji/Directionality) was used. Firstly, hyperstacks of height-through acquisitions were
performed. Sample matrix opacity-mediated autofluorescence was found to be equal in all conditions observed.

All pictures were manually aligned according to the laser-carved patterns, so the trenches would be parallel (0°
and 180°) and perpendicular (90°) to the Fast Fourier Transform (FFT) plan.

As SCAPs physiologically self organize in spindle-shape with narrowing space between cells as the population
grows, an increase in signal was expected to be reached at a certain angle. Control samples were then oriented in
respect to this physiological feature, at 0° and 180° with respect to the FFT plan. To refine the orientation results,
180 steps of FFT were performed from -45° to 134°,

All results were then gathered and analyzed through GraphPad Prism version 8.0.0 software (GraphPad
Software, San Diego, California USA) to generate the FFT heatmaps. Circular histograms frequency plots (with
frequency proportionnal to the area of each bar) were obtained through the adaptation of an opensource code from
matplotlib.org (version used for this article available upon request and free of use).

2.11 Statistical Analysis



All tests were performed using GraphPad Prism version 8.0.0 software (GraphPad Software, San Diego,
California USA). Non-parametric tests were selected when normality test failed, or when the sample size was
unsufficient. HO hypothesis was rejected when p-value < 0.05.

3. Results

3.1 Laser-machining of porcine cortical bone
Several profiles of the patterned bone samples were aquired by confocal microscope (Smartproof 5 KMAT,
Zeiss, Germany). Representative profiles for each hatch distance are shown in Figure 2.
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Figure 2 — Profilometric analysis of control (sanded bone) and laser-patterned samples. Examples of each condition surface
morphology (a) acquired with Confomap ST 8.2 software. Descriptive statistics (b) and statistical tests (c) of patterning
physical parameters (Kruskal-Wallis, * p<0.05, ** p<0.01, ***p<0.001, # = *** compared to leftmost bar. N=3, n > 12).

7: controls were not patterned with laser. Numbers are displayed as intrinsic sample surface morphology

Descriptive statistics of all obtained measurements were also reported in Figure 2. For the profiles obtained on
samples treated with hatch distance of 25 um, microroughness was adjusted by applying a band-pass filtering with
cut-off wavelenght of 5 um in order to have more reliable data. It is important to underline that control samples
(sanded bones) were used as reference, and values are displayed to depict the intrinsic surface morphology post-
sanding. Measured hatch were respectful to the experimental procedure with high reproducibility. Ablation width



was found to be constant regardless of the hatch employed. However, ablation depth result highlighted that a 25um
hatching was ablating a large area of bone. As a result, the surface morphology became similar to control. With
the increase of the hatch, ablation depth was found to generate around 21pum deep pattern through cortical bone.

3.2 Laser machining impact over recolonizing cells survival

A metabolic, AlamarBlue™ assay based on resorufin fluorescence was performed on all treated and control
samples.
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Figure 3 — Metabolic activity of SCAPs seeded over different laser-treated samples. 2000 cells.mm2 were seeded at day 0, and
measurements were performed on days 1, 3, 5 and 7. Normalized resorufin measured absorbance shows cell viability and
growth indirectly via NADH dehydrogenase activity through time. n=>5, Kruskal-Wallis test *: p<0.05

The levels of resazurin reduction in SCAPs cultured over laser patterned bones, regardless of the patterns
geometry, were similar to the behaviour of SCAPSs cultured on control samples (Figure 3). Through time, SCAPs
increased their metabolic activity. In all experiment led, absorbances from 25um hatch distance were observed to
be close to control, while a tendency of higher absorbances was noticed from 45um and 65um hatch distances. At
day 5, fluorescence signal from samples patterned with 45um hatch distance was found to be significantly higher
than control. Altogether, these results suggest that laser patterning of bone tissue as cell deposition pre-treatment
is cytocompatible and suitable for SCAPs metabolism.

3.3 Laser machining impact over cell orientation

Confocal microscopy imaging of cells after 7 days of culture (Figure 4) gave a first qualitative information on
cell morphology with respect to the specific laser-generated patterns.



h=65um

Figure 4: Confocal Microscopy imaging of SCAPs seeded over laser-patterned bones. F-actin (red) and nucleus (blue)
structures were respectively stained by Alexa 546-Phalloidin and DAPI. Images were captured on confocal Leica TCS SPE
microscope and assembled on ImageJ software. Images represent control sample (a), and samples patterned with hatch
distances of 25um (b), 45um (c) and 65um (d). The right-sided panel (e) shows the edge zone between the laser-patterned area
and untreated bone. Unspecified scale bars = 100 um. Lower panels depict 3D reconstruction of confocal z stacks acquisitions
with illustration of sample with hatch distance of 65um (f) and mean orthogonal views (g) of samples with 25, 45 and 65um
hatch distances.

Cells seeded over control samples (Figure 4a) had a very stretched, spindle shape. On samples patterned with a
25um hatch distance (Figure 4b), cells showed a less self-organised arrangement yet started to visually respect a
grid-like pattern, especially with the aligned aspect of nuclei distribution. However, a remarkable difference was
observable (Figure 4e) from cells seeded over samples patterned with larger hatch distance; indeed, for samples
with 45 and 65um hatch distance (respectively Figure 4c and 4d), cells were mostly contained within the ablated
pattern, even though actin filaments and some nuclei could be observed on area associated to untreated areas. 3D
reconstructions (Figure 4f) allowed to observe cell behaviour with a depeer insight, and highlighted the



autofluorescence of bone imaged with UV wavelenghts, merging with nuclei signals. Looking at sideviews of 3D
reconstructions (Figure 4g), higher intensities of actin staining were found within the cavities created by laser
ablation, except for samples patterned with 25um, where the signal was diffused. These observations were
consistent with those made with the 2D stacks.
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Figure 5: Cell alignment after seeding over laser-patterned samples. Fast Fourier Transform heat map (above) highlights the
influence of laser patterning on cell cytoskeletal arrangement, with higher frequencies of aligned cells at 0 and 90°, consistent
with the pattern’s orientations. Statistical tests were performed over means of angle ranges, with 5° range centered at 0° and
90°, and rest of angles gathering 95% of lowest values (Kruskal-Wallis, * p<0.05, ** p<0.01, ***p<0.001, ns = not
significative, n=5). Cumulated frequency plots (below) (proportional to area of each bar) reveal that frequencies associated
with 45 and 65um samples presented overall lower dispersion, and higher frequencies at 0 and 90° angles. Control sample
was displayed with an opacity of 100% while all other conditions had a 50% opacity to be stackable.

Actin filaments orientation analyses were performed by FFT analyse of corresponding channel acquired by
confocal microscopy. The retrieved data were analyzed and translated graphically with a heat map (Figure 5a) and
frequency plots. On the heat maps, frequencies are proportionnal to the intensity of signal retrieved for each angle.
A high frequency hence means a lot of signal from actin filaments. The more cells aligned with a given angle, the
strongest the signal, and the higher the frequency obtained. Heat maps showed that, in absence of laser patterning,
cells are preferentially oriented in a single range of angles with a single area of rise in frequencies. The laser
patterning, being vertical and horizontal, induced two peaks of frequencies, regardless of the hatch size. However,
significant differences were observed (Figure 5b) in frequencies between 25um and the other hatch sizes around
0°. Around 90°, h25 vs h45 mean frequencies were found to be significantly different, and frequencies from all
test conditions were significantly different from control.

The frequency plots (Figure 5¢) were generated based on the same data. The areas of each bar are proportionnal
to the intensity of signal for each angle. While the heat map highlighted the effect of the patterns on dictating cell
adhesion to a defined area, the frequency plots mainly outlined that increasing the hatch distance of the laser-



generated pattern resulted in a decrease of the frequencies. Frequencies detected outside the 0° and 90° angles
could be assimilated to cells that did not align to the laser-generated pattern: controls and 25um patterned samples
were associated to homogeneous dispersion and highest frequencies off 0 and 90° angles. By increasing hatch (45
and 65um), frequencies lowered in out-of-interest ranges. Yet, these observations were not found to be
significative.

Altogether, these results were highly consistent with qualitative results aforementioned: cells are mostly aligned
with laser-generated patterns, especially regarding superior hatch distances of 45 and 65um.

3.4 Laser patterning impact over cell adhesion
After confocal imaging, samples were observed with SEM (Figure 6).

Hatch = 25um Hatch = 45u Hatch = 65um

TM4000 15kV 10.5mm X2.00k Mix M 20.0pm TM4000 15kV 12.4mm X2.00k Mix M

Figure 6: Scanning Electron Microscopy imaging of SCAPs seeded over laser-machined bones. With higher magnifications,
cells appear to adhere to the upper side of machined patterns and not at the bottom of it, where laser hit the most bone surface.

This qualitative assessment of cells behavior upon machined area revealed that cells seemed to mostly adhere
to the upper side of machined patterns while the remaining space at the bottom of the carved patterns was left
unoccupied. However, cells did not prefer adhering to the untreated surface and fitted to the carved patterns,
consistently with the confocal microscopy acquisitions.

4. Discussion

The results presented in this work on laser processing of bone tissue demonstrated once again the unique ability
of fs laser sources to obtain highly resolutive laser-matter interaction to laser-functionalise a biological tissue by
precisely tayloring the patterning geometry.



The machining parameters were dictated by two main aspects : designing a fast and reproducible process, and
creating a microtextured surface having an impact on the behavior of osteogenic-related cells.

Hatch sizes were chosen with consideration to physiological cell characteristics and behavior. Average
circulating MSC cell sizes being comprised between 15 and 30um [26], thus influence of hatch over cell seeding
was investigated. A hatch of 25um generating surface roughly similar to non-patterned bone, cell settlement was
not expected to be much influenced, besides the direct effect of laser-induced matter removal. Hatch sizes of 45um
and 65um were associated to the creation of deeper patterns through the cortical bone (about 20um deep). It was
hypothetized that cells would preferentially occupy spaces offering three dimensionnal anchoring possibilities.
The diminution of carved area proportion within pattern area was expected either to force cells to maximally fill
the carved trenches, or to create a cell layer above the pattern and secrete extracellular matrix to overcome the
gaps between non-carved areas.

In the experiment led, a depth limit ablation was found to be around 20 pum regardless of the hatch size, a quite
common effect in fs laser ablation and could be linked to partial absorption or shielding of the incoming laser pulse
from the laser generated plasma [27]. This depth limit allowed to maintain the difference between 45 and 65um
conditions solely due to the hatch distance discrimination. As seen with the profilometry assay, the ablated area
had a conic form, tightening with increased ablation depth. The SEM observations of upperly-adherent cells within
the pattern seems consistent with a narrowing available space at the bottom of the pattern, unreachable for large
organites such as nucleus[28], which might force cells to remain be closer to the surface of the pattern.

Among the difficulties encountered, bone autofluorescence brought difficulty to properly image samples.
Autofluorescence was corrected with the same tresholding for all samples to avoid any inter-acquisition bias. Post-
acquisition additionnal tresholding to remove residual background noise was associated with partial loss of cell
related information. Therefore, images were kept raw and treated under the same procedure for the Fast Fourier
Transform. Still facing the difficulty to evaluate the cell viability through time, a metabolic assay was performed
to compare cell activity, and give an indirect sight of cell proliferation through the different texturations evaluated.

SCAPs, a mesenchymal cell population comparable to bone-marrow derived MSCs [29,30], were used in this
study as these progenitors are more likely to be recruited in situ rather than mature osteoblasts, and more
representative of the diversity of osteoblastic cell populations. The impact of vascular-related cells such as
endothelial cells should also be investigated in future work.

Laser ablation impact on bone tissue local gene expression profile was previously reported [31,32] and found
to enhance osteogenesis compared to trepan ablation. However, in this case, all bones were sanded prior to laser
texturation application to free the mineral matrix from organic ECM and periost. In future work, an increased
interest should be brought to transcriptomics consequences of laser patterning.

Although many assays exist to quantify cell adhesion [33], the limitations of working with a thick and opaque
material with such scale of texturation constituted an obstacle for all known standard techniques. As the stated
ambition is the improvement of bone-material interface strength and quality, further work should be conducted in
vivo, inspired by the quantitative assessment of osteointegration of Hallgren et al. [12] and performing histological
investigations to investigate the physiological response of laser texturation.

The difficulty to adjust laser technology from benchside to operating room is likely the largest hurdle to see its
medical application, considering the high cost of a laser compared to other technologies such as drills or
ultrasonication [34,35]. However, this technology is employed with an unprecedent resolution. Moreover, laser
patterning could be coupled with laser-assisted bioprinting technology [36], combining the possibility to reshape
bone and then precisely project elements of interests (drugs, antibiotics, cells, growth factors...) directly in situ,
with the same workstation and a unique laser source.

Some work was conducted using deep learning to optimize the development of laser machining, predicting the
outcome of skeletal stem cells arrangement according to the laser-machined pattern [37]. The rise of Al-based
technologies could significantly improve future research, especially in finding optimum parameters regarding
patterning design and biological consequences. Future in vivo investigations should be performed with patterns
designed to drive cellular colonization with facilitated settlement of, for example, vascular network.

5. Conclusion



For the first time, laser technology was applied directly to texture cortical bone in a perspective of developing
new bone-graft materials interface insights for bone tissue engineering. Results showed the high technological
potential of femtosecond laser-based processing in tailoring laser-generated bone patterning, and its great
cytocompatibility with mesenchymal-derived stromal cells. The different patterns investigated unveiled the
possibility to dictate cell orientation. Laser patterning was demonstrated to constitute a great opportunity to
develop new aspect of host tissue and graft material interface, and direct patterning of host tissue could be
considered in future application of medical devices to enhance grafts.
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4.3.3 Conclusion

Pour la premiere fois, un modele de texturation osseuse par laser est proposé pour
I’exploration d’applications d’ingénierie tissulaire.

L’application de différents motifs de texturation a été évaluée ici et a permis de démon-
trer la faisabilité d’utiliser une source laser femtoseconde pour parvenir a ce but. La
cytocompatibilité des parametres d’usinages établis a été validée sur un modele cellulaire
mésenchymateux. Les différents motifs de texturation employés ont permis de démontrer
une réponse de colonisation cellulaire différente, traduite par une orientation de 1’adhésion
cellulaire en fonction du motif appliqué. De futurs travaux seront menés pour établir
de facon quantitative, in wvitro et in vivo, 'impact de cette texturation sur ’adhésion

cellulaire et la reconstruction matricielle a la zone d’interface.

Ce projet de texturation osseuse par ablation partielle au laser renforce le potentiel
de versatilité d’une station de découpe et d’impression pensée pour I'ingénierie tissulaire.
Avec une méme source laser, il serait donc possible, de facon rapide et sans matériel

supplémentaire, de bénéficier des propriétés d’usinage, texturation et de bio-impression.
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Chapitre 5

Discussion

5.1 Choix des modeles utilisés

5.1.1 Le modele cellulaire

Dans ces travaux de these, les SCAPs ont été privilégiées plutdt que des MSCs dérivées
de moelle osseuse afin d’évaluer la régénération osseuse médiée par des cellules com-
pétentes d’un point de vue ostéogénique. Les hBMMSCs constituent la population
standard d’étude pour la régénération osseuse. Elles bénéficient d'une littérature plus
fournie, et permettent plus aisément de faire I'objet d’un consensus au regard des résultats
obtenus dans les études menées avec ce modele plutot qu'un autre. Comme motivé en
introduction, le choix des SCAPs a été fait en raison de leur disponibilité et de leur
multipotence, avec notamment une excellente capacité ostéogénique in vitro. Devant
le nombre d’interventions de médecine bucco-dentaire, 1’optimisation des produits de
I'ingénierie tissulaire maxillo-faciale désigne également les SCAPs comme population
d’intérét majeur [309]. Cependant, les SCAPs ne se limitent pas & leur potentiel os-
téogénique ou d’interaction avec les autres tissus maxillo-faciaux : elles servent de modele
dans des études portant sur I'ingénierie tissulaire vasculaire [310], la régénération tissulaire

nerveuse [311-313] ou encore I'immunomodulation [314].

Les travaux menés ici avaient pour modele in vivo des souris NSG, dans lesquelles du
matériel cellulaire humain a été transféré. Au regard de I’absence de lymphocytes B, T et
de natural killer cells, ainsi que I’ensemble des profils cytokiniques pouvant étre associés a
ces lignées cellulaires, 'immunodéficience de ces animaux souléve des questions sur la qual-
ité des réponses de régénération osseuse observées, et sur la pertinence de ce modele d’un
point de vue physiologique. Cependant, ce modele animal présente ’avantage de pouvoir

discriminer les cellules de 1’hote des cellules xénogéniques imprimées, et I'utilisation des
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controles adéquats permet la limitation de certains biais, avec pour principale préoccupa-
tion la différence de réponse entre ’ensemble des controles et I’ensemble des conditions

expérimentales.

5.1.2 Le modele de défaut critique osseux dans une calvaria

murine

Le potentiel régénératif et les dynamiques de régénération sont différentes selon les os ciblés
[315], les especes étudiées [316], et le choix de la taille du défaut. De plus, notre modele
in vivo étant la souris immunodéficiente, la réponse osseuse a la création d’'un défaut est
également un élément a considérer en l'absence d’une capacité de réponse immunitaire
complete. En effet, bien que 'immunité innée ne soit pas un élément déterminant du
processus de régénération osseuse, I'immunodéficience des souris NSG a été rapportée

comme un facteur délétere pour l'ossification endochondrale [317].

Le modele pour étudier la réparation osseuse était un défaut de taille critique (@
3.3mm) dans la calvaria de souris. Ce choix de modéle a été motivé par la possibilité de
comparer les résultats obtenus a ceux des travaux précédents initiés par 1’équipe, lesquels
ont opté pour la création d’un défaut dans la région maxillo-faciale pour plusieurs raisons.
Il est possible de créer plusieurs défauts de taille critique sur une méme calvaria, et de
bénéficier ainsi d’un défaut controle et d'un défaut test sur le méme animal. La calvaria
est un os plat qui a pour principale fonction la protection du cerveau [318], sans fonction
de soutien mécanique. La création d’un défaut y est le moins susceptible d’impacter
négativement le bien-étre post-opératoire de ’animal pour la durée de I’expérimentation.
Le défaut circulaire, bien qu’éloigné des types "classiques" de fractures présentées en
introduction, permet d’obtenir une lésion dont chaque point des berges est a équidistance
du centre du défaut, ce qui permet une observation de la régénération sans biais d’effets
de bords. Enfin, la souris étant un petit animal, I’accessibilité et la taille des os craniens

sont avantageux pour la pratique chirurgicale.

5.2 Formulation de ’encre a base de silicium trical-
cique

L’encre, dans sa formulation utilisée dans le cadre des travaux de la section 3.3 (0.5g/ml
de BioRoot mélangé a une solution de 2mg/ml de collagéne dans du DMEM) s’est révélée
la plus performante au regard de la qualité des impressions obtenues en termes de fidélité,

de répétabilité et de reproductibilité. Cependant, 'effet sur la régénération du défaut
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osseux créé est resté limité.

Deux hypotheses peuvent étre avancées pour expliquer I'absence de différence signi-
ficative avec ce type d’encre. La premiere concerne le volume utilisé : avec 'utilisation
du laser, 50 nanolitres d’encre ont été déposés in situ, soit entre 30 et 40 fois moins
qu'un dépot a la pipette (1.7ul) pour lequel a été observé une différence significative de
minéralisation par rapport au dépot laser. Cependant, la quantité déposée a la pipette
correspondait strictement au volume de calvaria retiré (en se basant sur une calvaria
d’une épaisseur moyenne de 200pm, avec un volume ablaté selon un diametre de 3.3mm).
Le remplissage du défaut par I’encre matériau n’a pas suffi a générer de minéralisation
significative comparativement aux défauts controle. Il est possible, en appliquant un
volume plus important, d’obtenir un effet/dose plus satisfaisant. Cependant, cette hy-
pothese implique 1’absence d’utilisation de la technologie d’impression laser, ainsi que le

dépassement du volume théorique du défaut.

La seconde hypotheése met en cause la formulation de I'encre utilisée in vivo. 1l est
essentiel de souligner ’absence de progéniteurs endothéliaux dans le modele final de
I’association encre-matériau et bioencre. Cette absence est diie a une observation de
cytotoxicité in wvitro exercée par I’encre-matériau sur des HUVECs. Cette cytotoxicité
pourrait étre expliquée par la présence d’oxyde de zirconium (ZrO,), rapportée comme
délétere au contact direct des cellules endothéliales en 1’absence d’une couche protectrice
de MSCs [319]. Bien que ZrO, promeuve la différenciation ostéogénique des MSCs [320] a
partir d’'une concentration de 50pM, la quantité de ZrOs de 'encre-matériau a été estimée
a 20mM dans nos conditions de culture, soit 400 fois plus. L’ensemble de la littérature
[321] et des travaux de Kérourédan et al. [238] ayant fait un lien entre architecture
vasculaire et régénération osseuse, il serait judicieux d’ajuster la formulation du BioRoot
RCS® en diminuant ou retirant le ZrO,, ou de partir a nouveau d’'un matériau pur de
silicate tricalcique (mais perdant de ce fait 'avantage d’une formulation bénéficiant d’une

autorisation de mise sur le marché).

Dans le méme sens, la littérature met en avant, dans la majorité des cas, le caractere
synergique de 'ajout de Si avec d’autres éléments, en citant notamment le Zinc (Zn) et le
Magnesium (Mg). Ces deux éléments ont été rapportés comme exergant un contrdle sur
'angiogenese et la formation osseuse [322, 323]. L'un des axes de recherche prioritaire de
la formulation utilisée ici serait d’intégrer un ou plusieurs facteurs congus pour amplifier
ou diriger I'angiogeneése, tels que du Zn et/ou du Mg, avec de potentielles synergies ciblant

I'innervation [47]. L’utilisation du laser pourrait permettre d’élucider dans un modele de
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coculture cellules endothéliales-cellules mésenchymateuses in vitro certains mécanismes de
tropisme cellulaire, ou de mesurer un effet/dose de formulations tests avant d’appliquer in

viwo une formulation d’encre améliorée.

5.3 Cibles thérapeutiques actuelles et perspectives

L’objectif, pour I'instant inaccessible, que poursuit I'ingénierie tissulaire osseuse est le
développement d’'un matériau cellularisé résorbable qui pourrait rapidement fusionner
avec 'os, et dont les propriétés mécaniques seraient & méme de substituer le tissu osseux
minéralisé, avec un systeme vasculaire mature ou une alternative fonctionnelle pour per-
mettre une perfusion quasi-immédiate du tissu. En attendant, les recherches actuelles
semblent graviter autour de deux axes : la poursuite de la compréhension du tissu osseux

et de ses dynamiques, et le développement et 'expérimentation de substituts complexes.

Il semble que 'effort mené sur 'interface entre tissu natif et implant, zone critique
d’interaction, soit a poursuivre. Si la minéralisation de I'implant et son remodelage peut
étre initiée par I'ensemencement de progéniteurs ostéogéniques au sein du matériau, la
colonisation et le développement d’'une matrice homéostatique repose sur la capacité du
matériau a recruter et intégrer les cellules de 'hdte. A moyen et long termes, c¢’est la
qualité de 'établissement de ce tissu néo-formé qui sera a 1’origine de la performance
finale de sa fonction. Le concept d’une encre-matériau fonctionnant comme un ciment
chargé de cellules pourrait permettre d’améliorer cette interface entre le tissu osseux natif

et les substituts actuels, en accélérant le processus d’ostéointégration.

Dans I'optique d’améliorer le processus de minéralisation, le recours a des progéniteurs
ostéoblastiques, a des facteurs pro-différenciatoires de la voie ostéogénique, et la fourniture
in situ, de phosphate et de calcium pour la synthese d’hydroxyapatite sont les trois straté-
gies les plus courantes actuellement. Dans ces travaux, la stratégie de minéralisation peut
se résumer & ’emploi de progéniteurs (SCAPs), mis en présence d’une source de calcium,
avec comme adjuvants principaux du Silicium et du collagene. L’ajout de facteurs plus
spécifiques de la différenciation et de la maturation ostéoblastiques, tels que TGF-B ou
BMP-2 [324], pourrait étre envisagé. Cependant, 1'ajout de facteurs de croissance a été
rapporté comme associé a des effets secondaires indésirables, tels que la formation osseuse

ectopique, et fait I'objet d’une vigilance particuliere [325].

Récemment, une étude des particules minérales osseuses a dévoilé deux nouvelles

particularités organisationnelles [326]. En effet, le calcium phosphate amorphe déshydraté
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constituerait la couche externe des particules minérales osseuses, et donc l'interface priv-
ilégiée avec les composants organiques plutot que les cristaux stables d’hydroxyapatite.
L’étude souligne que plus de la moitié des ions phosphates inorganiques de 1'os seraient
ainsi sous une forme phosphate-monohydrogene, sur la face externe des particules minérales
osseuses. Cette spécificité remet en cause le modele d’organisation des cristaux stables
d’hydroxyapatite, et met en perspective de nouvelles formes d’interactions possibles avec
des composants organiques [327]. Ce résultat fait notamment écho avec la mise en évidence
chez zebrafish, modele animal de pathologies génétiques osseuses, d'un role prépondérant
du phosphate de calcium amorphe dans la formation osseuse [328]. une compréhension
approfondie des réactions de minéralisation in vivo pourrait permettre d’identifier de

nouveaux leviers de performance pour I'ostéointégration des matériaux.

Abordé dans la section précédente, I'un des enjeux majeur pour 'ostéointégration et
I'ostéoconduction est le développement dun systéme vasculaire performant. Le ciblage de
la vascularisation des tissus et des substituts osseux apparait des lors comme nécessaire.
Les stratégies d’apport de progéniteurs endothéliaux, d’ajout de facteurs de croissance ou
de recrutement associés a la vascularisation, ou d’optimisation de la surface des matériaux
cibles pour favoriser I’ancrage et la prolifération des cellules endothéliales, sont autant de

pistes de recherches potentielles a poursuivre.

5.4 La technologie de Bio-impression Assistée par

Laser

Une revue récente de la littérature par Antoshin et al., audacieusement intitulée "LIFT-
bioprinting, is it worth it?" (La bio-impression par laser vaut-elle le coup ?) [202] vient
questionner la pertinence de 'utilisation du laser comme outil de bio-impression. Cette
revue systématique de la littérature s’est appuyée sur un algorithme afin de recenser
I’ensemble des publications impliquant 'utilisation de la technologie laser au service
d’un process ayant pour but I'impression d’éléments cellulaires. Ainsi, sur 107 articles
initialement récupérés, 33 articles ont été retenus pour la poursuite de la revue. Brievement,
la revue met I'accent sur quatre points critiques associés a 1'utilisation du LIFT et de ses

dérivés :

1. La couche d’absorption d’énergie est source d’interrogation. Antoshin et al. mettent
en évidence qu’aucune étude n’a cherché a quantifier le volume de matiere de cette
couche de métal transféré lors de chaque impact du laser. Il est donc impossible de

déterminer I'impact de ces résidus potentiels. L’EAL (pour Energy Absorbing Layer)
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étant une couche généralement fine (<100nm), la quantité de matiere transférée est
présumée négligeable, d’autant plus que le jet de matériel projeté est supposé étre

éloigné du plasma d’EAL.

Prenons un cas pratique tel qu’expérimenté au laboratoire : I'impact d’un laser
sur une EAL de 100nm d’or pour projeter une encre de couche d’une épaisseur de
50pm, en ablatant une surface de 100pm de diametre. Le volume approximé d’or,
en admettant que l'intégralité du volume de I'EAL se retrouve au sein d’une goutte
générée de 400 picolitres, serait de 0,8 femtolitres. Le ratio EAL:encre serait donc
de 1:500 au maximum, et ce avant d’étre dilué au moment du transfert au substrat
receveur. Les études ayant mis en évidence un effet délétere du process d’impression
sur la viabilité cellulaire, ou des dégats sur ’ADN, discriminent leur source laser
utilisée, plus énergétique (UV), comme facteur responsable. En outre, la littérature
récente autour du sujet peine a identifier un consensus [329] mais il semblerait que,
dans le cas du LIFT pour la régénération osseuse, cette quantité d’or transférée soit

non-cytotoxique sur les cellules ostéogéniques [330].

Ce point critique permet de souligner une nouvelle fois I’hétérogénéité des sources
lasers employées en bio-impression, avec les contraintes et spécificités associées au
choix de la longueur d’onde. Cependant, Antoshin et al. mettent en avant qu’environ
la moitié des études abordées utilisent une source laser de longueur d’onde 1064 nm,
avec des durées de pulse de l'ordre de la nanoseconde, et que 1'utilisation de 'or

comme EAL semble faire consensus (Figure 43).
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Figure 43: Ensemble des sources lasers et EAL associées dans la revue de Antoshin et al.

2. Les phénomenes de mort cellulaire imputables au procédé d’impression. Selon

le dispositif matériel utilisé (énergie du laser, épaisseur du substrat receveur) la
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profondeur de pénétration des cellules peut varier et entrainer des phénomenes
de mort cellulaire. Ceci peut s’expliquer soit par la projection trop brutale des
cellules au travers de matiere qui pourrait physiquement les endommager, soit par le
dépot de cellules a une profondeur telle que les cellules imprimées n’ont plus acces
a 'oxygene ou aux nutriments essentiels et ne peuvent évacuer leurs métabolites

cytotoxiques.

3. Les dynamiques de formation du jet manquent de reproductibilité. La formation du
jet, a l'origine de la qualité finale de I'impression, est dépendante d’une pluralité de
facteurs qu’il est difficile de maitriser, telle que la répartition des cellules au sein de

I’encre, considérée des lors comme une suspension colloidale davantage qu’un fluide.

4. L’instabilité de I'encre. La qualité de I'impression est étroitement corrélée a la
stabilité de I'encre. Au vu de la finesse des couches utilisées en LAB, la fenétre
d’imprimabilité n’est atteinte que durant un intervalle de temps court, car I’encre
commence a sécher au bout de quelques dizaines de secondes. De méme, le transfert
de matiere peut affecter 'encre résiduelle du support donneur, et la formation du
jet a 'impact suivant du laser, si celui-ci est produit dans des intervalles d’espace et

de temps trop rapprochés.

Ces critiques sont spécifiques de 1'utilisation du laser, et constituent les enjeux du
développement des plateformes d’impression laser de prochaine génération: maitrise d’un
transfert de matiere plus reproductible par une maitrise de la manipulation de I’encre, op-
timisation du dispositif pour limiter les cotits de synthese de quantités d’encre nécessaires

aux processus d’impression laser, amélioration des outils de CAO...

De méme, malgré 'existence d’une large bibliographie sur les phénomenes de cavitation
et de formation de jet, certains mécanismes physiques impliqués dans le processus de
transfert de matiere assisté par laser restent obscurs. Sans ces connaissances, un manque
fondamental de maitrise sur le procédé demeurera. Des outils de modélisation sont actuelle-
ment en cours de développement pour faire le lien entre les modeles mathématiques et
les observations expérimentales [213], pour permettre a terme d’optimiser 1'utilisation de

cette technologie.

Si la tendance actuelle va a 'utilisation de la technologie d’extrusion pour la biofab-
rication de substituts osseux, l'ingénierie tissulaire est fondamentalement un domaine
transdisciplinaire, qui ne se limite pas a des outils mono-technologiques. Le futur de la

bio-impression est vraisemblablement voué a I'emploi de multiples stratégies et technolo-
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gies, co-dépendantes et complémentaires.

Bien que 'impression in situ, in vivo ait été pensée et anticipée en science-fiction depuis
plusieurs dizaines d’années (par exemple, la machine qui "reconstruit" le 5e élément dans
le film éponyme de Luc Besson sorti en 1997), et commence a voir le jour dans un cadre
strict de recherche et développement, la probabilité de voir les outils de bio-impression in
situ devenir une réalité clinique bien établie est encore faible. Cependant, cette probabilité
augmente considérablement au fil des avancées technologiques et expérimentales de la
recherche. D’apres le site de recensement des essais cliniques https://clinicaltrials.gov/,
3 essais cliniques associés au mot-clé "bioprinting" sont en phase de recrutement, et 161
existent (dont 47 déja complétés) associés au mot-clé "3D printing" (site consulté en
octobre 2022). Ces chiffres devraient se développer a I’avenir, renforcés par 1’émergence
de nouveaux outils d’analyse et de traitement de données tel que le machine learning
[331-334].

Si les recherches menées sur et autour de la bio-impression ne permettent pas pour le
moment la biofabrication d’organes entiers [145], 'avénement de la production d’organoides

—versions miniaturisées et simplifiées d’organes— a été permis par l’essor de la bio-
impression [335]. Le tissu osseux est complexe & reproduire, mais il est trés probable que
des modeles physiologiques et exploratoires des maladies génétiques et différents types de
fractures affectant ’os verront le jour d’ici quelques années, avec des organoides issus de

procédés de bio-impression.
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Chapitre 6

Conclusion & Perspectives

6.1 Retour sur les travaux menés, axes d’amélioration

et pistes pour de futurs travaux

Développement d’une formulation d’encre-matériau a base de silicium trical-

cique pour la régénération osseuse

L’ensemble des travaux de cette these s’inscrivait dans la continuité des pistes de 1’étude
de régénération osseuse par impression assistée par laser initiée au début des années
2010 au laboratoire BioTis. Le développement d’une encre minéralisée, disposant d’une
transition gel-sol pour réticuler in situ, afin de servir de substrat rigide aux cellules
hotes ainsi qu’aux cellules imprimées, a été le premier objectif majeur poursuivi. Bien
qu’ayant identifié une formulation satisfaisant le cahier des charges de I'imprimabilité avec
la technologie de LAB, et avec I'obtention de résultats in vitro encourageants, la réponse

osseuse dans un modele vivant n’était pas a la hauteur d’une régénération ad integrum visée.

Au regard des travaux initiés incluant le silicium comme agent pour stimuler la
réponse osseuse dans la littérature, et fort de 'expérience menée ici dans le développement
infructueux in vivo d’une encre a base de silicium tricalcique, la formulation de I’encre

doit étre substantiellement améliorée.

Applications transversales du laser au service de 1’ingénierie du tissu osseux

Aucune autre technologie n’est pour le moment, a notre connaissance, suffisamment
évoluée pour offrir les mémes spécificités a la méme résolution que 'utilisation du laser.
Les conséquences in vivo a 'échelle cellulaire et tissulaire [336] d’une ablation médiée

par laser semblent favoriser une réponse ostéogénique comparativement a l'utilisation
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d’un trépan en acier [337]. Dans un champ d’application maxillo-facial, il semblerait que,
comparativement a l'utilisation de piezotome, I’ablation laser soit moins performante
[338]. Cependant, il apparait que l'utilisation des ultrasons en bio-impression ne soit
pour le moment pas suffisamment avancée [339, 340] pour permettre le transfert sans

intermédiaire de matériel d’intérét in situ.

6.2 From bench to bedside ? Contribution a I’ingénierie

tissulaire et réflexion autour de I'impression laser

La perspective d'une utilisation clinique de 'impression laser comme outil d’intérét
principal, bien que plus avancée sur d’autres cibles thérapeutiques que 1’os, demeure une
vision de moyen a long terme, et ne bénéficie pas de la méme notoriété que I'extrusion
ou le jet d’encre. La conception de larges structures biologiques complexes uniquement
par impression laser reste actuellement irréaliste. Toutefois, le LIFT dispose de qualités
essentielles et inédites a la recherche fondamentale. La question soulevée par la revue
de Antoshin et al. sur la pertinence du LIFT met en exergue deux aspects non traités
par les auteurs: 1/ la persistance de lacunes de compréhension fondamentale dans la
maitrise de cet outil et 2/ I’étroitesse du champ d’exploitation de cette technologie a des
fins d’ingénierie tissulaire.

Le LIFT appliqué a la biologie demeure aujourd’hui une technologie support de la
recherche fondamentale. De rares exceptions [341], telle que la microdissection laser [342],
jouissent de matériel et d’applications de transfert par laser a des fins biologiques de grade
commercial. Il appartient aux chercheurs de franchir les barriéres entre les disciplines pour
promouvoir le potentiel du LIFT, dont I'utilisation a par exemple commencé a émerger en

microbiologie [343].

Bien qu’a I’horizon 2022 le laser figure au second rang des procédés de bio-impression
sur un plan purement quantitatif, les caractéristiques avantageuses de cette technologie
sont actuellement inégalables. En outre, ses spécificités permettant de compenser cer-
tains défauts intrinseques aux autres technologies, la synergie qu’offre la combinaison de
plusieurs stratégies d’impression place 'impression laser a minima comme un procédé com-
plémentaire au service de I'ingénierie tissulaire. Dans le cadre de la régénération osseuse,
et au-dela, I'impression assistée par laser est un outil dont le développement et 1'utilisation
devraient continuer de susciter de l'intérét dans I'exploration des micro-environnements,
et une technologie qui pourrait constituer un atout majeur pour permettre de percer les

secrets encore nombreux des mécanismes qui sous-tendent le vivant.
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