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Résumé 

Cette thèse traite des problèmes d'infections des implants dentaires, telles que la péri-

implantite, causées par l'adhérence de bactéries parodontopathogènes. Elle explore 

l'utilisation de la texturation laser femtoseconde (fs-L) pour améliorer les propriétés des 

surfaces d'implants en alliage de titane (Ti6Al4V). 

Le projet, financé par l'ANR et mené en collaboration avec divers laboratoires, a utilisé des 

techniques de caractérisation avancées pour analyser les surfaces texturées et évaluer leur 

efficacité en conditions biologiques. Les résultats montrent que la texturation par fs-L permet 

de créer des structures de surface périodiques (LIPSS) micro et nanométriques, modifiant la 

surface de contact et par conséquent l’adhérence cellulaire et bactérienne. Les surfaces ainsi 

texturées ont démontré une réduction significative de l'adhérence des bactéries 

parodontopathogènes, telles que Porphyromonas gingivalis, réduisant ainsi potentiellement 

les risques de péri-implantite. 

Les études in vitro ont également confirmé une meilleure adhérence des fibroblastes 

gingivaux sur les surfaces texturées, ce qui pourrait réduire les risques d’infiltration 

bactérienne et ainsi améliorer la stabilité et l’intégration des implants. 

En conclusion, la texturation laser femtoseconde des surfaces d'implants dentaires est 

prometteuse pour créer des implants plus durables et doublement fonctionnalisés, améliorant 

l'adhérence cellulaire et possédant des propriétés antibactériennes accrues. Ces avancées 

ouvrent la voie à des implants répondant mieux aux défis cliniques actuels tout en contribuant 

à la lutte contre l'antibiorésistance. Des études supplémentaires plus proches d'une situation 

clinique sont prévues pour valider ces résultats et explorer les interactions entre les 

topographies fs-L et les réponses biologiques des tissus environnants. 
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Abstract 

This thesis addresses issues related to infections of dental implants, such as peri-implantitis, 

caused by the adhesion of periodontopathogenic bacteria. It explores the use of femtosecond 

laser (fs-L) texturing to enhance the properties of titanium alloy (Ti6Al4V) implant surfaces. 

The project, funded by the ANR and conducted in collaboration with various laboratories, 

employed advanced characterization techniques to analyze textured surfaces and evaluate 

their effectiveness under biological conditions. The results demonstrate that fs-L texturing can 

create micro and nanometric periodic surface structures (LIPSS), altering the contact surface 

and thus cellular and bacterial adhesion. Textured surfaces showed a significant reduction in 

the adhesion of periodontopathogen bacteria, such as Porphyromonas gingivalis, potentially 

reducing the risks of peri-implantitis. 

In vitro studies also confirmed better adhesion of gingival fibroblasts to textured surfaces, 

which could reduce the risk of bacterial infiltration and thus improve implant stability and 

integration. 

In conclusion, femtosecond laser texturing of dental implant surfaces holds promise for 

creating more durable and dual-functionalized implants, enhancing cellular adhesion, and 

possessing increased antibacterial properties. These advancements pave the way for implants 

better suited to current clinical challenges while contributing to the fight against antibiotic 

resistance. Further studies closer to clinical settings are planned to validate these results and 

explore the interactions between fs-L topographies and the biological responses of 

surrounding tissues. 
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Bâtir une théorie avant d’avoir des données est une erreur monumentale : 

insensiblement on se met à torturer les faits pour qu’ils collent avec la théorie, 

alors que ce sont les théories qui doivent coller avec les faits. 

 « Un scandale en bohème » 

Sir Arthur Ignatius Conan Doyle  
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I Introduction générale et 

objectifs du projet de thèse 

Les problèmes liés à la perte de dents préoccupent l'humanité depuis des siècles, tant pour 

des raisons fonctionnelles qu’esthétiques. L’utilisation traditionnelle de prothèses tend à être 

remplacée par la pose d’implants dentaires, dans le traitement d’un édentement unitaire, 

partiel ou complet. Au fil du temps, un large panel de matériaux a été utilisé en implantologie 

orale, tel que l'ivoire, l'os, les métaux ou encore les pierres précieuses. Les études cliniques et 

la recherche ont permis d’identifier les métaux comme des éléments de choix pour 

l’implantologie ; plus précisément, le titane et ses alliages sont à l’heure actuelle privilégiés 

pour la fabrication de divers types d’implants. Majoritairement utilisé en implantologie orale, 

le Ti6Al4V est un alliage qui a été sélectionné, tant pour sa biocompatibilité que pour ses 

capacités d’ostéointégration. L’apparition des implants dentaires a conduit à l’émergence de 

nouvelles pathologies, notamment la mucosite et la péri-implantite, résultant de l’adhérence 

et du développement de bactéries parodontopathogènes (bactéries de la sphère orale 

susceptible d'engendrer une maladie parodontale) sur une surface inerte non biologique. Ces 

nouveaux défis cliniques présentent un enjeu médical et sociétal plus grand qu’il n’y paraît, 

puisque des liens de comorbidité ont été mis en évidence avec des pathologie plus répandues 

telles que la maladie d'Alzheimer, la polyarthrite rhumatoïde, ou l’insulino-résistance. 

Face à ses problématiques, les modifications de la surface de l’implant se sont présentées 

comme une solution pour augmenter la durabilité des implants dentaires. Ces modifications 

couramment basées sur un traitement chimique de la surface présentent cependant des 

complexités en termes de biocompatibilité et de stabilité. Des traitements antibiotiques 

préventifs permettent également de limiter l’apparition de ces pathologies ; néanmoins, le 

contexte actuel de lutte contre l’antibiorésistance ambitionne le développement de solutions 

alternatives à la prescription d’antibiotique à usages prophylactique et thérapeutique.  

Dans la nature, des structures d’échelles micro à nanométriques sont connues pour leur 

activité mécano-topographique. En se basant sur le biomimétisme, les modifications 

topographiques à ces échelles ont donc été envisagées comme une solution efficace, pour 

fonctionnaliser une surface inerte de manière pérenne, sans altérer sa biocompatibilité. 

Différentes techniques permettent de modifier la topographie de surfaces métalliques, mais 

parmi elles, le traitement par laser femtoseconde (fs-L) offre une variabilité et une précision 

de texturation sans égales. Son application industrielle est évidente car il permet de répondre 

à un cahier des charges complexe, avec un gain de temps et une réduction de l’impact 

environnemental, par comparaison aux autres processus de modification topographique. 
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Des études antérieures ont déjà montré que les topographies générées par fs-L ont un impact 

sur le comportement et l’adhérence cellulaire, mais à l’échelle de cellules isolées. Dans le 

contexte d’implants dentaires, cela ne suffit pas ; il est primordial de pouvoir évaluer 

l’adhérence de cultures cellulaires ayant élaboré une interface avec un biomatériau. De 

même, les études sur les propriétés antibactériennes s’intéressent pour la plupart à des 

bactéries non représentatives de la flore orale et donc des cas de péri-implantite, une étude 

plus ciblée est donc nécessaire.  

Le projet LASIMP dans lequel s’inscrit cette thèse a pour but de fournir des surfaces 

multifonctionnelles pour améliorer les implants dentaires actuellement sur le marché. Face 

aux enjeux cliniques et économiques de l’implantologie orale, il a été question dans ce projet 

d'utiliser un outil unique et polyvalent, le fs-L, pour générer des surfaces multifonctionnelles, 

qui pourront être transposées sur les implants dentaires actuels.  

Ce projet financé par l’Agence Nationale de la Recherche (ANR) évolue au sein de la Manutech 

Sleight Graduate School, un consortium de 12 partenaires publics et privés, situés dans la 

région de Saint-Étienne et de Lyon. Ainsi, la majorité du projet s’est déroulée au sein de 

l’équipe INSERM U1059 SAINBIOSE. Les modifications de surface par fs-L ont été réalisées en 

collaboration avec le Laboratoire Hubert Curien (UMR 5516) et le GIE Manutech USD, 

première plateforme européenne de fs-L pour l’industrie. Enfin, le Laboratoire de Tribologie 

et Dynamique des Systèmes (LTDS ; UMR 5513) et le Laboratoire des Multimatériaux et des 

Interfaces (LMI ; UMR CNRS 5615) ont contribué à réaliser la caractérisation des surfaces 

(LTDS) et à apporter une expertise dans l’odontologie et l’interface tissu biologique-implant 

dentaire (LMI).  

Une étroite collaboration avec un projet européen (LASERIMPLANT), financé par le 

programme Horizon 2020, a également permis de valoriser dans un contexte osseux les 

avancées réalisées au sein du projet LASIMP. Ces résultats seront présentés en Annexes de ce 

manuscrit. 
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Cette thèse, qui a pour ambition d’identifier une topographie ou un assemblage de 

topographies permettant de rendre multifonctionnelle une surface de Ti6Al4V, présente donc 

les objectifs suivants : 

 L’exploration des topographies réalisables par fs-L sur une surface de Ti6Al4V.  

La texturation de ce matériau par fs-L étant assez peu documentée, cela présente 

un intérêt majeur pour la connaissance de l’interface laser-matière ; d’autant plus que 

les alliages à base de titane sont couramment utilisés en implantologie, ce qui 

apporterait une application biomédicale à la texturation de surface par fs-L. Cet 

objectif vise également à descendre à des échelles de texturation de quelques 

centaines de nanomètres, ce qui à ce jour n’est pas ou très peu étudié. 

 

 L’évaluation des propriétés antibactériennes des topographies générées par fs-L. 

 Dans le but de limiter le développement de pathologies péri-implantaires, liées 

aux infections bactériennes, il est essentiel de déterminer les paramètres 

topographiques corrélés à l’adhérence de souches bactériennes 

parodontopathogènes. 

 

 L’amélioration de l’adhérence du tissu gingival à la surface du col des implants 

dentaires.  

Dans un contexte préclinique in vitro, il est crucial de se rapprocher des situations 

cliniques et d’évaluer l’adhérence à l’échelle d’une culture cellulaire à long terme, 

ayant élaboré une interface. Il n’existe pas de technique simple et quantitative pour 

l’étude de l’adhérence d’un tapis cellulaire sur biomatériau ; un sous-objectif 

technique se consacre donc au développement de méthodes adéquates, en adaptant 

des outils comme le scléromètre ou le bain à ultrasons. 

 

 La validation des surfaces multifonctionnelles identifiées dans les objectifs 

précédents dans des conditions pro-inflammatoires/infectieuses.  

Dans un souci constant de transférer nos travaux vers des modèles précliniques 

réalistes, il est essentiel de confirmer le potentiel des surfaces fonctionnalisées par 

fs-L, dans des conditions in vitro mimant l’activation du système immunitaire et/ou la 

présence de Porphyromonas gingivalis.  

Les objectifs et l’organisation du manuscrit sont résumés dans la Figure 1. 
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Figure 1 - Résumé graphique des objectifs du projet LASIMP et de l'organisation 
du manuscrit de thèse. 
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II Etat de l’art 

A. Implants dentaires  

1. Définition d’un implant dentaire 

Les problèmes de santé liés à la sphère orale représentent un défi mondial négligé à l'échelle 

internationale. Des études menées dans différents pays ont démontré que les taux de perte 

de dents varient entre 1,71% et 9,19%. Cette situation peut être causée par diverses maladies 

et a un impact significatif sur la qualité de vie, entraînant des difficultés à mâcher, des 

dégradations esthétiques et des problèmes d'élocution. Traditionnellement, des prothèses 

dentaires étaient utilisées pour résoudre ces problèmes, mais elles sont progressivement 

remplacées par des implants dentaires, devenus le traitement standard en réponse à la perte 

de dents. L'utilisation des implants dentaires dans la dentisterie moderne a connu une 

augmentation spectaculaire, atteignant des chiffres annuels de 0,8 million d'implants 

individuels aux États-Unis et de 1,8 million dans l'Union européenne [1]. Les implants 

dentaires, parfois appelés « racines dentaires artificielles », sont des tiges métalliques insérées 

chirurgicalement dans l'os de la mâchoire supérieure ou inférieure, sous la gencive, afin de 

soutenir la couronne ou la prothèse artificielle qui remplacera la dent manquante. 

De nos jours, le titane et ses alliages sont largement utilisés dans les fixateurs, les articulations 

artificielles, les implants dentaires et autres biomatériaux. La biocompatibilité du titane avec 

les tissus durs est largement reconnue, autrement dit les biomatériaux à base de titane sont 

capables de remplir leurs fonctions en assurant une réponse appropriée de l'hôte. Dans le 

domaine dentaire, le titane présente une biocompatibilité supérieure et ne présente pas de 

toxicité par rapport à d'autres matériaux tels que l'acier inoxydable ou le cobalt-chrome 

(classé cancérogène, mutagène et reprotoxique depuis 2021 [2]). De plus, le titane réagit 

rapidement avec l'oxygène, ce qui lui confère une résistance à la corrosion en formant une 

couche d'oxyde de titane (TiO2) en surface.  

2. Intégration de l’implant 

Le succès d'un implant dentaire dépend de la capacité de sa surface (par ses caractéristiques 

chimiques et topographiques) à moduler quatre éléments clés : l'intégration au niveau des 

tissus minéralisés, la formation d’attaches à l’interface entre les tissus conjonctifs mous et le 

col implantaire, les réponses immuno-inflammatoires et la résistance à l’infection.  

Le terme « ostéointégration » a été introduit pour la première fois par le chercheur suédois 

Per-Ingvar Brånemark pour décrire les preuves histologiques montrant le succès d’implants 

dentaires après leur insertion dans l'os de la mâchoire [3]. Un implant dentaire dit 
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« ostéointégré » atteste d’une fixation biologique et mécanique dans l'os de la mâchoire, ce 

qui permet un fonctionnement clinique normal. Le processus d'ostéointégration de l'implant 

dans un contexte physiologique est complexe et nécessite plusieurs semaines de cicatrisation 

(Figure 2). Des problèmes de santé systémique, des traumatismes ou une accumulation de 

bactéries, qu'ils soient au stade initial ou avancé, peuvent entraîner un échec de l'implant, 

nécessitant son retrait. La santé et le mode de vie social des patients jouent par conséquent 

un rôle crucial dans le succès de l'implant ; le diabète, l'ostéoporose, la consommation de 

tabac, ainsi que les antécédents de parodontite, peuvent être des facteurs aggravants l’échec 

implantaire. De plus, certaines conditions médicales et certains dérèglements osseux, tels que 

l'ostéogenèse imparfaite ou l'ostéoporose, peuvent être des contre-indications à la pose d'un 

implant, car ils pourraient affecter la régénération de l'os alvéolaire.  

Juste après l'implantation, des réactions inflammatoires cellulaires et osseuses se produisent 

à l'interface entre l'os et l'implant (Figure 2). Ces événements sont suivis du processus de 

régénération osseuse, régulé par plusieurs facteurs biologiques autour de l'implant [3]. La 

minéralisation osseuse se met en place par la suite ; c’est une étape déterminante pour la 

qualité du contact os-implant, qui assure la stabilité biomécanique à long terme des implants 

dentaires [3].  

Ainsi, la dégradation de la qualité et/ou de la quantité osseuse peut être considérée comme 

un facteur de risque d'échec de l'implant, pouvant être lié à divers facteurs qui 

compromettent la capacité d'ostéogenèse de l'os autour des implants [3]. Il est évident que 

des efforts supplémentaires doivent être déployés pour développer des méthodes 

d'optimisation de l'ostéointégration implantaire ; notamment en facilitant la pose d’implants 

pour les patients âgés, ou avec un terrain médical à risque immunitaire ou hémorragique, 

grâce à des implants permettant des protocoles de pose sans lambeau, et un affranchissement 

des reconstructions osseuses pré-chirurgicales par comblement. Ainsi, l'optimisation de 

l’interface os-implant demeure un objectif fondamental de la recherche préclinique et clinique 

pour améliorer l'ostéointégration grâce aux avancées dans la conception des implants 

dentaires, la caractérisation de leur surface et les méthodes de pose d’implants. 

Pour améliorer l'ostéointégration des implants dentaires, il est possible de réaliser des 

revêtements avec des facteurs ostéogéniques (Bone Morphogenetic Proteins, Vascular 

Endothelial Growth Factor…), des protéines de la MEC, de l'hydroxyapatite ou des métaux 

[4,5]. De plus, il est possible d’utiliser des traitements de prévention de l'ostéoporose dans 

ces revêtements, tels que des anticorps, des bi-phosphonates ou des modulateurs sélectifs 

des récepteurs aux œstrogènes [5,6].  
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Figure 2 – Chronologie de la mise en place et de l'ostéointégration d'un implant 
dentaire ; adapté d'après Wang et al., 2015 [7]. 

L'ostéointégration dans les petites régions défectueuses, telles que les cavités d'extraction 

dentaire et les défauts osseux péri-implantaires, suit la cascade de cicatrisation [8]. Lors de la 

pose d'un implant dentaire, un caillot sanguin riche en fibrine se forme à la suite de la rupture 

des vaisseaux sanguins environnants (Figure 2). Le contact entre l'implant et la matrice de 

fibrine constitue la première étape de l'ostéointégration, favorisant la migration de diverses 
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cellules vers le site de l'implant [9,10]. Après la migration des cellules inflammatoires 

(neutrophiles) et des macrophages, la sécrétion de facteurs de croissance favorise 

l'angiogenèse (formation de nouveaux vaisseaux sanguins) et la migration des fibroblastes 

[11]. Ensuite, la formation d’un tissu de granulation, facilitée par les fibroblastes, favorise la 

création de vaisseaux sanguins/capillaires, permettant l'échange de métabolites ainsi que la 

migration et la différenciation ostéogénique des cellules souches mésenchymateuses (CSM) 

[12].  

La formation et le maintien à long terme d'une barrière ou d'un joint des tissus mous dans la 

région transmuqueuse des implants dentaires est une étape cruciale, notamment pour la 

protection des structures de l'implant face à l’infiltration de microorganismes présents dans 

la sphère orale [10]. Les tissus mous impliqués sont le tissu conjonctif sous-jacent, qui forme 

les tissus d’attachement autour des implants, et l'épithélium péri-implantaire (EPI). 

Cependant, par rapport aux dents naturelles, où les fibres du tissu conjonctif s'insèrent dans 

la racine au niveau apical de l'épithélium de jonction (Figure 3.a), il n'y a pas d'insertion de 

fibres du tissu conjonctif dans la surface des implants (Figure 3.b) ; la résistance et les 

fonctions des tissus mous autour des implants sont donc considérablement réduites [13]. Les 

structures adhésives essentielles à l'étanchéité épithéliale, notamment les hémidesmosomes 

et la lame basale interne, ont pour rôle de faciliter l'attachement de l'EPI à la dent ou à 

l’implant [13,14]. La mauvaise intégration des tissus mous autour des implants dentaires 

repose en partie sur une réduction significative des hémidesmosomes et de la lame basale 

interne autour des surfaces implantaires situées dans la partie inférieure de l'interface EPI-

implant [15,16]; ainsi qu’une affinité réduite de la dentine envers les protéines de la lame 

basale interne autour de la surface de titane inerte biologiquement [17]. De plus, l’intégration 

des tissus mous est également plus longue autour d’un implant, nécessitant 7 jours pour 

l'attachement initial et 2 à 4 semaines pour la maturation [15,18].  La plupart des fibres de 

collagène autour des implants sont parallèles à leur surface, formant une simple 

« manchette » physique sans intégration biologique, contrairement à ce qui se produit autour 

d'une dent naturelle, où les fibres de collagènes adhèrent de manière perpendiculaire à la 

dent, assurant un maintien solide [19]. D’autre part, les fibroblastes gingivaux, nécessaires à 

la cicatrisation et à la régénération des tissus conjonctifs, sont présents en faible proportion 

autour des implants (seulement 3 à 5% comparé à 15% dans les tissus gingivaux sains 

entourant les dents naturelles) [20].  Ce nombre limité de fibroblastes gingivaux induit une 

maturation plus longue du tissu conjonctif péri-implantaire (6 à 12 semaines), ce qui augmente 

le risque de pénétration de microorganismes oraux [20]. Enfin le diagnostic de sondage 

parodontal de routine, consistant à sonder le tissu gingival pour atteindre le tissu conjonctif 

sous-jacent, forme une brèche dans la partie inférieure de l’EPI autour des implants, ce qui 

risque de fragiliser ou de ralentir l’attachement et la cicatrisation des tissus mous au niveau 

du col implantaire [21].  

En résumé, il résulte de cette cicatrisation un joint transmuqueux insuffisant, qui compromet 

le succès à long terme de l'implant et peut entraîner une progression rapide des maladies péri-
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implantaires [13]. Il est donc essentiel d'améliorer la bioactivité de la surface afin de favoriser 

une intégration rapide des tissus mous autour des implants. Pour cela, une solution vise à se 

baser sur une fonctionnalisation de la surface des implants dentaires en modifiant leur 

topographie, leur chimie ou encore leur biologie [16].  

 

Figure 3 – Attachement des tissus biologique (a) à une dent naturelle ou (b) à un 
implant dentaire; Rose, 2004 [22].  

3. Pathologies péri-implantaires 

Le développement des implants dentaires a entraîné l'émergence de pathologies péri-

implantaires, notamment la mucosite péri-implantaire et la péri-implantite, s’imposant 

comme de nouveaux défis cliniques. En effet, une fois exposés à l'environnement buccal, les 

implants présentent un risque de mucosite, un état inflammatoire réversible qui affecte les 

tissus mous entourant un implant dentaire, qui survient généralement quelques semaines ou 

quelques mois après la pose de l'implant [23,24]. Au cours de la phase initiale, le corps du 

patient reconnaît l'implant dentaire comme un objet étranger, ce qui entraîne une réaction 

inflammatoire naturelle. En l'absence d'une hygiène bucco-dentaire adéquate, la plaque 

dentaire et les bactéries peuvent s'accumuler autour de l'implant, provoquant une 

inflammation des tissus muqueux qui l'entourent [23,24]. À ce stade, la situation est encore 

réversible, et grâce à un traitement rapide ainsi qu’une meilleure hygiène bucco-dentaire, 

l'inflammation peut être contrôlée et résolue. En revanche si elle n'est pas traitée, la mucosite 

peut évoluer en péri-implantite, l'une des plus importantes complications biologiques non 

résolues en implantologie actuelle. La péri-implantite est une lésion inflammatoire 

destructrice d’origine infectieuse, qui affecte les tissus mous et durs environnants, avec une 
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perte de l'os de soutien [23,24]. C’est la cause principale des retraits d’implants dentaires, et 

jusqu’à 47% des échecs d'implants oraux en sont une conséquence [25]. Cette pathologie 

induit la destruction des tissus entourant l'implant fonctionnel. Lors des phases de 

cicatrisation dentaire (ou phase de bio-intégration) et de maintenance dentaire, des 

complications peuvent avoir lieu au niveau de la zone de jonction entre l’implant et les tissus 

mous (interface entre le col implantaire et le tissu gingival), qui est considérée comme la 

« zone à risque ». En effet, une perte ou une néoformation insuffisante de l’attache gingivale, 

peut entrainer une inflammation causée par une infiltration bactérienne au niveau du col 

implantaire. Ce processus inflammatoire se répand au niveau l’os alvéolaire entrainant 

progressivement la perte de l’implant. En parallèle de l’aspect infectieux évident, les 

parodontites (inflammation du parodonte d’origine infectieuse) et péri-implantites 

présentent un fort enjeux social et médical ; plusieurs études ont montré leur comorbidité 

avec des pathologies plus problématiques, telles que la maladie d'Alzheimer [26,27], la 

polyarthrite rhumatoïde [28,29] ou encore l’insulino-résistance [30].  

Plusieurs facteurs influencent l'étiologie de la péri-implantite, tels que la conception de 

l'implant, la topographie et la rugosité de sa surface, l'état des tissus environnants, ainsi que 

le niveau d'expertise du chirurgien. Différentes approches chirurgicales ou non chirurgicales 

de décontamination des implants ont été développées, telles que la chirurgie reconstructive, 

la prescription d'antibiotiques ou d'antiseptiques, ainsi que l'utilisation de lasers ou de 

techniques mécaniques [31]. Des études visant à prévenir ou à traiter les péri-implantites se 

concentrent sur le revêtement ou la modification de surface par des substances bactéricides 

(par exemple, l'argent, le cuivre ou le zinc revêtus sur des implants à base de titane) [32]. Chez 

les individus ayant des antécédents de parodontite, la sélection d'éléments biomimétiques 

antibactériens pour les implants dentaires pourrait aider à prévenir les péri-implantites. Des 

implants capables de réduire l'adhérence bactérienne pourraient contribuer à améliorer les 

résultats des chirurgies dentaires, d’autant plus face à la constante augmentation du risque 

d'infection, induite par l’émergence de bactéries résistantes aux antibiotiques. 

4. Propriétés et modifications de surface 

Différentes techniques sont envisageables pour fonctionnaliser la surface des implants 

dentaires. Certaines études se basent sur l’utilisation de peptides ou d’antibiotiques, agissant 

directement en surface ou bien par relargage différé à la suite d’un changement 

environnemental [33]. Ces approches ont une action qui va diminuer dans le temps avec une 

efficacité réduite ; amenant alors vers un problème plus global, puisque l’exposition à de 

faibles concentrations peut favoriser l’émergence de bactéries multirésistantes.  Afin de 

fonctionnaliser la surface des implants de manière plus pérenne et moins risquée, 

nombreuses études se tournent vers des modifications de la topographie de surface [34]. 

Considérée comme la première approche de modification de surface appliquée aux implants 

dentaires, l’usinage se base sur l’utilisation de métaux plus durs que la surface traitée, à des 

vitesses de rotation élevées, afin de générer des reliefs d’échelle macro à microscopique [35]. 
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Cette technique ne permet pas de descendre à des échelles de texturations sub-

micrométriques et par conséquent ne permet pas une grande précision. 

Le sablage repose sur le bombardement à grande vitesse de particules de Ti, Al, Al2O3 ou 

encore d’hydroxyapatite, à l’aide d’une sableuse à haute pression [36]. Il génère des 

indentations micro à nanométriques dont les caractéristiques dépendent de la taille et du type 

de particules employées.  

Un processus tel que l’attaque acide, initialement utilisé pour éliminer les résidus de 

fabrication, peut également servir à former des surfaces rugueuses à des échelles micro à 

nanoscopiques [36]. Une normalisation serait toutefois nécessaire pour permettre un contrôle 

de la topographie générée. 

Il est ainsi courant de voir dans les implants cliniques actuels une alliance que ces deux 

processus, où un sablage à gros grains sera suivi d’une gravure à l’acide (SLA). Des tests 

cliniques sur implants traités par SLA ont présenté une ostéointégration accélérée dans les 

deux mois suivant la pose [37,38]. Ce double processus physique et chimique est considéré 

comme la stratégie de modification de surface des implants dentaires la plus efficace à l’heure 

actuelle, avec un succès à long terme dans les études précliniques et cliniques [39]. La 

modification de surface par SLA offre de bon résultat concernant l’ostéointégration mais 

néanmoins ne permet pas un contrôle précis de la texturation et par conséquent sa 

reproductibilité est limitée. Ainsi, les implants traités par SLA varient d'une société d'implants 

à l'autre, rendant leur comparaison relativement compliquée. De plus, l’augmentation de la 

rugosité provoquée par une texturation pas SLA augmente bien souvent le risque de 

développement de biofilms bactériens. 

La surface d’un implant peut également être modifiée par anodisation électrochimique ; 

l’implant sera alors immergé dans un électrolyte avec une contre électrode, et l’application 

d’un courant adapté entraînera l'auto-ordonnancement des nanotubes/nanopores de métal-

oxyde à la surface de l'implant [40]. Cette approche permet d'augmenter la bioactivité (vis-à-

vis de l’os et des tissus mous) de l’implant mais également d’y incorporer des produits 

thérapeutiques dans l’objectif d’une libération locale immédiate ou différée [16,33]. 

Toutefois, une modification de la chimie de surface risque d’une part d’impliquer des réponses 

cellulaires non contrôlées, et peut également voir son efficacité diminuer avec le temps, si 

stabilité n’est pas assurée. 

Il est également possible d’ajouter à une surface des couches d’un autre matériau, sélectionné 

pour une ou plusieurs de ses propriétés, par fusion et frittage via un traitement par plasma 

dans un environnement sous vide ou à basse pression [41]. La surface traitée sera alors 

recouverte de couches micro à nanométriques, avec cependant un risque de rupture ou de 

délamination. Ce type d’implants nécessite donc beaucoup de précision lors de la pose. 

La lithographie peut également permettre d’ajouter une topographie à une surface, 

principalement sur polymères mais également sur certains métaux. Le processus de 
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lithographie colloïdale consiste à préparer et modifier des colloïdes pour fabriquer des 

structures de plusieurs micromètres à quelques dizaines de nanomètres [42]. La lithographie 

par faisceau d'électrons consiste à balayer une fine couche de film organique sur la surface à 

l'aide d'un faisceau d'électrons, puis à éliminer sélectivement certaines zones à l'aide d'un 

solvant, laissant ainsi des motifs de l'ordre du micromètre jusqu'à quelques nanomètres [43]. 

Le modelage par sonde ionique focalisée est similaire à la lithographie par faisceau d'électrons 

en termes d’avantages et de limites ; cependant, il utilise des ions de masse élevée et est donc 

généralement utilisé comme technique de fraisage, pour graver une surface avec des 

caractéristiques de taille submicrométrique [44,45]. Le principal désavantage de la 

lithographie est la nécessité d’avoir une surface plane, ce qui n’est pas le cas d’un implant 

dentaire. 

Ces méthodes « classiques » produisent des irrégularités de surface aléatoires, mais ne 

permettent pas de produire des structures de formes et de tailles précisément définies, et 

peuvent également contribuer à des changements conséquents dans la chimie de la surface. 

L’ablation par fs-L est un procédé en plein essor pour la texturation de surfaces métalliques. 

De récentes études sont basées sur des structures de surface périodiques générées par laser 

(LIPSS) sur des surfaces d’alliages de titane ou d’acier entre autres [46–48]. La grande variété 

de paramètres modifiables garantit un contrôle précis de la topographie générée, avec une 

reproductibilité très élevée. D’un point de vue industrialisation, le fs-L permet également une 

texturation rapide avec des variations locales pouvant répondre à un cahier de charges précis. 

Contrairement au traitement SLA utilisé actuellement pour les implants dentaires, la 

texturation par fs-L requiert un processus unique. La topographie générée peut varier d’une 

échelle submicrométrique à nanométrique selon les paramètres appliqués. La texturation par 

fs-L permet d’agir sur l’ostéointégration de l’implant, mais peut également agir sur l’interface 

avec le tissu gingival et sur l’adhérence à l’échelle bactérienne.  
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B. Texturation par laser femtoseconde 

La majorité des lasers commerciaux sont apparus entre les années 1960 et 1980, et ont trouvé 

leur place dans des domaines extrêmement variés, parmi lesquels deux axes se distinguent : 

les applications basses énergies, qui vont permettre la mesure, l’imagerie, le transport ou la 

lecture d’informations ; et les applications à hautes énergies, visant à interagir avec un 

matériau. C’est cette seconde interaction laser-matière à hautes énergies qui va permettre 

d’effectuer le traitement thermique de métaux, le revêtement ou le nettoyage de surfaces, le 

traitement de tissus biologiques, ou encore la création de textures de surface pour les 

matériaux industriels et les biomatériaux. L’utilisation des lasers pour le traitement des 

matériaux est répandue dans diverses applications technologiques en raison de leur 

polyvalence et de leur simplicité de mise en œuvre. Dans le domaine biomédical, la texturation 

de surface au laser permet la fabrication d'implants dont la surface a été fonctionnalisée.  Les 

textures induites par le laser permettent en effet de réguler l'adsorption de protéines, 

l’adhérence bactérienne ou encore le comportement et l’adhérence cellulaire. Dans un 

contexte d’implantologie, une sélection précise des paramètres de traitement laser 

permettrait d’adapter la topographie et la chimie des surfaces à un cahier des charges précis. 

1. Ablation laser 

L'ablation laser, également appelée photoablation, correspond au processus d'élimination de 

matière d'une surface en l'irradiant avec un faisceau laser [49,50]. Dans les semi-conducteurs 

et les diélectriques, une concentration élevée d’électrons libres passant, par excitation laser, 

à travers la bande interdite, peut conduire à des transitions de phase non thermiques, induites 

par une modification transitoire de la liaison interatomique. En même temps, les électrons 

excités dans les semi-conducteurs et les diélectriques, ainsi que les électrons de la bande de 

conduction dans les métaux, sont capables d’absorber efficacement l’énergie laser, ce qui 

peut amener le matériau à l’état de plasma, ou même produire une explosion de Coulomb en 

raison de l’émission d’électrons et de la répulsion entre les ions formés à la surface du 

diélectrique [51]. À faible flux laser, la matière est chauffée par l'énergie absorbée du laser et 

s'évapore ou se sublime. À flux laser plus élevé, le matériau est généralement transformé en 

plasma. Le plus souvent, l'ablation laser se réfère à l'élimination de matière à l'aide d'un laser 

pulsé, mais il est également possible d'effectuer l'ablation de matière en utilisant un faisceau 

laser continu lorsque l'intensité du laser est suffisamment élevée. Ce phénomène est souvent 

caractérisé par un seuil de densité d'énergie, appelé « seuil d'ablation », au-delà duquel la 

modification du matériau se produit. Ce seuil dépend des propriétés du matériau ainsi que 

des paramètres de traitement laser qui seront détaillés par la suite [52]. Les impulsions laser 

relativement longues (comme les impulsions nanosecondes) peuvent chauffer, altérer ou 

endommager thermiquement le matériau traité ; en revanche, les impulsions laser 

ultracourtes (comme les impulsions femtosecondes) ne causent que de légers dommages au 

matériau pendant le traitement, en raison de l'interaction lumière-matière ultra courte. Les 

hautes intensités générées et transmises en premier lieu aux électrons permettent de chauffer 
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très rapidement le matériau, de sorte que la quantité de matière éjectée devient très 

importante et limite le transfert de la chaleur dans le matériau.  

2. Laser-Induced Periodic Surface Structures 

 

Figure 4 – (a) Schéma du traitement LIPSS dans une approche de balayage de 
faisceau et (b) facteurs affectant et contrôlant la mouillabilité 
(e.g. hydrophobie/philie) et la stabilité à long terme des surfaces structurées par 
LIPSS ; Bonse et al., 2021 [53]. 

Les LIPSS correspondent à un agencement de lignes topographiques générées par laser 

ultrabref, à périodicité quasi-régulière [54] (Figure 4). Elles sont catégorisées principalement 

en fonction de leur espacement spatial ou « période », de leur profondeur, de leur densité et 

de leur orientation [55]. Dans la littérature, diverses expressions sont employées pour 

désigner le phénomène de LIPSS : certains auteurs les décrivent comme des « ripples » ; 

néanmoins, d'autres formes de structures de surface d’échelle micro à nanométrique, comme 

des « grooves », des « spikes », des « wells » ou encore des « pillars », sont parfois également 

assimilées aux LIPSS [56]. Une longueur d’onde donnée permet d’obtenir des LIPSS qui 

peuvent être organisées en deux grandes catégories (Figure 5). La première, les LIPSS à basse 

fréquence spatiale (LSFL), qui ont des périodes supérieures à la moitié de la longueur d'onde 

d'irradiation du laser (Figure 5.a). En fonction de leur mécanisme de formation, elles peuvent 

être perpendiculaires ou parallèles à la polarisation du faisceau laser [55,57]. Dans la seconde 

catégorie, les LIPSS à haute fréquence spatiale (HSFL) présentent des périodes inférieures à la 

moitié de la longueur d'onde, et sont formées comme des réseaux de surface soit assez 

profonds, soit très peu profonds (Figure 5.b). Ces derniers sont liés uniquement à l’irradiation 

par laser ultrabref.  
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Figure 5 – Formation de LIPSS basée sur la génération de plasmons de surface 
proposée, à une fluence (a) d'impulsion élevée ou (b) d'impulsion faible ; adapté 
d’après Meshram et al., 2023 [58]. 

3. Paramètres du laser femtoseconde 

La lumière est une onde électromagnétique dont le champ électrique oscille 

perpendiculairement à la direction de sa propagation. Lorsque la direction de ce champ 

électrique fluctue de manière aléatoire dans le temps, sa lumière est considérée comme non 

polarisée (lumière du soleil, éclairage halogène, projecteurs LED, ampoules à 

incandescence…). A l’inverse, lorsque la direction du champ électrique de la lumière est bien 

définie, elle est dite polarisée. La source laser est un faisceau de lumière polarisée 

monochromatique ; ce qui signifie qu’il est caractérisé par une longueur d’onde unique, qui 

va principalement influencer la période des LIPSS générés et leur profondeur. De base la 

polarisation du faisceau laser est linéaire. Son orientation peut être modifiée en plaçant une 

lame demi-onde (λ/2) sur le trajet optique, ce qui va introduire un retard de phase de lumière 

permettant de pivoter l’orientation des LIPSS générées, par modification de l’angle θ de la 

lame λ/2. Une lame à retard S également appelée S-waveplate ou convertisseur de 

polarisation radiale va permettre de convertir une polarisation linéaire en polarisation radiale 

ou azimutale. La combinaison d’une lame λ/2 à une S-waveplate va permettre le passage 

d’une polarisation radiale à azimutale, et inversement, par modification de l’angle θ de la lame 

λ/2.  

Le fs-L est un type de laser spécifique qui génère des impulsions ultracourtes d'une durée 

allant de quelques femtosecondes à quelques centaines de femtosecondes (1 femtoseconde 

= 1 fs = 10-15 seconde). Cette durée est comparable à la période d'une onde électromagnétique 

dans la plage visible du spectre, et exerce une forte influence sur la qualité d’usinage [59]. La 
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durée de l’impulsion est ajustable, son optimisation étant primordiale pour la génération de 

LIPSS lors de l’interaction entre la lumière et la surface statique. 

La puissance moyenne du laser Pmoy exprimée en W et sa fréquence d’impulsion ƒimp exprimée 

en Hz sont des paramètres modifiables qui vont permettre de calculer l’énergie Epulse exprimée 

en joules délivrée par impulsion laser, avec la formule : 

𝐸𝑝𝑢𝑙𝑠𝑒 =
𝑃𝑚𝑜𝑦

ƒ𝑖𝑚𝑝
 

La fluence est définie comme la densité d’énergie par unité de surface, exprimée en J/cm². La 

valeur mesurée est souvent la fluence maximale Fcrête correspondant à la fluence au sommet 

de la courbe gaussienne telle que :  

𝐹𝑐𝑟ê𝑡𝑒 =
2𝐸𝑝𝑢𝑙𝑠𝑒

𝜋𝜔0²
 

avec ω0 correspondant au rayon 
1

𝑒²
 du faisceau gaussien. 

La fluence se calcule facilement sur une courbe gaussienne, comme c’est le cas pour une 

polarisation linéaire (Figure 6). En revanche, si la répartition de l’énergie est non-gaussienne 

comme c’est le cas pour les polarisations radiale et azimutale, où la forme du faisceau laser 

est dite « donut/doughnut », le calcul de la fluence n’a pas été clairement normalisé, il est 

donc préférable de donner l’énergie Epulse délivrée par impulsion, indépendamment de la 

forme et de la taille du faisceau. 

 

Figure 6 – Variations de la distribution gaussienne en intensité en z = 0 et z 
arbitraire (gauche) ; évolution du rayon d’un faisceau gaussien ω(z) avec la 
distance z (droite). 

Informatiquement, il est possible de calibrer plusieurs paramètres du fs-L. Tout d’abord le 

nombre d’impulsions, correspondant au nombre de fois où une même énergie est délivrée 

avant déplacement du faisceau ; ainsi que le nombre de passages, correspondant au nombre 

de sessions de texturation d’un spot identique. Lorsque le fs-L est utilisé pour la texturation 
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d’une zone plus grande que celle recouverte par le faisceau, d’autres paramètres vont 

influencer la topographie finale, étant donné que certaines zones de la surface pourront 

interagir avec plus ou moins d’impulsions (principalement à cause d’une variation dans 

superposition entre deux zones d’interaction successives). Ces paramètres d’ordre spatial, 

sont premièrement l’espacement, selon les axes X et Y, entre deux zones d’interaction. Une 

variabilité dans la topographie peut également être observée en modifiant l’alignement des 

zones d’interaction, d’une ligne de passage du faisceau fs-L à une autre. La vitesse de 

déplacement du faisceau entre par conséquent également en compte, ayant un impact direct 

sur l’aire de superposition entre deux zones d’interaction laser-matière successives. 

 

Figure 7 – Schéma simplifié de la texturation d’une surface par balayage d’un 

faisceau fs-L ; x et y représentent l’espacement entre les différents spots 
d’impact du faisceau. 

La distance focale correspond à la distance entre la lentille de focalisation et le plan sur lequel 

se situe la surface. Hors de la distance focale, le faisceau ne permettra pas l’ablation du 

matériau. Cette distance est surtout une conséquence des autres paramètres, cependant elle 

peut être un facteur limitant : si elle est trop importante cela sera problématique d’un point 

de vue technique ; les autres paramètres devront alors être adaptés pour ajuster la distance 

focale. Une fois la distance focale établie, il est essentiel de mesurer le diamètre du faisceau 

sur le plan focal (ω0), ce qui permettra, entre autres, le calcul de la fluence maximale (Figure 

6 ; Figure 7).   
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C. Impact de la topographie sur la mouillabilité 

Les définitions les plus connues en science des surfaces sont l'hydrophobie et l'hydrophilie, 

souvent résumées par le terme « mouillabilité ». Cet aspect est couramment étudié par des 

mesures statiques et dynamiques de l'angle de contact avec la surface. Conformément à la 

littérature, Law et al., proposent qu'une surface soit hydrophile lorsque l’angle de contact θR 

pour l’eau est < 90°, hydrophobe lorsque θR est > 90° et superhydrophobe lorsque θA est 

≥ 145° [60] (Figure 8.a). Ils supposent que la tension superficielle élevée de l'eau est la force 

motrice du passage de l'hydrophilie à l'hydrophobie.  

 

Figure 8 - (a) Angles de contact mesurés par la méthode de la goutte sessile. (b) 
Etats de mouillage de Cassie-Baxter et de Wenzel ; adapté d’après Lee et al., 
2021 [61]. 

Cependant, en présence de topographie de surface, la mesure de l'angle de contact peut 

varier, en comparaison à une surface plane de chimie identique. Sur une surface rugueuse, il 

peut y avoir deux états de mouillage différents : l'état de mouillage de Cassie-Baxter, où 

l'espace entre les saillies est rempli d'air et non de liquide ; et l'état de mouillage de Wenzel, 

où ce même espace est rempli de liquide (Figure 8.b). Les caractéristiques de la topographie 

de surface jouent un rôle crucial dans l’état de mouillage ; notamment le rapport entre le 

diamètre des pores et l'espace entre les pores, ainsi que le rapport entre le diamètre des pores 

et la profondeur des pores [62,63]. Ces facteurs influencent la manière dont les liquides 

interagissent avec la surface ; ainsi lorsque la surface est micro- ou nano-texturée, la mesure 

des angles de contact peut ne pas fournir des calculs précis de l'énergie de surface. 
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Kietzig et al., suggèrent que la topographie n’est pas le seul facteur influençant la mouillabilité. 

En effet, les structures de surfaces générées par irradiation laser sont fixes d’un point de vue 

topographique ; cependant des échantillons hydrophiles directement après le traitement 

laser deviennent hydrophobes avec le temps [64]. Une maturation chimique de la surface 

semble jouer également un rôle dans la mouillabilité, car l’analyse XPS de la surface montre 

une augmentation de la présence de carbone sur la surface texturée entre les mesures 

d’angles de contact initiale et terminale. Il a également été démontré que l’ablation laser 

augmente l'épaisseur de la couche d'oxyde naturel des surfaces de titane traitées au laser 

[65,66]. 

Cunha et al., sont en accord avec l’impact simultané de la topographie et de la chimie de 

surface sur la mouillabilité ; néanmoins ils mettent en avant une stabilité chimique lors d’une 

texturation au fs-L d’une surface de Ti6Al4V [67]. En effet, après analyse par spectrométrie 

photoélectronique X, ils montrent la présence d’une couche d’oxydes de TiO2 et d’Al2O3 à la 

surface des échantillons texturés au fs-L mais également à la surface des échantillons polis, 

avant texturation par fs-L. En plus de cela, ils mettent en avant le rôle de l’anisotropie de la 

topographie de surface, qui augmente la mouillabilité de l’échantillon avec un effet plus 

important que la rugosité de surface. L’exactitude des mesures d’angles de contact est 

garantie par contrôle de la fluence du fs-L et du temps entre la texturation et la mesure de 

mouillabilité, en se basant sur l’étude de Kietzig et al. [64,67].  

Il reste difficile d'analyser les effets indépendants de la topographie et de la chimie de la 

surface sur la mouillabilité. De plus, il est bien connu que la mouillabilité des surfaces 

nanotexturées par laser change avec le temps [68,69], et peut être modifiée par les conditions 

de stockage après le traitement au laser [64]. Klos et al., suggèrent que le processus de 

stérilisation est une étape critique pour une prédiction plus stable et plus fiable des propriétés 

de surface des échantillons nanotexturées par laser [70]. Les tests de mouillabilité réalisés 

avec de l’eau sont discutables dans un contexte d’implantologie, car les liquides en contact 

avec l’implant (sang, salive...) auront des tensions de surface différentes de celles de l’eau. De 

rares études évaluent la mouillabilité des surfaces avec d’autres liquides, tels que du milieu 

de culture cellulaire, pour se rapprocher des conditions cliniques [70]. Cependant cela rend 

impossible la comparaison relative à des études plus classiques réalisées avec de l’eau, seules 

les tendances sont à prendre en compte. D’autre part, les mesures de mouillabilité dans l’air 

sont peu réalistes, car in vivo la surface de l’implant sera très rapidement submergée et non 

en contact avec l’air. Une étude de mouillabilité sous l’eau ou en milieu liquide serait plus 

probante mais reste compliquée à mettre en place car elle requiert deux liquides non miscibles 

tels que l’eau et l’huile ce qui éloigne les mesures des conditions cliniques [71]. 
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D. Rôles de la topographie dans l’adhérence bactérienne 

1. Contexte bactérien 

L’encrassement biologique ou ‘biofouling’ est l’accumulation indésirable et la prolifération de 

microorganismes, plantes ou animaux sur des surfaces artificielles : diminuant par conséquent 

leur durée de service fonctionnel [72]. Dans le cadre des implants médicaux, il se manifeste 

par l’adhérence bactérienne et la formation de biofilms, qui conduisent à l’inflammation des 

tissus biologiques péri-implantaires. Concrètement un biofilm est une communauté 

bactérienne organisée, fermement attachée à un substrat, au sein de laquelle les bactéries 

peuvent produire de grandes quantité de substance polymérique extracellulaire (EPS) 

favorisant leur survie dans des conditions environnementales défavorables [73,74] . Au sein 

d’un biofilm, les bactéries périphériques vont agir pour protéger les bactéries internes au 

contre les agents antimicrobiens [75] ; il est donc essentiel de limiter l’adhérence bactérienne 

initiale, car c’est la première étape de la formation de biofilm (Figure 9). Ce phénomène 

d’adhérence dépend de différents facteurs liés à la surface (rugosité, mouillabilité, porosité, 

topographie, énergie de surface…), aux conditions environnementales locales (pH, 

température, protéines hôtes..), mais également au pathogène impliqué (souche, forme, gram 

positif/négatif, présence de flagelles/pili…) [76,77]. De plus, dans le cas des infections sur 

implants dentaires, différentes souches bactériennes s’accumulent, ce qui rend difficile la 

mise en place d’une stratégie antibactérienne qui puisse correspondre à chacune de ces 

souches. De base un microbiote oral sain contient des souches telles que des streptocoques, 

des lactobacilles, Actinomyces, Veillonella, Rothia, Fusobacterium Neisseria, etc. [78]; mais 

cette répartition peut évoluer selon l’hygiène buccale, l’alimentation ou encore certains 

facteurs systémiques de l’hôte. Streptococcus mutans est une bactérie de type coque gram-

positive, qui se niche dans la région supra-gingivale, et joue un rôle central dans la genèse 

précoce des biofilms. La formation et la progression du biofilm bactérien de S. mutans peuvent 

être assimilées à la propagation du biofilm sur des surfaces solides dans la cavité buccale. 

Ensuite, le microbiote progresse vers une phase de colonisation plus avancée, en marge des 

tissus gingivaux et de l’os parodontal, entraînant une inflammation de ces tissus qui peut 

aboutir à une parodontite ou à une péri-implantite (infection de la gencive et de l'os en contact 

respectivement d’une dent ou d’un implant) [79]. De plus, des études récentes ont montré la 

présence de S. mutans dans le biofilm sous-gingival prélevé chez des patients présentant des 

gencives saines et des maladies parodontales [80]. Par ailleurs, Kumar et al., ont signalé des 

taux plus élevés de S. mutans dans les échantillons péri-implantaires, par comparaison avec 

les échantillons provenant de patients souffrant de parodontite [81]. Parmi les bactéries 

considérées comme colonisateurs tardifs, impliquées dans les cas de péri-implantite et de 

parodontite, un ensemble particulièrement présent appelé complexe rouge a été identifié. Il 

est composé de Porphyromonas gingivalis, Tannerella forsythia et Treponema denticola, des 

bactéries gram-négatives proliférant dans des niches anaérobies au sein du biofilm. En outre, 

P. gingivalis est au cœur de nombreuses études en raison de son association avec 

l'inflammation chronique des tissus gingivaux [82,83]. Bien que P. gingivalis ne suffise pas à 
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elle seule à provoquer une gingivite ou une perte osseuse [84,85], elle semble être le 

composant essentiel de la communauté microbienne à l'origine des maladies bucco-dentaires 

[86]. Il est suggéré que P. gingivalis prépare le terrain en altérant le microenvironnement 

immunitaire local, notamment par action des LPS [86,87]. Des données montrent également 

que P. gingivalis peut agir directement sur le système du complément, par l'intermédiaire de 

ses « gingipains » (famille de protéases spécifiques de l'arginine sécrétées par P. gingivalis), 

qui lui permettent de bloquer la réponse antimicrobienne en dégradant les cytokines, 

réduisant ainsi la réponse inflammatoire de l’hôte [86,87]. 

Les dents, dentier et implants, contrairement aux tissus épithéliaux, ne présentent pas de 

phénomène de « mue régulière », visant entre autre à prévenir de la formation de biofilm 

bactérien [88]. La plupart des microorganismes ne survivent que s’ils parviennent à adhérer 

solidement à une surface, il existe ainsi un équilibre dynamique entre leur capacité 

d’adhérence et les forces d’élimination telles que la déglutition, la friction des aliments et de 

la langue, ou encore l’hygiène buccodentaire [88].  

Une étude par microscopie confocale a confirmé que la plaque dentaire présente une 

architecture ouverte avec des canaux et des vides [89]. Au sein du biofilm, les bactéries du 

microbiote oral n'existent pas de manière indépendante, mais sous forme de communauté 

microbienne coordonnée, organisée dans l'espace, et totalement intégrée sur le plan 

métabolique, présentant ainsi des propriétés plus avantageuses que l’ensemble de celles des 

espèces qui la composent [89]. Les colonisateurs primaires vont par ailleurs faciliter la fixation 

des souches bactériennes ultérieures du biofilm, améliorer les phénomènes métaboliques 

(catabolisme de molécules), et même stimuler la résistance au stress environnemental, aux 

agents antimicrobiens, ainsi qu’aux défenses de l'hôte. 

Quand les microorganismes et la surface du substrat sont dans un environnement aqueux 

contenant du matériel organique tel que la salive ou le sang, ils sont recouverts en quelques 

secondes d’une couche de molécules organiques absorbées, communément appelée « film 

conditionné », et constitué de nombreux composants (glycoprotéines, protéines riches en 

proline ou en histidine, phosphoprotéines, enzymes…) qui deviennent des sites d’adhérence 

pour les bactéries. Un film conditionné va ainsi recouvrir à la fois la bactérie et la surface qui 

interagissent. Les mécanismes impliqués dans la formation des films conditionnés 

comprennent les forces électrostatiques, les forces de van der Waals et les forces 

hydrophobes. Les propriétés physicochimiques du film conditionné, notamment sa 

composition, sa densité et sa configuration, dépendent largement de la nature physique et 

chimique de la surface solide sous-jacente [90]. La plupart des bactéries possèdent plusieurs 

mécanismes spécifiques d'adhérence [91]. 
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2. Formation du biofilm bactérien 

La formation d’un biofilm peut être décomposée en quatre étapes principales (Figure 9 ; 

Figure 10). La première étape est l’accès à la surface, qui peut se faire en suivant des 

mouvements Browniens, le flux des liquides, les forces de van der Waals, la sédimentation ou 

un déplacement actif pour les bactéries mobiles [92–94]. La seconde phase va se manifester 

par une adhérence faible et réversible à la surface, appelée « attachement initial », qui 

intervient par le biais de forces à longue et courte portée. Les organismes seront attirés ou 

repoussés par la surface, en fonction de la résultante des différentes forces d'interaction non 

spécifiques. En condition de culture statique (sans écoulement turbulent ou laminaire), les 

interactions d’adhérence microbienne sont décrites par la théorie Derjaguin-Landau-Verwey-

Overbeek (DLVO) qui inclut uniquement les interactions de Lifshitz-van der Waals et les 

interactions électrostatiques [95]. Ces interactions varient en fonction de la distance de 

séparation entre les bactéries et la surface du substrat ; si les bactéries atteignent la distance 

de séparation de l'énergie minimale secondaire, l’attachement initial  se met en place [96,97]. 

Une fois qu’un contact (direct ou via des fimbriae) est établi entre la bactérie et la surface, un 

ancrage solide est élaboré ; il s’agit de la troisième étape, « l’attachement irréversible », qui 

fait intervenir des interactions acide-base décrites dans la théorie DLVO étendue (XDLVO). À 

la suite de cela, la plupart des organismes vont sécréter du glycocalyx, un facteur de virulence 

polysaccharidique qui va jouer un rôle de protection contre les composants immunitaires 

humoraux et cellulaires. La transition des stades réversible à irréversible de l’adhérence, fait 

intervenir des interactions plus fortes entre les bactéries et la surface, dépendant 

principalement des appendices de la paroi bactérienne (EPS, lipopolysaccharides [LPS], 

fimbriae). La quatrième et dernière phase est un processus de maturation du biofilm qui va 

alors pouvoir se développer, avec certaines variabilités selon la souche bactérienne et le 

substrat impliqués, mais également sous l’influence des conditions environnementales. Après 

cette dernière étape, des phénomènes tels que le quorum sensing vont contribuer au 

développement du biofilm bactérien. Par convention, une surface à rugosité élevée facilitera 

le développement du biofilm en protégeant les bactéries des forces de cisaillement [98] ; bien 

que la rugosité ne soit pas un facteur suffisamment déterminant pour que cela soit généralisé, 

comme cela sera abordé par la suite. Au cours de ces étapes, les propriétés de la surface jouent 

un rôle primordial, si bien que leur corrélation est élément majeur pour le développement de 

surfaces antibactériennes.  
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Figure 9 - Cycle de formation d'un biofilm bactérien ; adapté d'après Sauer et al., 
2022 [99]. 

3. Solutions antibactériennes 

Afin de prévenir la formation de biofilms, l’approche majoritaire des études actuelles est 

d’empêcher l’adhérence bactérienne initiale, soit par une action bactéricide (agents 

antibactériens par exemple), soit en modifiant la surface de contact pour entraver le processus 

d’attachement initial. Le développement d’implants capables de libérer des agents 

antibactériens, tels que les antibiotiques, permet de prévenir l’adhérence des bactéries 

planctoniques à la surface de l’implant ; mais leur système d'administration est crucial pour la 

longévité de l'action [100]. En fonctionnalisant la surface de l’implant avec une chimie 

dégradable à libération rapide, l’implant peut libérer une quantité significative d’agents 

antimicrobiens dans les premiers stades suivant l’implantation, offrant ainsi une protection 

contre les infections du site chirurgical. Cependant, il est essentiel de noter que la péri-

implantite est souvent associée à des défaillances tardives, ce qui signifie que la concentration 

d'agents antibactériens sera fortement réduite à ce stade en raison de son épuisement 

précoce, exposant alors l'implant à une croissance non entravée du biofilm [101]. Une 

approche plus judicieuse consisterait à fonctionnaliser la surface de l'implant avec une chimie 

de libération reliée à des signaux environnementaux, tels que les variations de température 

[102] ou de pH [103]. Cela permettrait de relarguer une quantité significative d'agent 

antibactérien lorsque cela est nécessaire, préservant ainsi les propriétés antibactériennes de 

la surface jusqu'à ce qu'elles soient requises. Néanmoins, cette approche pourrait exposer les 

bactéries à de faibles concentrations d'agents antibactériens, ce qui ne permettrait pas un 

traitement efficace, mais risque également de contribuer à l'émergence de bactéries 

multirésistantes [104]. Pour répondre à la demande d'augmentation de la durée de vie des 

implants, tout en maintenant une action antibactérienne stable, il serait alors préférable de 

se tourner vers des mécanismes mécano-topographiques à la surface de l'implant, qui 

apporteraient une fonctionnalisation antibactérienne plus stable et pérenne. Cette catégorie 

de modifications de surface s’inspire de propriétés mécaniques biomimétiques, en s’inspirant 
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par exemple de feuilles de lotus bactériostatiques, ou bien d’ailes de cigales ou de libellules 

bactéricides [105,106]. Ces modifications vont jouer sur la modélisation, la rugosité, la 

mouillabilité, la dureté ou encore la charge des surfaces pour réduire l’adhérence bactérienne.  

a. Impact de la rugosité de surface sur l’adhérence bactérienne 

 

Figure 10 – Schéma de l’attachement différentiel des bactéries aux surfaces 
micro-nanostructurées ; adapté d’après Linklater et al., 2021 [107]. 

Dans le contexte d’adhérence bactérienne, la rugosité (hauteur moyenne arithmétique d’un 

profil [Ra]ou d’une aire [Sa]) est le paramètre le plus couramment utilisé pour décrire la 

topographie de surface. Une relation existe entre la taille des bactéries et les caractéristiques 

topographiques de la surface. Les bactéries ont tendance à coloniser de préférence les régions 

en retrait dont les dimensions sont plus grandes que les leurs, afin de maximiser leur surface 

de contact [107] (Figure 10). Lorsque la rugosité est faible (Ra : 0,2-6 nm), les bactéries 

préfèrent adhérer à une surface plus lisse, surtout en conditions de culture statique [108–

110]. Ce phénomène est lié à l'activité métabolique cellulaire, avec une augmentation de la 

taille des bactéries et une production accrue d’EPS sur des surfaces plus lisses [108,109]. En 

revanche, lorsque la rugosité est relativement importante (Ra : 6-30 nm), les bactéries ont 

tendance à préférer les surfaces plus rugueuses [111–113]. La force d'adhérence entre les 

bactéries et les surfaces dont la rugosité est inférieure à un micron augmente à mesure que 

la rugosité augmente, jusqu'à une échelle de rugosité critique [114–116]. La rugosité à 

l'échelle nanométrique présente les meilleures propriétés anti-adhérence, tandis que la 

rugosité à l'échelle microscopique favorise l'adhérence bactérienne. L’adhérence aux surfaces 

lisses dépend principalement d'autres propriétés du matériau [117]. 

b. Impact de la topographie de surface sur l’adhérence 

bactérienne 

i. Caractérisation de la topographie 

L’aspect topographique d’une surface ainsi que sa classification structurale dépendent de 

l'échelle à laquelle elle est examinée [118–122]. Un objet solide quelconque vu à l’œil nu aura 

une forme définie (Figure 11) ; toutefois, si ce même objet est observé de plus près, via 

microscopie optique à faible grossissement par exemple, différentes caractéristiques vont 

devenir visibles et la surface peut apparaître considérablement différente. A cette échelle, la 

topographie est généralement qualifiée en termes « d'ondulations de la surface » (Figure 11). 
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Si le mode d’observation est une technique à plus haute résolution, tel que la microscopie à 

force atomique (AFM) ou la microscopie électronique, la surface examinée différera à 

nouveau, et sera alors décrite par sa « rugosité de surface » (Figure 11) [121,123–127]. Le seuil 

entre ces différents niveaux d’observation est assez arbitraire et relatif à la surface observée ; 

pour autant, il est essentiel de déterminer le ou les niveaux d’observations adaptés à l’objectif 

recherché. Afin d’étudier les interactions entre des cellules/bactéries et la surface matérielle 

d'un substrat, la caractérisation de la rugosité se fera majoritairement à des niveaux micro à 

nanométriques. Ces différences de résolution en termes de caractérisation topographique 

expliquent en partie les résultats parfois contradictoires ; des travaux différents ne peuvent 

en réalité être comparés que si les mêmes résolutions (verticale et horizontale) ont été 

utilisées pour décrire la surface. 

 

Figure 11 - Variation des niveaux de topographie en fonction de l'échelle 
d'analyse ; adapté d'après Crawford et al., 2012 [128]. 

D’autre part, la majorité des études sur l’adhérence bactérienne ne réalisent pas de 

caractérisation topographique complète, et se concentrent sur des paramètres de rugosité 

qui ne décrivent qu'un seul aspect de la topographie de surface. Cependant, la rugosité d'une 

même surface peut varier en fonction des paramètres pris en compte et/ou de la zone de 

mesure, ce qui rend complexe la comparaison entre différentes études et peut expliquer des 

résultats contradictoires d'une étude à l'autre. Ces différences de résultats peuvent être 

attribuées à la variance dans l'évaluation de la rugosité, aux propriétés physiologiques 

spécifiques des bactéries étudiées, ou encore à d'autres propriétés physico-chimiques de la 

surface qui pourraient influencer le comportement bactérien, telles que la mouillabilité. Il est 

important de noter que des surfaces ayant des topographies très différentes peuvent 

présenter des paramètres de rugosité similaires, car la rugosité décrit simplement les 

variations de hauteur sans tenir compte de la configuration spatiale 3D complète d'une 
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surface. Les paramètres d'amplitude (dont fait partie la rugosité) ne prennent pas en compte 

les informations spatiales comme les détails géométriques, la densité, la périodicité, la 

symétrie ou l'arrangement hiérarchique des éléments de surface, qui sont pourtant connus 

pour avoir un impact sur l'adhérence bactérienne [128]. Ainsi, pour mieux caractériser une 

surface, il est essentiel de compléter les paramètres de rugosité avec des paramètres spatiaux 

et hybrides (qui prennent en compte à la fois les caractéristiques d'amplitude et spatiales).  

 

Figure 12 - Représentation de la mesure de rugosité d'une surface par méthode 
de profil (Ra) ou méthode surfacique (Sa) ; les mesures sont effectuées sur les 
valeur absolues du profil (Ra) ou de la représentation 3D (Sa). 

Les paramètres de rugosité les plus couramment rapportés sont la hauteur moyenne 

arithmétique (Ra ou Sa) et la hauteur moyenne quadratique (Rq ou Sq), qui mesurent la 

variation typique de la hauteur de la surface sur un profil issu qui en est issu. Cependant, ils 

ne fournissent pas d'indications sur la distribution spatiale ou la forme des caractéristiques de 

la surface. Un ensemble de 14 paramètres de rugosité, connu sous le nom de « Birmingham 

14 », a été proposé par Stout et al., pour permettre une analyse plus approfondie de la surface 

et de ses propriétés topographiques [129]. Par définition, les paramètres R sont dérivés de 

données 2D et les paramètres S sont calculés sur un ensemble de données surfaciques (3D). 

Ainsi, la Ra est toujours un paramètre 2D mesuré sur un profil (onde sinusoïdale) qui ne 

possède par défaut que deux propriétés (sa longueur d’onde et son amplitude), et ne prenant 

en compte qu’une seule direction du plan ; alors que la Sa est toujours calculée sur une aire 

et prend en compte toutes les directions du plan [129] (Figure 12). 

Bien évidemment les exigences de caractérisation de la rugosité sont spécifiques à 

l’application recherchée. Dans le contexte de la microbiologie, il est recommandé d'utiliser la 

Sq, la densité des sommets (Sds) et le rapport de surface interfaciale développée (Sdr) comme 

norme minimale. La Sq et la Sds fournissent des informations sur les propriétés spatiales et 

d'amplitude de la surface, tandis que Sdr donne des indications sur le rapport de la surface 

développée, qui est important pour l'adhérence cellulaire et l'hydrophobicité de la surface. Il 

est également encouragé de rapporter la hauteur maximale (Sz), l’asymétrie (Ssk), le rapport 

d'aspect de texture (Str) et le taux de longueur portante (tp), ainsi que tout autre paramètre 

pertinent vis-à-vis de l’application recherchée. L'utilisation de cet ensemble de paramètres 
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comme norme pour la caractérisation de la rugosité à l'échelle nanométrique permettrait une 

meilleure prédiction du comportement d'adhérence bactérienne et faciliterait la comparaison 

d’études. Cela aurait un impact significatif sur les applications industrielles, en particulier dans 

la conception et la fabrication d'implants biomédicaux, où la capacité d'empêcher l'adhérence 

bactérienne est essentielle pour réduire les infections associées aux dispositifs médicaux. 

ii. Différents types de topographie 

A partir d’une base de titane pure ou d’un alliage, il est possible de générer des nanostructures 

à rapport d'aspect élevé par diverses méthodes telles que le traitement hydrothermique, 

l'ablation laser, l'anodisation ou le traitement par gravure ionique réactive. Inspirées des ailes 

d'insectes, ces nanostructures aux excellentes capacités bactéricides peuvent prendre la 

forme de pillars, de spikes, de wires... En général, lorsqu'une cellule bactérienne rencontre ces 

nanostructures un attachement initial s’établit, puis sa membrane cellulaire est étirée et 

suspendue entre les nanostructures jusqu'à ce qu'elle se rompe. Ce mécanisme provoque la 

destruction de la membrane cellulaire, entraînant la mort de la bactérie.  

Comme décrit précédemment, un traitement par fs-L peut permettre la génération de LIPSS 

(ripples, grooves, wells, pillars…) par interférence et ablation. Concernant les (nano)ripples, la 

densité des pics (c'est-à-dire le nombre de pics par unité de surface) peut refléter la zone de 

contact et leurs propriétés inhibitrices [107]. L'interaction bactérie-surface sur les structures 

à micro grooves dépend de la largeur et de la profondeur du sillon : lorsque la largeur de la 

rainure diminue, l'adhérence bactérienne est entravée [130]. Pour les microwells, l'interaction 

entre les bactéries et la surface dépend de plusieurs facteurs, notamment le diamètre des 

microwells, leur espacement et leur profondeur [131]. Ils peuvent piéger les bactéries, les 

isolant pour inhiber leur croissance et leur colonisation. L'efficacité antibactérienne des 

microwells augmente à mesure que l'espacement entre eux diminue. Les sub-micro pillars, de 

courte longueur, ont montré d'excellentes capacités antibactériennes envers différentes 

espèces. La densité élevée de ces pillars submicroniques peut réduire la surface de contact 

réelle, inhibant ainsi l'adhérence bactérienne [132]. En revanche, les réseaux de micro pillars 

ont montré une efficacité antibactérienne qui diminue à mesure que leur diamètre augmente 

[133]. La caractéristique importante des micro pillars est l’augmentation de la surface totale 

associée à la diminution de la surface disponible pour l’attachement bactérien. 

iii. Effets de la topographie 

La topographie joue un rôle dans l'expression des adhésines bactériennes produites par 

certaines souches, ce qui favorise l'adhérence cellule-cellule et conduit à la formation de 

biofilms microbiens symbiotiques. Les bactéries sont capables de détecter activement la 

topographie et de réagir en conséquence, ce qui affecte leur capacité d'adhérence. Par 

ailleurs, des études récentes ont montré que des nanopillars peuvent avoir une action 

bactéricide en agissant mécaniquement sur la rupture ou la déformation de la membrane 

cellulaire des bactéries [134–136]. En revanche, une topographie à l'échelle microscopique, 
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avec une plus grande surface de contact entre la bactérie et la surface matérielle, entraîne 

une pression de contact insuffisante pour provoquer une déformation significative de la 

membrane. 

Les macromolécules qui se lient à une surface peuvent provoquer des modifications 

significatives de ses propriétés physicochimiques et topographiques, entraînant ainsi des 

interactions bactéries-surface imprévisibles. Les films conditionnés peuvent agir en masquant 

ou en modifiant les propriétés de la surface initiales, en altérant la topographie, ou en 

fournissant des sites d'interaction spécifiques pour les bactéries (par exemple, les 

revêtements protéiques sur des surfaces abiotiques peuvent offrir des sites de liaison aux 

bactéries avec des interactions ligand-récepteur hautement spécifiques) [90]. L'effet de 

masquage de la topographie est particulièrement notable pour les motifs à l'échelle 

nanométrique, car les macromolécules impliquées sont du même ordre de grandeur [137]. 

Les topographies d'échelle micrométrique modifient considérablement l'environnement 

microfluidique à proximité de la surface. L'impact de la topographie sur le shear stress 

(contrainte de cisaillement) ou le shear rate (taux de cisaillement) peut diminuer avec la taille 

des éléments de topographie. Cependant, il n'existe pas d'étude mécanistique disponible sur 

l'effet d'une topographie à échelle nanométrique sur l'environnement microfluidique proche 

de la surface. Il a été constaté que la quantité de biomasse nécessaire pour induire 

complètement le quorum sensing d'une population bactérienne augmente avec le débit (flow 

rate) de l'environnement [90]. Cela signifie qu'un débit plus élevé peut induire le besoin d’un 

plus grand nombre de bactéries adhérentes pour déclencher le mécanisme de quorum 

sensing. Il a également été observé que l'attachement bactérien peut être renforcé par un 

mécanisme appelé « catch-bond » sous un débit faible. Cependant, ce mécanisme peut 

échouer sous un débit élevé, entraînant une diminution de l'adhérence bactérienne [138]. 

L'orientation et l'attachement des microorganismes semblent être déterminés de manière à 

maximiser la surface de contact entre les bactéries et la surface. Ainsi, les bactéries ont 

tendance à préférer se lier aux récessions de taille similaire à la leur [139]. L'espace interstitiel 

entre les éléments topographiques tout comme la profondeur de ces espaces se sont révélés 

être des paramètres critiques pour l'arrangement des bactéries [140,141]. Une densité plus 

élevée des éléments de topographie entraîne un étirement accru de la membrane 

bactérienne. Cependant, si les piliers rigides sont trop denses, il n'y a pas assez d'espace entre 

eux pour que la membrane cellulaire puisse s'y loger, ce qui entraînera l'effet « fakir ». En 

revanche, si les piliers sont trop courts et trop peu nombreux, l'étirement de la paroi cellulaire 

s'arrêtera lorsque celle-ci atteindra le substrat entre les piliers, ce qui limitera le potentiel effet 

bactéricide du modèle [107]. L'organisation et la répartition des bactéries primaires sur une 

surface peuvent interférer avec le développement et l'organisation naturels du biofilm, car 

certaines bactéries dépendent de signaux de contact spécifiques pour entrer en 

fonctionnement coopératif [142,143]. Dans le cas de la formation du biofilm dentaire par 

exemple, S. gordonii est l'un des premiers colonisateurs qui crée un environnement propice à 
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la formation ultérieure de biofilms en permettant à d'autres espèces de s'installer [90]. En tant 

que pionnier, il offre des conditions plus favorables pour la formation du biofilm.  

Lorsque les dimensions de la topographie de surface sont beaucoup plus grandes que celles 

des bactéries, le comportement d'adhérence semble être indépendant de la topographie, car 

la surface locale avec laquelle les bactéries interagissent est principalement plane. Ainsi, la 

topographie joue un rôle essentiel dans l'arrangement des cellules et la ségrégation des 

colonies si elle est d'une taille comparable ou inférieure à celle d'une bactérie unique.  

Bien que des designs topographiques aient été développés pour limiter le bio-encrassement, 

assurer leur efficacité à long terme est un défi complexe en raison des facteurs 

environnementaux (salissure, accumulation d'un film conditionnant…) et biologiques 

(production d’EPS, interactions cellules-cellules…) qui peuvent progressivement masquer 

leurs effets. Des topographies dynamiques, inspirées de la nature, ont été proposées comme 

solution, mais elles n'ont pas encore montré de résultats significativement supérieurs aux 

substrats statiques dans les conditions d’étude in vitro [144,145]. La diversité des souches 

bactériennes et des mécanismes d'adhérence (variations de géométrie cellulaire et du type 

de flagellation) rendent également difficile la généralisation des résultats [146]. 

c. Impact de la mouillabilité sur l’adhérence bactérienne 

En général, des interactions hydrophobes se produisent entre les bactéries hydrophobes et 

les surfaces non polaires, tandis que les bactéries hydrophiles ont tendance à adhérer aux 

surfaces hydrophiles. La mouillabilité, souvent mesurée par l'angle de contact d'un liquide 

avec une surface, dépend à la fois de la chimie et de la topographie de cette surface. Des 

études antérieures ont conclu que d'autres propriétés de surfaces, telles que la topographie, 

jouaient un rôle plus prépondérant que la mouillabilité dans l'adhérence bactérienne 

[147,148]. Cela s’explique en partie par le fait qu’une mesure macroscopique de l'angle de 

contact ne reflète pas précisément les propriétés des éléments micro- et nano- 

topographiques avec lesquels les bactéries interagissent directement. 

d. Impact d’autres paramètres sur l’adhérence bactérienne 

Il existe d’autres paramètres de surface qui pourraient jouer un rôle dans l’adhérence 

bactérienne, tels que la rigidité ou la charge d’une surface. Concernant la rigidité de surface, 

il a été mis en évidence que la force d’adhérence bactérienne est plus faible sur les surfaces 

souples que sur les surface rigide [149]; ce qui peut s’expliquer par une stimulation du 

déplacement des bactéries sur les surfaces rigides dans les stades initiaux de mise ne place du 

biofilm [150]. A l’inverse, d’autres études ont démontré une augmentation de la formation de 

biofilm sur les surfaces souples [151–153]. De manière générale, Arias et al., suggèrent que 

l’impact de la rigidité d’une surface dans l’adhérence bactérienne est négligeable en 

comparaison à l’effet de la topographie de surface [154]. 
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Majoritairement, les bactéries sont chargées négativement ; la charge de surface va quant à 

elle dépendre du pH et de la force ionique de l’environnement, mais peut cependant être 

modifiée par revêtement avec des polyélectrolytes [155]. L’adhérence bactérienne sur ces 

revêtements fabriqués par addition successive de couches va dépendre principalement de la 

charge de la couche supérieure. Par force de répulsion électrostatique, la présence d’un 

polyélectrolyte terminal anionique va limiter l’adhérence bactérienne [156–158]. Toutefois, 

bien qu’à l’inverse une attraction électrostatique soit observée avec une charge terminale 

positive, celle-ci n’augmente pas systématiquement l’adhérence bactérienne. En effet, si le 

contact avec une surface bactéricide est favorisé, cela peut mener à une perte de l’intégrité 

de la membrane bactérienne voire une mort cellulaire [159–161]. De même, une force 

d’adhérence suffisamment élevée entre une surface chargée positivement et une bactérie 

gram-négative (possédant une paroi moins résistante) pourrait également conduire à une 

rupture de la membrane de cette dernière [162]. Toutefois, l’effet de répulsion de la charge 

de surface négative agit également sur les cellules eucaryotes et le sérum [163], il est donc 

préférable en implantologie de favoriser une charge de surface positive combinée à une 

surface mécaniquement ou chimiquement antibactérienne. 

4. Méthodes d’analyse de l’adhérence bactérienne 

Le phénomène complexe d’interaction bactérie-surface est principalement régi par l’espèce 

bactérienne, les propriétés physico-chimiques et topographiques du substrat, et les conditions 

environnementales. Afin d’évaluer l’impact de ces différents facteurs dans l’adhérence 

bactérienne, des techniques ont été mises au point telles que les systèmes de suivi des cellules 

ou l’AFM [164,165]. Ces approches permettent un suivi du processus et de la force de 

l'adhérence à l’échelle d’une bactérie unique. Les techniques basées sur l’AFM, telles que la 

spectroscopie de force unicellulaire (SCFS), la microscopie de force latérale unicellulaire ou 

encore la microscopie de force fluidique, sont favorisées pour leur universalité ainsi que leur 

polyvalence environnementale (air ou liquide) [166]. Dans la SCFS, la pointe AFM classique est 

substituée par une bactérie vivante constituant la sonde bactérienne, qui va venir au contact 

de la surface avant de subir une force de traction (Figure 13.A) ou de déplacement latérale 

(Figure 13.B) dite « force d’adhérence » [114,166,167]. La courbe de force ainsi mesurée 

permet alors d’obtenir une valeur minimale correspondant à la force de l’adhérence 

bactérienne à la surface. Concernant la microscopie à force latérale unicellulaire, une pointe 

AFM standard va appliquer des forces latérales différentes sur des bactéries individuelles déjà 

adhérentes ; la force la plus faible permettant leur déplacement sera alors considérée comme 

« force d'adhérence latérale » [168] (Figure 13.C). Il s’agit d’une méthode invasive risquant de 

détériorer voire tuer la bactérie testée. Une évaluation par microscopie à force fluidique 

permettra des mesures non invasives de la force d'adhérence, cependant elle requiert un 

équipement plus spécifique (Figure 13.D).  

Les évolutions en termes d’imagerie ont vu émerger de nouvelles techniques telles que la 

microscopie à fluorescence, qui est étroitement liée à la microscopie à transmission mais avec 
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des avantages bien distincts. Grâce à une sensibilité élevée, elle permet en effet de détecter 

et de quantifier de faibles concentrations de substances fluorescentes ou de petites particules, 

tout en étant adaptée à l’observation d’objets opaques [169]. Cela présente un réel avantage 

pour l’observation et la quantification de bactéries adhérentes sur les surfaces métalliques 

utilisées en implantologie. La fluorescence implique l'utilisation de deux bandes de longueur 

d'onde, l'excitation et l'émission, ce qui permet d'améliorer considérablement la spécificité 

optique en choisissant soigneusement les combinaisons de filtres pour favoriser des 

fluorophores spécifiques. De plus, les avancées récentes permettent la résolution temporelle 

de la durée de vie de la fluorescence, ce qui permet d’envisager une étude de l’adhérence 

bactérienne sur une période donnée. 

a. Mesure de la force d'adhérence bactérienne  

De manière générale, la mesure de la force d’adhérence bactérienne est révélatrice du degré 

d’interaction bactérie-surface, cependant plusieurs techniques de mesures sont sensibles aux 

propriétés physico-mécaniques de la surface. L’aire de contact bactérie-substrat va dépendre 

fortement des motifs topographiques ainsi que de la rugosité de la surface, et influencer 

fortement l’adhérence bactérienne. Une mesure de la force d’adhérence par SCFS ou par 

microscopie de force latérale unicellulaire permettra de suivre l'adhérence d'une bactérie 

unique au sein de dispositifs micro-fluidiques facilitant l’étude du mouvement de bactérie 

attachées à des surfaces à motifs topographiques ou à rugosité variable, reflétant ainsi les 

variations d’aire de contact [170]. La sonde bactérienne permet la mesure d’une force de 

friction entre les bactéries attachées et la surface, révélant la force nécessaire à l’élimination 

des bactéries adhérentes.  

 

Figure 13 - Schéma de stratégies pour mesurer la force d'adhérence des 
bactéries à la surface et calculer l'énergie d'interaction sur une surface modifiée 
avec des motifs topographiques ; adapté d’après Yang 2022 [171]. 

Il existe également une distinction, rarement mise en évidence dans les études, entre 

l'adhérence et la rétention bactérienne. La première correspond uniquement à l'attachement 

initial des bactéries ; en revanche la rétention se réfère à la fois aux bactéries initialement 

attachées à la surface, et à celles qui demeurent adhérentes malgré les contraintes externes 

(comme les contraintes de cisaillement dues au flux) [172]. Cette différenciation soulève des 

doutes quant à savoir si le biofilm mesuré est le résultat de l'attachement initial des bactéries, 
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ou s'il repose sur un détachement inefficace induit par la rugosité de la surface. En effet, cette 

rugosité peut parfois jouer un rôle négligeable dans l'adhérence initiale, mais en revanche 

faciliter la rétention des bactéries à long terme [172]. 

b. Analyse de l'énergie d'interaction  

 

Figure 14 – Schéma des stratégies de modélisation de l'énergie d'interaction 
entre les bactéries et les surfaces modifiées (chimiquement ou 
topographiquement), basées sur les théories DLVO ou XDLVO ; adapté d’après 
Yang 2022 [171]. 

La force d'interaction entre les bactéries et la surface, incluant la force d'adhérence 

bactérienne, est un concept qui découle de la théorie DLVO, qui permet de comprendre 

comment les propriétés de la surface affectent l'adhérence des bactéries [173,174]. Lorsque 

la barrière énergétique pour l'adhérence des bactéries à un substrat est réduite, une 

interaction plus solide peut s’établir. Certains travaux se basent également sur les théories 

XDLVO pour expliquer l'impact de la mouillabilité sur la force d'adhérence bactérienne [175] 

(Figure 14.A). Néanmoins, les théories DLVO et XDLVO ne parviennent pas à expliquer de 

manière satisfaisante l'effet des surfaces irrégulières sur l'adhérence bactérienne, car ces 

théories traditionnelles ne prennent pas en compte l'influence de la topographie de la surface. 

Pour pallier cette lacune, des stratégies sont employées. La première consiste à simplifier le 

système ; lorsque des bactéries en forme de bâtonnets adhèrent à des structures 

topographiques dans une orientation perpendiculaire, l'interaction dans peut être simplifiée 

comme l'interaction de deux sphères (Figure 14.B). De même, lorsque des bactéries en forme 

de bâtonnets adhèrent le long de ces structures, l'interaction peut être simplifiée comme 

l'interaction de deux ellipses [176]. Cette méthode de simplification nous aide à mieux 

comprendre l'interaction entre les bactéries et les surfaces à motifs. La deuxième stratégie 

combine la théorie DLVO ou XDLVO avec la méthode d'intégration des éléments de surface, 

qui vise à remplacer les surfaces bactériennes et rugueuses du substrat par de nombreuses 

petites surfaces (Figure 14.C). En additionnant les énergies d'interaction individuelles de ces 
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petites surfaces de manière informatique, l'énergie d'interaction totale peut être calculée 

[177]. Cette approche fournit une méthode générale pour étudier l'interaction bactérie-

surface, la topographie de la surface pouvant être mesurée à l'aide d'outils tels qu'un profileur 

ou un AFM. En employant ces deux stratégies en supplément de la théorie DLVO ou XDLVO, 

les chercheurs peuvent simuler et expliquer les propriétés anti adhérentes de diverses 

surfaces présentant des motifs topographiques ou des irrégularités. 

 

En résumé, la topographie de surface joue un rôle crucial dans l’attachement bactérien, mais 

mène souvent à des conclusions contradictoires, principalement en raison de la variabilité 

dans les modèles d’étude (type de topographie et mode de fabrication), dans les souches 

bactériennes étudiées ou encore dans la caractérisation de la surface (paramètres 

topographiques pris en compte, sensibilité de la méthode de mesure/d’analyse).  
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E. Impacts de la topographie sur le comportement biologique 

de cellules eucaryotes 

1. Contexte 

En 1912, Harrison a marqué un jalon, en démontrant pour la première fois l'influence des 

matériaux de support solides sur le mouvement et la morphogenèse des cellules, grâce à une 

toile d'araignée comme substrat de référence [178]. Ses recherches ont révélé que la forme 

et la migration des cellules étaient corrélées à l'organisation ainsi qu’à la topographie du 

substrat. Plus tard, en 1947, Paul Weiss a établi que les cellules se déplacent et migrent en 

suivant des signaux de contact [179]. C'est à partir de ces découvertes que pour la première 

fois, Curtis et Varde ont utilisé des éléments topographiques pour contrôler le comportement 

des cellules [180].  

La topographie du substrat engendre des contraintes mécaniques qui modifient 

considérablement la morphologie cellulaire, la dynamique du cytosquelette, et par 

conséquent les signaux contrôlant l'adhérence, la croissance et la différenciation des cellules 

[181]. Grâce aux progrès des techniques de micro et de nanofabrication, de nombreuses 

études ont montré, sur différents types de cellules, des réactions significatives vis-à-vis de la 

microtopographie [182–184]. Plus récemment, il a été mis en évidence que la 

nanotopographie peut également avoir un impact significatif sur le comportement cellulaire. 

Dans plusieurs travaux, une diminution de l'attachement cellulaire (fibroblastes) et des 

complexes d'adhérence focale a été observée au contact des nanostructures [185,186]. Des 

variations de morphologie, de prolifération et d'étalement cellulaire (fibroblastes et cellules 

épithéliales) ont également été mises en évidence sur des surfaces nanotexturées [187–189]. 

De manière générale, les fonctions cellulaires sont influencées par les substrats qui imitent la 

topographie de la MEC, ce qui remet en question l'idée que les substrats ne jouent qu'un rôle 

de support, et suggère plutôt qu'ils agissent comme des surfaces intelligentes, capables de 

fournir des signaux mécaniques, transformés en signaux chimiques par les cellules. Dans un 

contexte d’implantologie orale, une modification de la surface de l'implant, à la fois 

topographique et chimique, peut favoriser une ostéogenèse accélérée in vivo et augmenter 

considérablement le contact à l’interface os-implant et la force d'adhérence [184,190]. 

Cependant, il subsiste un besoin de recherches systématiques et de revues plus complètes 

synthétisant ces effets. 

2. Adhérence cellulaire 

L'adhérence cellulaire est un processus essentiel dans la formation des tissus. Elle implique la 

liaison des cellules à la matrice extracellulaire, à d'autres cellules ou à une surface grâce à des 

protéines de surface spécifiques [191]. Cette interaction génère des forces sur le cytosquelette 

qui se propagent dans la cellule jusqu'au noyau, et entraînent l'activation de voies de 

signalisation [192]. Lorsqu'une cellule se lie à une surface par le biais de molécules 
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d'adhérence et que cette liaison entraîne la transmission d'un signal au cytosquelette, il s’agit 

d’un processus appelé « adhérence focale ». Les points d'adhérence focale sont des points 

d'intersection, où les signaux mécaniques de l'environnement sont convertis en forces 

intracellulaires et en signaux chimiques, grâce aux connexions cytosquelettiques et aux 

protéines de signalisation [193]. Les couches de protéines formées dans les premières minutes 

de contact avec le milieu de culture sont presque exclusivement constituées d'albumine [194]. 

L'adsorption initiale des protéines qui affecte entre autres l’adhérence de la fibronectine 

pourrait ensuite réguler l'adhérence cellulaire par le biais de contacts focaux [195,196]. Une 

fois que des forces de traction sont générées sur le cytosquelette, elles sont transmises aux 

différentes structures de la cellule, avec notamment un impact important sur le noyau [197]. 

En effet, des événements cellulaires tels que la différenciation, l'apoptose ou les modifications 

de profils d'expression génétique, sont indirectement influencés par les forces exercées sur le 

noyau [197,198].  

 

Figure 15 – Représentation schématique des adhérences focales. (A) Cellule 
adhérente. Au cours de l'étalement et la migration, la cellule adhère à des 
ligands de la MEC par le biais d'adhérences naissantes qui se transforment en 
complexes focaux dans le lamellipode (LP), puis en adhérences focales dans la 
lamelle (LM). (B) Vue agrandie d'une adhérence focale avec les principaux 
composants moléculaires. La protéine transmembranaire intégrine se lie à la 
fibronectine de la MEC. La connexion aux fibres de stress d'actine, qui peuvent se 
contracter (myosine II), est assurée par la taline. Ce lien mécanique de base est 
renforcé par des protéines comme la vinculine, la paxilline ou l'α-actinine ; 
d’après Hoffmann 2013 [199]. 

La mise en place de l’adhérence cellulaire s’effectue par l’établissement de jonctions telles 

que les jonctions serrées (zonula occludens), les jonctions intermédiaires (zonula adherens) 

ou les desmosomes (macula adherens). Les jonctions serrées résultent de la fusion des 

membranes cellulaires adjacentes, tandis que les jonctions intermédiaires sont des espaces 

intercellulaires remplis d'un matériau amorphe homogène. Les desmosomes sont également 

des espaces intercellulaires de taille plus importante et remplis d’un matériau plus dense 

[200]. La première étude de l’adhérence des cellules aux substrats, effectuée par microscopie 

à réflexion interférentielle, a montré que les interactions cellule-substrat se produisent au 
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niveau des points d’adhérence [201]. Il a été prouvé que pour que les cellules adhèrent à une 

surface, il doit y avoir des groupements chimiques spécifiques disponibles sur le substrat 

[202]. Ces groupements chimiques sont associés à des protéines de surface cellulaire 

spécifiques, appelées molécules d'adhérence cellulaire (CAM). Les CAM appartiennent à 

différentes familles (intégrines, immunoglobulines, sélectines, cadhérines), et jouent un rôle 

crucial dans les interactions cellulaires. Les intégrines, par exemple, sont responsables des 

interactions cellule-cellule et cellule-matrice. Les points d’adhérence cellulaire peuvent être 

classés en deux structures distinctes : les contacts étroits et les contacts focaux [203]. 

Récemment, ces contacts ont été classés en complexes focaux, adhérences focales et 

adhérences fibrillaires [204]. Les complexes focaux se trouvent au bord d'un lamellipode et 

sont composés de paxilline, de vinculine et de protéines phosphorylées à la tyrosine (Figure 

15). Les adhérences focales sont situées en périphérie de la cellule et contiennent de 

l'intégrine α5, de la paxilline, de la vinculine, de l'actine α, de la taline, de la kinase d'adhérence 

focale et de protéines phosphorylées à la tyrosine (Figure 15). Les points d’adhérence 

fibrillaire se trouvent au centre des cellules et sont composées de l'intégrine α5 et de tensine 

[204]. Contrôler la topographie du substrat est une méthode non invasive de régulation de la 

fonction cellulaire, car les surfaces texturées agissent comme contrainte physique 

extracellulaire, sans impliquer de biomolécules. La topographie pourrait permettre une 

stimulation cellulaire biomimétique, car les cellules in vivo entrent en contact avec des 

interfaces texturées et non lisses. 

Dans un contexte d’interaction cellules-surface, ce sont tout d'abord les protéines présentes 

dans le milieu de culture qui vont être adsorbées à la surface du substrat, pour permettre 

ensuite l'adhérence des cellules. De nombreuses protéines, telles que les immunoglobulines, 

la vitronectine, la fibronectine et le fibrinogène, peuvent être adsorbées à la surface. Les ions 

présents sur la surface peuvent améliorer la biocompatibilité et l'affinité des cellules pour le 

substrat, ainsi que leur différenciation. Une fois l’adhérence initiale établie, les cellules 

libèrent des composés qui sont impliqués dans la signalisation cellulaire, le dépôt de la matrice 

extracellulaire, la prolifération et la différenciation cellulaire. Chacun de ces processus dépend 

de l'interaction chimique entre les cellules et le substrat, en outre la composition chimique de 

la surface est une des propriétés élémentaires dans l'interaction cellule-substrat. Elle 

regroupe différents paramètres tels que les charges de surface, la mouillabilité et la capacité 

à adsorber des protéines.  

Concernant les cellules au contact des implants dentaires (ostéoblastes et fibroblastes 

gingivaux majoritairement), une capacité d’adhérence plus élevée et un meilleur étalement 

ont été observés sur des surfaces chargées positivement par rapport à des surfaces neutres 

ou négatives [205]. De plus, une hydrophilie modérée (angle θ ≈ 60°) semble être favorable 

pour l’adhérence cellulaire [206]. 

In vitro, les propriétés de surface sont connues pour influencer le comportement cellulaire, 

une rugosité de surface modérée permet par exemple d’augmenter l’adhérence et la 

prolifération de cellules MG-63 (ostéoblastes issus d'un ostéosarcome humain) [207]. De 
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manière plus générale, la topographie de surface de biomatériaux joue un rôle majeur dans 

l’adhérence, la propagation et l’organisation du cytosquelette des ostéoblastes, ce qui 

pourrait influencer de nombreuses fonctions [208–210]. 

Une autre approche pour favoriser l'adhérence cellulaire consiste à utiliser des motifs de 

protéines (fibronectine par exemple), sous forme géométriques variables pour guider les 

cellules sur la surface [211]. De même, l'utilisation de micro et nanopillars ainsi que de motifs 

multicouches de protéines de la matrice extracellulaire peut permettre de contrôler 

l'adhérence et la différenciation cellulaire de manière structurée [212]. 

3. Morphologie cellulaire 

La morphologie cellulaire est fortement influencée par la structure et l’organisation du 

cytosquelette. Les forces mécaniques externes induites par la topographie de surface sont 

responsables de la réorganisation du cytosquelette, et par conséquent de la contractilité 

cellulaire. Ces changements sont détectés par les voies intrinsèques de mécanotransduction 

nucléaire. De ce stimulus mécanique externe découlent donc des modifications dans l'état de 

la chromatine, ce qui se traduit par des changements dans l'expression génique [213,214]. 

La topographie nano à micrométrique a un impact sur l’élongation et la polarisation nucléaire ; 

avec une variabilité selon la rigidité et la déformabilité du noyau cellulaire. Cela s’explique par 

une mécanotransduction induite par la topographie, qui va provoquer un réarrangement des 

composants de la membrane cellulaire basale, tels que les complexes d’intégrines, 

déterminant ainsi la morphologie cellulaire. De récentes études montrent que la sensibilité 

aux déformations nucléaires est dépendante du type cellulaire [215]. Cela ouvre la porte à des 

méthodes de sélection cellulaire par substrat fonctionnalisé, présentant des topographies 

prédéterminées. Buch-Manson et al., ont utilisé des réseaux de nano piliers à différentes 

densités pour étudier le remodelage du cytosquelette des fibroblastes [216]. Ils ont montré 

que l'interface entre les régions de topographies différentes avait une importance cruciale 

pour étudier le remodelage de l'actine et la prolifération. Des études ont rapporté que la 

profondeur des microtopographies peut influencer les réponses cellulaires. Par exemple, sur 

des substrats polymères, Seo et al., ont montré qu'en augmentant la profondeur de 1 μm (de 

1 μm à 2 μm), la localisation de la vinculine passait de la zone supérieure à la zone inférieure 

de la topographie (CSM) [217]. Sur les surfaces métalliques, il n'est pas facile de contrôler la 

profondeur du motif créé par les méthodes classiques. En revanche, l’ablation laser permet 

de moduler la profondeur des topographies générées par simple ajustement de paramètres. 

4. Orientation cellulaire 

L'alignement des cellules sur la surface de l’implant est également important pour prédire et 

diriger l'architecture tissulaire. Des motifs topographiques micro et nanométriques ainsi que 

des rainures ont été utilisés pour aligner divers types de cellules. Par exemple, des 

kératinocytes cornéens et des cellules épithéliales pigmentées de la rétine ont été alignés pour 

imiter l'architecture de la cornée [218]. Peterbauer et al., sont parvenus à aligner différents 
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types cellulaires grâce à des substrats nano-rainurés [219]. Ces approches offrent un contrôle 

précis de l'adhérence et de l'alignement cellulaire, ce qui est essentiel pour des applications 

d'ingénierie tissulaire et de recherche biomédicale. Initialement, c’est l’orientation des 

filaments d’actine et des microtubules qui a été associée à l’alignement cellulaire guidé par 

contact avec la surface [220]. Cependant, même lorsque les filaments d’actine ou les 

microtubules sont détruits par des perturbateurs pharmaceutiques, les cellules présentent un 

guidage par contact, suggérant un lien entre la localisation des protéines d'adhérence focale 

telles que la vinculine, et l’alignement cellulaire [221,222]. L'orientation des cellules est 

régulée par l'échelle de la topographie ; l’alignement est généralement plus important avec 

l'augmentation de la profondeur des rainures mais diminue avec l'augmentation de la largeur 

des rainures ou du pas [223,224]. Des études récentes cherchent à savoir si les cellules 

s'alignent sur des crêtes et des rainures d’échelle sub micrométriques et jusqu’à quelle échelle 

la topographie peut être réduite tout en préservant la fonctionnalité de guidage par contact. 

Dumas et al., ont montré que des LIPSS de 600 nm de période, présents au sein de 

microsillons, sont capables d’orienter des CSM ainsi que l’organisation de la MEC [225]. 

Loesberg et al., ont déterminé le seuil de 100 nm à partir duquel les nanogrooves présents sur 

un substrat peuvent influencer l'alignement des fibroblastes [226]. 

5. Migration cellulaire 

La migration cellulaire est un processus complexe qui se déroule en plusieurs étapes et qui 

revêt une importance cruciale dans le développement embryonnaire, la cicatrisation, 

l'ossification, l'immunité… [227].  Les substrats à motifs micrométriques, prometteurs pour 

imiter l'architecture tissulaire dans cette optique, sont largement étudiés.  Kim et al., ont 

montré sur des polymères microtexturés que des changements graduels de la densité locale 

et de l'anisotropie du motif topographique peuvent induire une migration cellulaire 

(fibroblastes) organisée à grande échelle ce qui permet d'amener les cellules à migrer vers une 

localisation prédéfinie [228]. Jiang et al., se sont basés sur des microtopographies pour 

contraindre des fibroblastes à des géométries asymétriques et ainsi contrôler la direction de 

migration des cellules grâce à la polarisation de leur morphologie [229]. Klos et al., ont montré 

qu’un contrôle de l’adhérence et de la migration de CSM sur Ti6Al4V est possible en créant 

des motifs composés de zones texturées ou non par fs-L [70]. 

6. Prolifération cellulaire 

Les effets des micro et nanostructures sur la prolifération cellulaire sont très variables et 

dépendent majoritairement du type de cellule et des structures concernées [230–232]. La 

difficulté à établir des tendances générales pourrait s'expliquer par l'absence d'études 

systématiques sur cette question, car la plupart des travaux s’intéressant à la culture cellulaire 

sur des structures d’échelle micro à nanométrique ne donnent pas d’informations sur la 

prolifération cellulaire. D’autre part, les études sont souvent réalisées sur des lignées 

cellulaires immortalisées, très robustes et prolifératives (fibroblastes, ostéoblastes, lignées de 

carcinome…), ce qui ne permet pas une généralisation des résultats rapportés. Des 
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changements dans l'expression génique sont parfois observés [189,223,233,234], mais aucune 

étude systématique n'a été réalisée jusqu'à présent.  

7. Différenciation cellulaire 

La topographie d’une surface aux échelles nano et micrométrique influence le devenir des 

cellules. C’est le cas notamment pour les CSM qui peuvent se différencier en une grande 

diversité de types cellulaires (ostéoblastes, adipocytes, chondrocytes, myoblastes…) ce qui en 

fait un modèle idéal pour la biointégration d’implants [235]. Hatano et al., ont montré que 

l'activité de la phosphatase alcaline, la prolifération et le nombre de cellules ostéoblastiques 

étaient plus élevés sur des surfaces de rugosité moyenne pouvant atteindre 0,8 mm que sur 

des surfaces lisses [236]. Toutefois, la rugosité d’une surface peut être associée à des 

topographies variables, ce qui influence différemment l'engagement cellulaire. Des études 

antérieures ont montré qu'une rugosité sub-micrométrique générée par texturation au laser 

peut améliorer la différenciation ostéoblastique de CSM [237,238] et l'ostéointégration in vivo 

[239,240]. Dalby et al., suggèrent que des nanostructures circulaires aléatoires favorisent et 

dirigent la différenciation ostéoblastique des CSM, sans nécessiter l’ajout de facteurs pro-

ostéogéniques [241]. Popat et al., ont signalé une augmentation de l'activité de la 

phosphatase alcaline et de la production de matrice des cellules stromales de la moelle 

lorsqu'elles sont cultivées sur des substrats d'alumine nanoporeuse [241–243]. McBeath et 

al., ont montré que la taille de la zone de confinement des CSM est le facteur critique pour la 

détermination de leur destin [181]. En supplémentant des CSM avec une combinaison de 

milieu d’ostéo et d’adipo différenciation et en les confinant dans des motifs plus ou moins 

grands, les cellules se sont différenciées en adipocytes dans les plus petits motifs et ont 

montré des tendances ostéogéniques dans les plus grands. Peng et al., ont fait une 

observation similaire sur des CSM contraintes dans des formes spécifiques avec des 

périmètres variables [244]. Watari et al., montrent que des CSM présentent une augmentation 

de l’expression des gènes ostéogéniques lorsqu’elles sont cultivées sur des surfaces de 

polyuréthane avec des rainures d'un pas de 400 nm, par comparaison à des rainures de pas 

plus importants (1400 – 4000 nm) [245]. Plus récemment, Dumas et al., ont montré 

l'amélioration de l'ostéogenèse dirigée par des surfaces de Ti6Al4V texturées au fs-L (LIPSS de 

période 600 nm) pouvant être liée à des modifications de la forme des CSM, des contacts 

focaux et de l'organisation du cytosquelette initiées dans les minutes ou les heures suivant 

l'adhérence au substrat [237]. La période des LIPSS étudiées ici est cohérente avec les 

conclusions de Watari et al., [245] et s’approche de la dimension des fibres de collagènes 

(environ 500 nm de diamètre). Ces différents travaux sont en accord avec d'autres études qui 

ont montré que pour les CSM, la forme circulaire induit l'adipogenèse [246,247], tandis que 

les formes moins circulaires, ou en étoile, favorisent l'ostéogenèse [248,249]. 
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8. Approches techniques pour évaluer l’adhérence 

cellulaire/tissulaire 

L'adhérence est une fonction essentielle pour le développement d’une cellule, il a donc été 

nécessaire de développer des méthodes de mesure et d'étude adaptées, basées sur 

l'attachement cellulaire initial, ou sur le détachement une fois que l’adhérence est établie 

[250].  

L’attachement de cellules individuelles peut être évalué en mesurant les forces d'interaction 

entre la cellule et son substrat (changements morphologiques, migration cellulaire) ou les 

forces de traction cellulaire (microscopie de force de traction, micropatterning…). A l’échelle 

d’une population cellulaire, cela implique l'analyse des événements d'attachement pour un 

groupe de cellules au moyen d'un test de lavage, de techniques de microfluidique ou d'une 

méthode de fréquence de résonance.  

Les études sur le détachement de cellules déjà adhérentes requièrent l'application d'une 

charge sur les cellules. La force appliquée qui produit le détachement des cellules est 

quantifiée comme la force d'adhérence cellulaire. Pour l'approche par cellule unique, la force 

d'adhérence correspond à la valeur mesurée en utilisant des techniques de cytodétachement, 

d'aspiration par micropipette ou de spectroscopie de force par cellule unique. Dans le cas 

d’une population cellulaire, les méthodes de mesure de l'adhérence peuvent se baser sur des 

techniques de centrifugation, de disque rotatif, de chambre à flux ou de microfluidique. 

L’imagerie à fluorescence est également un moyen d’évaluer l’adhérence d’une cellule à une 

surface. Xu et al., ont par exemple imagé l’adhérence de fibroblastes gingivaux humains sur 

des nanotubes en titane anodisés électro chimiquement avec une observation au microscope 

à fluorescence [251]. Ces chercheurs ont également réalisé une qRT-PCR de l’intégrine β1, la 

fibronectine, la vinculine puis du collagène de type I qui jouent un rôle important dans la 

cohésion cellulaire. Klos et al., ont évalué l’adhérence de CSM sur Ti6Al4V en localisant et en 

évaluant les contacts focaux [70]. Cependant ces approches ne permettent qu’une analyse 

qualitative et non quantitative de l’adhérence des cellules ; de plus cela n’est pas représentatif 

de la qualité et de la force d’adhérence d’un tapis cellulaire, incluant la présence de MEC. 

Boyd et al., ont utilisé la technique de spallation laser pour quantifier la force d’adhérence 

d’une monocouche cellulaire (ostéoblastes) sur la surface d’un implant dentaire [252]. Des 

ondes de contraintes à courte durée et à haute amplitude sont générées par une absorption 

d’impulsion laser provoquant le détachement de toutes structures présentes à la surface du 

biomatériau, ce qui permet de quantifier l’adhérence cellulaire mais requiert une surface 

particulière et n’est donc pas adaptable à tous les modèles.  

Des tests de détachement mécanique ou chimique peuvent aussi être réalisés. Ikeda et al., 

ont traité à la lumière ultraviolette (UV) des disques de titane, qui ont été mis en contact de 

tissus kératinisés, avant d’évaluer leur adhérence par contraintes mécaniques [253]. 
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Néanmoins, cette technique réalisée sur des tissus ex vivo est difficilement transposable à un 

tapis cellulaire cultivé in vitro. 

L’AFM permet de quantifier l’adhérence cellulaire à des matériaux ou à d’autres tissus dans 

des conditions physiologiques. C’est un instrument puissant mais qui ne permet cependant 

que des approches cellule par cellule ; il mesure surtout les propriétés mécaniques des cellules 

et peu celles du tissu [254,255]. 

Concernant les implants dentaires actuels, la bio intégration osseuse n’est pas un problème ; 

il est cependant plus compliqué de maintenir dans le temps l’adhérence entre le tissu mou et 

le col implantaire, notamment face aux pathologies inflammatoires. Une évaluation de 

l’adhérence cellulaire par quantification du détachement cellulaire serait donc plus réaliste. 

L’adhérence initiale, l’alignement, la migration ou encore la différenciation cellulaire ne 

permettent pas de juger de la qualité de l’interface tissu-implant à long terme.  

 

En résumé, la topographie micro et nanométrique des substrats agit directement sur 

l'orientation, la morphologie et l'organisation du cytosquelette cellulaire. Les mécanismes de 

base utilisés par la cellule pour détecter et répondre à la topographie, nécessite des 

investigations plus fondamentales et normalisées. Les cellules peuvent réagir de manière 

similaire à des surface de topographie identique, bien qu’elles soient chimiquement 

différentes ; cependant, il est plus judicieux d’évaluer l'effet topographique sur des surfaces 

de chimie identique, pour éviter des changements dans l’adsorption des protéines, qui 

compliqueraient l'interprétation des résultats [256]. Les effets de la topographie du substrat 

sur la prolifération et la différenciation des cellules sont difficiles à établir, car les études sont 

peu nombreuses et leurs résultats parfois contradictoires. Des publications récentes 

suggèrent que l’impact de la topographie de surface sur le comportement cellulaire n'est pas 

seulement une conséquence de la quantité de protéines adsorbées, mais également une 

réponse aux forces mécaniques appliquées par les nanotexturations sur la membrane 

cellulaire basale, qui pourraient entraîner une réorganisation des composants cellulaires, ou 

encore ouvrir des canaux ioniques, modifiant ainsi le comportement cellulaire [184]. Les 

méthodes actuelles d’évaluation de l’adhérence cellule-surface permettent une 

compréhension des mécanismes ou une évaluation de la qualité de l’adhérence à l’échelle 

d’une cellule unique ; cependant il y a un manque de techniques permettant d’évaluer 

quantitativement l’adhérence du tapis matriciel, ce qui est nécessaire dans des modèles in 

vitro d’implantologie. 
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Plan de travail 

En prenant en compte le contexte de ce projet, ainsi que les éléments mis en évidence dans 

l’état de l’art, un plan expérimental a pu être défini. Les expérimentations ont donc été 

menées sur des échantillons de Ti6Al4V, et les modifications de topographie de ces surfaces 

ont été réalisées par irradiation au fs-L. Un contrôle rigoureux des paramètres du fs-L a permis 

de générer différentes LIPSS ; ces paramètres ainsi que la caractérisation des structures 

obtenues seront décrits dans les sections matériels et méthodes respectives à chaque étude.  

L’impact des LIPSS formées, sur la mouillabilité du Ti6Al4V, ainsi que l’évolution de ce 

paramètre au fil du temps et des traitements de stérilisation, fera l’objet des premiers 

résultats de ce manuscrit (partie III.A).  

Au regard du contexte de péri-implantite, la bactérie P. gingivalis a été sélectionnée, pour 

mettre en évidence des paramètres topographiques cruciaux dans l’adhérence de bactéries 

parodontopathogènes sur une surface de Ti6Al4V. Ces corrélations seront présentées dans 

une seconde étude (partie III.B). 

Pour évaluer la capacité d’adhérence du tissu gingival sur des LIPSS de périodes différentes, 

l’étude suivante a pour modèle cellulaire des HGnF. Afin d’évaluer l’adhérence de cultures 

cellulaires ayant établi une interface avec les biomatériaux, des méthodes novatrices ont été 

mises au point en adaptant deux outils existant : le scléromètre et le bain à US. L’adhérence 

de deux bactéries parodontopathogènes (S. mutans et P. gingivalis) a également été évaluée 

sur ces mêmes LIPSS (partie III.C). 

Enfin, une étude préliminaire présentera la validation des surfaces multifonctionnelles dotées 

de LIPSS, dans un modèle se rapprochant d’une situation clinique de péri-implantite. 

L’adhérence de cultures de HGnF a été évaluée, dans des conditions mimant l’activation du 

système immunitaire (TNF-α) et l’infection bactérienne (LPS de P. gingivalis) (partie III.D). 

  



 
43 

III Résultats 

Ce chapitre sera présenté sous forme d’articles publiés (parties A.1 ; B et C), introduits et 

synthétisés en français en amont, et résumés graphiquement par la suite. Ces articles seront 

complétés par des résultats non publiés au moment de la rédaction de ce manuscrit (parties 

A.2 ; D et E). 

A. Evolution de la mouillabilité d’une surface de Ti6Al4V après 

usinage laser, stérilisation et vieillissement 

1. Impact de la texturation fs-L et de la stérilisation par 

autoclave sur la mouillabilité du Ti6Al4V 

D. Pallarés-Aldeiturriaga, S. Papa, A. Abou Khalil, A. Pascale-Hamri, M. Maalouf, Y. Di Maio, 

A. Guignandon, V. Dumas, X. Sedao, Influence of multi-wavelength ultrafast laser texturing 

and autoclave sterilization on titanium alloy-based surface wettability (2022). 

L’utilisation du titane et de ses alliages est commune dans le domaine des biomatériaux. Dans 

le domaine de l’implantologie orale, le Ti6Al4V est très présent car il offre une forte 

biocompatibilité osseuse, avec une résistance suffisante aux contraintes mécaniques 

impliquées notamment lors de la mastication. D’autre part, le processus d’irradiation par fs-L 

est couramment sollicité pour la fonctionnalisation de surfaces et son application à un marché 

comme celui de l’implant dentaire est industriellement prometteuse. Parmi les nombreux 

paramètres reliés au faisceau laser, la longueur d’onde est essentielle car elle dépend de la 

source d’émission initiale et influe considérablement sur la topographie générée. Dans cette 

étude, des LIPSS ont été générées à trois longueurs d’onde différentes : 1030 nm (IR LIPSS) ; 

515 nm (Green ou GR LIPSS) et 257 nm (UV LIPSS). Une caractérisation topographique des 

LIPSS par AFM à mis en évidence une diminution de leur périodicité (760 nm / 400 nm / 

180 nm respectivement pour les LIPSS IR / GR / UV) en corrélation avec la diminution de la 

longueur d’onde. Il en va de même pour les profondeurs moyennes des saillies générées qui 

sont approximativement de 300 nm (IR LIPSS), 200 nm (GR LIPSS) et 100 nm (UV LIPSS). La 

mouillabilité des différentes surfaces a par la suite été évaluée en mesurant les angles de 

contact lors de l’application de la méthode de la goutte sessile. Ces mesures de mouillabilité 

ont été réalisées avant et après le processus de stérilisation par autoclave, similaire à celui 

utilisé avant une chirurgie implantaire. Cela a permis d’attester d’une part, de l’impact de la 

l’irradiation au fs-L sur la mouillabilité du Ti6Al4V, en fonction des LIPSS générées ; et d’autre 

part, de l’évolution de cette même mouillabilité à la suite du processus de stérilisation par 

autoclave. Les échantillons de Ti6Al4V contrôles sont considérés hydrophiles de base (angles 

de contact < 90°) mais l’irradiation augmente fortement cette propriété avec une diminution 
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de plus de 60° des angles de contacts mesurés. Après stérilisation par autoclave des 

échantillons de Ti6Al4V, une stabilité des angles de contact est observée pour les échantillons 

polis ; une augmentation de 30° des angles de contacts est observée sur les IR LIPSS ; une 

augmentation d’environ 3° des angles de contacts est observées sur les GR LIPSS et UV LIPSS. 

La génération de LIPSS par fs-L sur une surface de Ti6Al4V augmente donc fortement son 

caractère hydrophile. Parmi les textures générées, le caractère hydrophile des LIPSS GR et UV 

est le plus stable face au processus de stérilisation par autoclave. 
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Figure 16 – Résumé graphique : Evaluation par méthode de la goutte sessile de la 
mouillabilité de surface de Ti6Al4V poli ou texturées par LIPSS IR, GR ou UV, 
avant et après stérilisation par autoclave. La texturation fs-L augmente 
l’hydrophilie en réduisant les angles de contact. Parmi les surfaces texturées les 
LIPSS GR et UV présentent l’hydrophilie avec la plus grande stabilité face à la 
stérilisation par autoclave. 
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2. Evolution de la mouillabilité du Ti6Al4V 

En complément de l’étude précédente, une évaluation à long terme de l’évolution de la 

mouillabilité du Ti6AL4V irradié ou non par fs-L a été menée par le GIE Manutech USD, avec la 

participation du laboratoire SAINBIOSE notamment pour la stérilisation des échantillons. Une 

partie de cette étude est présentée ici. 

a. Matériels et méthodes 

Les échantillons de Ti6Al4V ont été texturés à l'aide d’un fs-L (Amplitude Systems) et d’un 

scanner galvo (Scanlab) au sein de la plateforme du GIE Manutech-USD (Saint-Etienne, 

France). La source laser utilisée est un Tangerine fs-L, fonctionnant à une longueur d'onde 

centrale de 1030 nm, avec une durée d'impulsion d'environ 400 fs et un état de polarisation 

linéaire. Tous les échantillons ont été placés sur des plateaux de translation XYZ d'Aerotech 

afin de trouver le meilleur plan de focalisation. Les scanners intelliSCAN 14 de Scanlab GmbH 

ont finalement été associés à une lentille f-theta de 56 mm (diamètre de faisceau 1/e2 de 

11 µm). Une s-waveplate a été mise en place dans le trajet du faisceau du laser pour créer un 

faisceau en forme de donut, qui a converti la polarisation linéaire entrante en polarisation 

azimutale. Une énergie d'impulsion laser E de 0,7 µJ a été appliquée. Les positions d'impacts 

ont été définies de manière à conserver l'effet isotrope fourni par les nanostructures 

générées. 

Les protocoles de stérilisation par autoclave et d’évaluation de la mouillabilité par méthode 

de la goutte sessile sont ceux décrits dans l’article présenté dans la partie III.A.1 de ce 

manuscrit [257]. 

N.B. Les LIPSS étudiées dans cette étude sont obtenues par un faisceau de polarisation 

azimutale, conduisant à la génération de LIPSS orientées de manière radiale ; elles diffèrent 

donc de celles présentées dans l’étude précédente. 

  



 
52 

b. Résultats et discussion 

 

Figure 17 – Evaluation de l’évolution de la mouillabilité par méthode de la goutte 
sessile sur Ti6Al4V poli (1 ; bleu), texturé par LIPSS sans stérilisation (2 et 3 ; rouge 
et orange) ou après stérilisation par autoclave à J0 (4 ; vert) ou J7 (5 ; violet). 
Chaque mesure représente l’angle de contact moyen et les barres d’erreur les 
minimum et maximum ; n = 3 gouttes / échantillon et 1 échantillon / condition. 
(GIE Manutech USD) 

L’évaluation de la mouillabilité a été réalisée à plusieurs temps par mesure des angles de 

contact, sur une période de 221 jours. Initialement, la surface de Ti6Al4V (1) est considérée 

comme hydrophile (angle θ < 90°) ; malgré quelques évolutions, cette surface reste 

hydrophile jusqu’à la dernière mesure (angle θ = 75 ± 15°). Cette hydrophilie est fortement 

augmentée par la génération de LIPSS radiaux (2) (angle θ = 5°). La stérilisation par autoclave 

des LIPSS (3) entraîne une légère augmentation des angles de contact, mais l’hydrophilie de 

l’échantillon reste très élevée (angle θ ≈ 22°). Indépendamment de la stérilisation, ces deux 

échantillons ([2] et [3]), suivent une tendance similaire : les angles de contact augmentent 

progressivement jusqu’à atteindre un stade hydrophobe à J221 (angle θ = 126°). L’échantillon 

(4) est également texturé avec des LIPSS radiaux à J0, mais n’est stérilisé par autoclave qu’à 

J7, et sa mouillabilité est évaluée à partir de ce même temps. Initialement (à J7) il présente 

une forte hydrophilie (angle θ = 13°) et tend progressivement vers une hydrophobie (à J221 ; 

angle θ = 85°). L’échantillon (5) est identique à l’échantillon (2) (LIPSS radiaux ; pas de 

stérilisation par autoclave), en revanche il est conservé pendant 100 jours avant de débuter 

les tests de mouillabilité. Initialement (à J100) il est très hydrophile (angle θ = 13°) et présente 

progressivement une augmentation des angles de contact jusqu’à J221 (angle θ = 65°). 

Cette étude démontre dans un premier temps la stabilité de la mouillabilité d’une surface de 

Ti6Al4V. De plus, la texturation fs-L (λ = 1030 nm) peut augmenter l’hydrophilie d’une surface 
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de Ti6Al4V, comme cela a été montré précédemment [257], et cela de manière indépendante 

de l’orientation des LIPSS. En accord avec la littérature, une surface de LIPSS hydrophile (avec 

ou sans stérilisation par autoclave) tend à devenir progressivement hydrophobe [64,67]. 

Cependant, des LIPSS qui ne sont pas exposés à des tests de mouillabilité resteront hydrophile 

jusqu’au début des tests ; il semble que les tests de mouillabilité effectuer viennent 

conditionner la surface pour les tests à venir. Cela pose des questions quant à la fiabilité de 

l’évolution de la mouillabilité des échantillons. 

Il est peu probable que les tests de mouillage puissent modifier la topographie des 

échantillons de Ti6Al4V, étant donné que les tests sont réalisés avec de l’eau distillée. 

L’explication la plus cohérente serait donc une modification au niveau de la chimie de surface, 

et notamment des oxydes de titane, induite par la texturation fs-L [64,67]. Il est prévu que cet 

aspect chimique soit évalué dans la suite de l’étude. 

Dans le cadre des études réalisées in vitro sur des LIPSS, les échantillons sont bien souvent 

placés dans un environnement liquide (milieu de culture, bouillon…) ce qui risque donc de 

modifier la mouillabilité de la surface mesurée initialement. Si ces observations sont ramenées 

à un contexte d’implant dentaire, cela pourrait signifier que la mouillabilité initiale de l’implant 

n’est pas révélatrice de sa mouillabilité à long terme, puisque dès la pose, la surface sera 

exposée à un environnement liquide (sang, salive, lymphe…), son caractère 

hydrophile/hydrophobe sera alors immédiatement conditionné. Cependant, nos travaux 

montrent que les surfaces texturées par fs-L sont stables en environnement sec, l’instabilité 

mise en évidence dans la littérature provient donc probablement d’un conditionnement de la 

surface induit par les tests initiaux de mouillabilité [64,70]. 
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B. Caractérisation des paramètres topographiques d’une 

surface texturée par fs-L et corrélation à l’adhérence 

bactérienne 

S. Papa, M. Maalouf, P. Claudel, X. Sedao, Y. Di Maio, H. Hamzeh-Cognasse, M. Thomas, A. 

Guignandon, V. Dumas, Key topographic parameters driving surface adhesion of 

Porphyromonas gingivalis (2023). 

La péri-implantite résulte de l’adhérence de bactéries à la surface d’un implant dentaire, ce 

qui est fortement influencé par la topographie de surface aux échelles micro- et 

nanométrique. La texturation de surfaces par fs-L permet un contrôle précis de la topographie 

générée et requiert donc également une description minutieuse des caractéristiques de 

surface. A l’heure actuelle, la description des paramètres de rugosité de surface se limite 

souvent à des paramètres d’amplitude (Ra ou Sa), laissant de côté les informations spatiales 

pourtant essentielles. Cette étude vise donc à identifier des paramètres d’amplitude, spatiaux 

et hybrides, déterminant dans la description de la topographie d’une surface à visée 

antibactérienne. Dans un premier temps, un panel de LIPSS de topographies variables a été 

généré avec un fs-L de longueur d’onde 1030 nm. Pour varier les topographies, trois 

paramètres du fs-L ont été modifiés : la polarisation du laser (linéaire, radiale, azimutale), par 

utilisation d’une s-waveplate ; le nombre d’impacts laser réalisés par zone ; l’organisation 

spatiale des différentes zones d’impact laser. 

Les différentes topographies ainsi générées (L LIPSS ; A1 à A5 LIPSS ; R1 à R5 LIPSS) ont ensuite 

été caractérisés selon divers paramètres de rugosité de surface, grâce à un microscope à 

variation de focalisation et une analyse par le logiciel Mountains Map®.  

Afin d’évaluer l’adhérence bactérienne sur les différentes topographies de cette étude, la 

bactérie P. gingivalis a été sélectionnée pour son intérêt dans la péri-implantite. Après 

contact, une quantification des bactéries présentes sur chaque surface (par imagerie à 

fluorescence) a permis, par comparaison avec un contrôle local, d’évaluer l’impact des 

topographies sur l’adhérence de P. gingivalis. Des courbes de corrélation ont été établies 

entre l’adhérence de P. gingivalis et les différents paramètres de rugosité de surface mesurés 

précédemment. Seuls les paramètres Sku, la profondeur moyenne des plis et la densité de plis 

ont montré une corrélation significative avec l’adhérence bactérienne. Le paramètres de 

rugosité Sa, couramment utilisé pour décrire la topographie d’une surface, n’a finalement 

présenté qu’une tendance de corrélation avec la quantité de bactérie adhérente, ce qui 

montre qu’il n’est pas suffisant pour décrire des surfaces à visée antibactérienne. 
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Figure 18 – Résumé graphique : La variation de paramètres fs-L a permis de 
générer des LIPSS IR de topographies variables sur Ti6Al4V ; la mesure d’une 
série de paramètres topographiques mise en corrélations avec l’adhérence de 
P. gingivalis a permis d’identifier les paramètres topographiques déterminant 
dans l’adhérence bactérienne. 
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C. Fonctionnalisation de surface : améliorer l’adhérence 

cellulaire et limiter le biofilm bactérien 

S. Papa, A. Abou Khalil, H. Hamzeh-Cognasse, M. Thomas, M. Maalouf, Y. Di Maio, X. Sedao, 

A. Guignandon, V. Dumas, Dual-functionalized titanium by ultrafast laser texturing to 

enhance human gingival fibroblasts adhesion and minimize Porphyromonas gingivalis 

colonization (2022). 

Un élément clé pour la longévité d’un implant dentaire est l’adhérence du tissu gingival, qui 

va permettre le maintien de l’implant, mais également agir comme barrière physique face à 

l’infiltration de bactéries de la sphère orale. Cette étude vise à étudier l’impact de 

modifications topographiques d’une surface de Ti6Al4V par fs-L, à deux longueurs d’onde 

différentes, 1030 nm (LIPSS IR) et 515 nm (LIPSS GR), sur l’adhérence gingivale et bactérienne. 

Les surfaces résultant de cette irradiation par fs-L ont été caractérisées par AFM et une analyse 

avec le logiciel Mountains Map® a permis la mesure de paramètres topographiques. Pour 

compléter l’analyse des différentes surfaces, une mesure des angles de contact lors de 

l’application de la méthode de la goutte sessile a permis une évaluation de la mouillabilité. 

Afin de se rapprocher in vitro d’une situation de contact implant-tissu gingival, une culture 

cellulaire de fibroblastes gingivaux primaires humains (HGnF) a été maintenue pendant 

21 jours. Etant donné que la majorité des mesures d’adhérence cellulaire in vitro sont 

réalisées à l’échelle de cellules isolées, il a été nécessaire de mettre en place un protocole de 

mesure d’adhérence d’une culture cellulaire long terme. Pour cela, un scléromètre a permis 

d’appliquer une force calibrée et ainsi déstabiliser le tapis cellulaire par indentation, de 

manière locale et reproductible. Les tapis cellulaires indentés ont été imagés par microscopie 

à fluorescence. Une mesure informatique de la surface du tapis cellulaire arraché a permis 

d’évaluer l’adhérence de la culture fibroblastique selon le type de topographie de surface.  

Sur les surfaces présentant des LIPSS (LIPSS IR ou GR), l’aire du tapis cellulaire arraché est 

minime, en comparaison à la surface contrôle non traitées par fs-L. Ceci atteste d’une 

meilleure adhérence du tapis cellulaire gingival sur les surfaces traitées par fs-L. 

Ces résultats ont été complétés par la mise au point d’un second protocole de mesure 

d’adhérence de culture cellulaire long terme basé sur l’utilisation d’un système de bain à 

ultrasons, pour déstabiliser de manière homogène l’entièreté du tapis cellulaire. À la suite de 

cela, le temps nécessaire au détachement de 50 % du tapis cellulaire est déterminé 

graphiquement pour chaque surface. Pour détacher la moitié de la culture fibroblastique sur 

les surfaces traitées par fs-L (LIPSS IR ou GR) en appliquant la technique de détachement par 

bain à ultrasons, un temps au minimum deux fois plus long est nécessaire, par comparaison à 

la surface polie. Ce qui confirme que la génération de LIPSS (LIPSS IR ou GR) sur la surface de 

Ti6Al4V augmente l’adhérence globale du tapis fibroblastique gingival.  

La génération de LIPSS sur le Ti6Al4V augmente la Sa, et donc la rugosité globale de la surface ; 

il est donc crucial d’évaluer l’impact de cette nouvelle rugosité sur l’adhérence bactérienne. 
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Les différentes topographies ont donc été mises en contact indépendamment avec une 

souche colonisatrice primaire (S. mutans) ou secondaire (P. gingivalis) de la péri-implantite 

(48 h de contact). L’imagerie à fluorescence a permis de quantifier les bactéries adhérentes 

sur chaque surface texturée par fs-L, avec comparaison à un contrôle local. Les LIPSS IR 

présentent un impact neutre sur l’adhérence de S. mutans et réduisent l’adhérence de 

P. gingivalis au Ti6Al4V. Concernant les Green LIPSS, elles diminuent l’adhérence des deux 

souches bactériennes à la surface de Ti6Al4V. La différence de comportement des deux 

souches testées face à une même topographie de surface peut s’expliquer par une différence 

dans leur taille, mais également dans l’organisation de leur biofilm. 

Dans un objectif d’amélioration des implants dentaires actuels, les LIPSS GR offrent une 

double fonctionnalisation prometteuse, améliorant l’adhérence du tissu gingival tout en 

réduisant la capacité d’adhérence de bactéries associées à la péri-implantite. Toutefois, il 

serait intéressant d’exploiter cette double fonctionnalisation dans un contexte 

pro-inflammatoire proche de celui induit par la pathologie. 
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Figure 19 – Résumé graphique : Une évaluation de l’adhérence cellulaire et 
bactérienne sur des surfaces texturées par fs-L a montré une augmentation de 
l’adhérence d’une culture de fibroblastes gingivaux (LIPSS IR et GR) ainsi qu’une 
diminution de l’adhérence de S. mutans (LIPSS GR) et de P. gingivalis (LIPSS IR et 
GR). 
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D. Adhérence cellulaire en conditions pro-inflammatoires 

Les résultats présentés dans la partie précédente ont montré une multifonctionnalité des 

surfaces présentant des LIPSS IR ou des LIPSS GR, en augmentant l’adhérence des HGnF tout 

en limitant l’adhérence de souches bactériennes orales. Cependant, ces deux aspects ont été 

démontrés de manières indépendantes. Les travaux suivants visent donc à valider ces surfaces 

en évaluant l’adhérence des HGnF dans des conditions pro-inflammatoires se rapprochant 

d’une situation clinique de péri-implantite. 

1. Matériels et Méthodes 

Irradiation fs-L 

Des échantillons d'alliage de titane Ti6Al4V poli miroir ont été achetés auprès de Goodfellow 

(Huntingdon, Royaume-Uni). Les échantillons de Ti6Al4V ont été dimensionnés en carrés 

d'une surface de 1 cm² et d'une épaisseur de 1 mm par le fournisseur avant l'expédition. 

La génération des LIPSS IR et GR par fs-L suit le même protocole que celui décrit dans l’article 

présenté dans la partie III.C de ce manuscrit [258]. 

Culture cellulaire 

Des HGnF fournis par Clinisciences sont maintenus en culture en flasque T75 jusqu’à 70% 

confluence dans le milieu de culture (ScienCell l2301-SC). Les cellules sont ensemencées à P6 

sur des échantillons de Ti6Al4V poli (1cm²) à une densité de 50 000 cellules/cm² en plaques 

de 24 puits dans le milieu de culture. A 24h post- ensemencement les échantillons sont 

déplacés dans un nouveau puits avec du milieu de culture propre. Le milieu de culture est 

renouvelé tous les 4 jours. A J13, à J15 ou à J17 le milieu est remplacé par un milieu contenant 

du Facteur de Nécrose Tumorale alpha (TNF-α) à 50 ng/mL et des LPS de P. gingivalis 

(InvivoGen ; tlrl-pglps) à 1 µg/mL. 

Tests d’adhérence cellulaire 

L’adhérence cellulaire est évaluée à J18 sur des cultures vivantes. Les protocoles suivis pour 

le test d’arrachement par scléromètre, le marquage fluorescent (noyaux, actine, fibronectine), 

l’acquisition et le traitement des images sont ceux décrits dans l’article présenté dans la partie 

III.C de ce manuscrit [258]. 

2. Résultats 

Les graphiques de la Figure 20 représentent la quantification de l’aire d’actine arrachée par 

scléromètre sur des échantillons de Ti6Al4V. Cette aire est significativement plus importante 

sur les surfaces polies de référence que sur les surfaces texturées par fs-L (LIPSS IR et GR), 

indépendamment du traitement TNF-α / LPS (box plots de gauche). Aucune différence 

significative n’est observée sur les échantillons polis traités au TNF-α / LPS par rapport à leurs 

contrôles respectifs, quel que soit le temps de traitement. Une diminution de l’aire arrachée 



 
80 

est observée sur les LIPSS IR traité au TNF-α / LPS pendant 24h (Figure 20.A). L’aire arraché est 

significativement plus importante sur les LIPSS GR après 72h (Figure 20.B) et après 5 jours 

(Figure 20.C) de traitement TNF-α / LPS, par rapport à leurs contrôles respectifs et par rapport 

au LIPSS IR.  

Au regard de ces résultats, le même procédé de quantification de l’aire arrachée a été réalisé 

pour la fibronectine, après 24h (Figure 21.A) et 72h (Figure 21.B) de traitement TNF-α / LPS. 

Comme pour l’actine, l’aire de fibronectine arrachée est significativement plus importante sur 

les surfaces polies de référence que sur les surfaces texturées par fs-L (LIPSS IR et GR), 

indépendamment du traitement TNF-α / LPS (box plots de gauche). Après 24h de traitement 

TNF-α / LPS (Figure 21.A), aucune différence significative n’est observée par rapport aux 

contrôles. Après 72h de traitement TNF-α / LPS l’aire de fibronectine arrachée sur les LIPSS IR 

et GR est plus importante que sur leurs contrôles respectifs (Figure 21.B). 
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Figure 20 – Représentation graphique des tests d’arrachement cellulaire par 
scléromètre après 24h (A), 72h (B) et 5 jours (C) de traitement TNF-α / LPS. Les box 
plot (minimum à maximum) représentent l’aire arrachée (mm²) mesurée par 
imagerie du cytosquelette d’actine ; les box plot présents à droite correspondent 
à un agrandissement d’échelle sur une portion des box plot de gauche ; n = 6 
rayures/groupe ; Mann-Whitney U test ; * p < 0.1, ** p < 0.01. 
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Figure 21 – Représentation graphique des tests d’arrachement de la MEC par 
scléromètre après 24h (A) et 72h (B) de traitement TNF-α / LPS. Les box plot 
(minimum à maximum) représentent l’aire arrachée (mm²) mesurée par imagerie 
de la fibronectine ; les box plot présents à droite correspondent à un 
agrandissement d’échelle sur une portion des box plot de gauche ; n = 6 
rayures/groupe ; Mann-Whitney U test ; * p < 0.1, ** p < 0.01. 

3. Discussion et perspectives 

La situation de péri-implantite peut se résumer à une réaction inflammatoire induite par une 

infection bactérienne. Les conditions pro-inflammatoires présentées dans cette partie visent 

donc à simuler une situation simplifiée de péri-implantite, en ajoutant à la culture de HGnF 

des LPS issus de la membrane de P. gingivalis combiné à la cytokine pro-inflammatoire TNF-α. 

L’adhérence des cultures de HGnF traitées par TNF-α / LPS a été évaluée par test de 

détachement par bain à US (données non présentées) selon le protocole décrit dans l’étude 

précédente [258]. Malheureusement cette approche s’est révélée insuffisamment précise 

pour évaluer des différences d’adhérence induite par la condition pro-inflammatoire, 

contrairement à ceux induits par modification de la surface de culture. En conséquence, seule 

l’évaluation de l’adhérence cellulaire avec le test d’arrachement par scléromètre est 

présentée pour cette étude. 

L’effet du traitement TNF-α / LPS est observable à partir de 72h de traitement, induisant une 

diminution de l’adhérence des HGnF (actine) sur les LIPSS GR et une diminution de l’adhérence 



 
83 

de la matrice (fibronectine) sur les LIPSS IR et les LIPSS GR. Toutefois, malgré la situation 

pro-inflammatoire, les surfaces texturées par fs-L présentent une meilleure adhérence 

cellulaire et matricielle que les surfaces de Ti6Al4V polies.  

Bien évidemment ce modèle simplifié de péri-implantite est très éloigné des conditions 

cliniques où les cellules sont en contact direct avec une ensemble de souches bactériennes et 

stimulées par un ensemble de facteurs inflammatoires [259–261]. L’utilisation seule des LPS 

permet une approche sûre en termes de culture cellulaire, mais semble trop souple au vu de 

sa faible influence sur l’adhérence du tissu fibroblastique. De même, une condition 

pro-inflammatoire implique également d’autres cytokines comme l’interleukine-1, 

l’interleukine-6 ou encore des chimiokines… [262]. Un modèle plus réaliste nécessite donc la 

présence de souches bactériennes complètes, ainsi qu’un mélange de protéines pro-

inflammatoire variées.  
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IV Discussion et limites  

L’ambition principale de ce projet était d’identifier une topographie ou un assemblage de 

topographies, permettant de fonctionnaliser les implants dentaires à base de titane avec des 

surfaces duelles (pro-adhésives pour les cellules eucaryotes et antibactériennes). Dans un 

premier temps une exploration des topographies réalisables sur Ti6Al4V et leur 

caractérisation a été entreprise ; par la suite les travaux devaient évaluer l’impact de ces 

topographies sur l’adhérence bactérienne et cellulaire dans des conditions physiologiques, 

puis dans des conditions se rapprochant d’un cas clinique de péri-implantite (situation pro-

inflammatoire et/ou infectieuse). 

Le fs-L a été choisi comme procédé pour sa variabilité de paramètres, ce qui s’est assez 

rapidement révélé être autant un avantage qu’un inconvénient. Les paramètres de texturation 

étant nombreux (paramètres laser mais également organisation spatiale des zones d’interface 

laser-matière), l’exploration initiale des texturations réalisables était assez fastidieuse. Les 

premières expérimentations bactériologiques ont permis d’identifier les problématiques 

principales. L’absence d’homogénéité dans la répartition des bactéries, au cours des tests 

d’adhérence, nous a amené à repenser l’organisation des texturations fs-L sous forme de 

bandes texturées espacées par des surfaces polies pour obtenir des contrôles locaux, réalistes 

par rapport à la densité bactérienne hétérogène. La modification de certains paramètres 

lasers, notamment la puissance, peut rapidement amener à la génération de topographies 

moins régulières et parfois plus micrométriques par endroit, créant des points d’accroche 

importants pour les bactéries. Il en va de même pour la texturation par laser UV qui a dû être 

en partie mise de côté car les connaissances techniques de cette source de laser sont encore 

à des stades précoces d’optimisation, ce qui ne permet que difficilement une texturation 

régulière sur une surface suffisamment significative pour une évaluation de ses propriétés 

biologiques. Ces observations ont mené à une étude pour identifier les paramètres 

topographiques reliés à l’adhérence bactérienne. Par variation de la polarisation et de la 

puissance du faisceau, des surfaces pro-bactériennes, à différents degrés, ont été générées, 

permettant ainsi d’identifier des paramètres clefs corrélés à l’adhérence bactérienne. Cette 

avancée permet notamment de cibler de manière plus restreinte une gamme de topographies 

d’intérêt, ce qui facilite la partie usinage par fs-L, en éliminant d’office certaines catégories de 

topographies de surface probactériennes. Cette étude rejoint un point mis en évidence dans 

l’état de l’art [72,128,129] qui suggère la nécessité de décrire plus précisément les 

topographies de surface, contrairement à l’évaluation classique se limitant à un ou deux 

paramètres de rugosité généraux. Il est essentiel d’adapter l’échelle de caractérisation 

topographique à la problématique étudiée [128], et plus généralement il y a un réel intérêt à 

développer des outils de caractérisation multi échelles [263]. 
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Pour des raisons techniques (réalisation des texturations fs-L) et économiques (coût des 

matériaux), la réutilisation des échantillons de Ti6Al4V s’est présentée comme une solution 

viable. Cependant, les travaux sur l’évolution de la mouillabilité nous montrent que dans le 

cas d’échantillons texturés par fs-L, les tests initiaux conditionnent les propriétés à venir de la 

surface, en accord avec la littérature [64,70]. Cela questionne sur la possibilité de réutiliser les 

matériaux sur plusieurs sessions d’expérimentation. Cette limite ne s’applique toutefois 

qu’aux tests in vitro, car cliniquement il est inenvisageable de réutiliser plusieurs fois un même 

implant, cet aspect technique est non négligeable reste à prendre en compte pour les projets 

in vitro à venir. 

Les tests d’adhérence cellulaire classiques permettent d’étudier l’adhérence d’une cellule à 

une surface, une matrice ou une autre cellule [250] ; cependant dans notre contexte il est 

essentiel d’évaluer l’adhérence d’un tapis cellulaire à une surface pour se rapprocher d’une 

situation d’interface tissu-implant. Il a donc fallu optimiser de nouvelles approches, à savoir le 

test d’arrachement par scléromètre et le test de détachement par bain à US. 

Le test d’arrachement se base sur une déstabilisation locale du tapis cellulaire, et présente un 

avantage majeur de reproductibilité, puisque que la force appliquée, la distance et la vitesse 

de l’arrachement, sont contrôlés informatiquement. Initialement le système de mesure était 

supposé permettre une quantification des forces d’arrachement ; cependant, même en 

appliquant la force la plus faible, le tapis cellulaire monocouche n’oppose pas une résistance 

mécanique suffisante, l’indenteur vient donc rayer la surface de l’échantillon et les forces 

mesurées sont équivalentes à la résistance à la rayure du Ti6Al4V. Le scléromètre reste un 

outil pertinent pour la reproductibilité des rayures effectuées. Une méthode alternative 

d’évaluation de l’adhérence d’un tissu cellulaire monocouche a donc été de quantifier l’aire 

d’arrachement. Une autre solution a été envisagée, celle d’évaluer l’adhérence d’un tissu 3D 

(données non présentées dans ce manuscrit). La première approche se basait sur la réalisation 

d’un tissu cellulaire multicouche, en réalisant plusieurs ensemencements successifs ; 

cependant la résistance mécanique opposée par le tapis généré n’était toujours pas suffisante 

face à la charge appliquée par le scléromètre. La seconde approche visait à réaliser des 

sphéroïdes de Matrigel contenant des cellules, en variant les conditions de conception 

(composition et volume des sphéroïdes, conditionnement de la surface, temps de culture 

avant contact sphéroïde-surface…) puis évaluer leur résistance à l’arrachement. Cependant, 

si la culture d’organoïdes non adhérents est accessible avec une très bonne auto-organisation, 

l’interface avec une surface de Ti6Al4V offrant une bonne adhérence, une auto-organisation 

cellulaire correcte, tout en générant une forme exploitable pour le test d’arrachement par 

scléromètre, est un verrou technique important. Finalement les sphéroïdes, tout comme les 

cultures cellulaires évoquées précédemment, n’ont pas opposé une résistance mécanique 

suffisante pour empêcher l’indenteur d’aller au contact de la surface de Ti6Al4V ; de plus les 

sphéroïdes étant très peu adhérents à la surface, ils se sont immédiatement détachés sous la 

force appliquée par le scléromètre. Cet outil présente l’avantage évoqué précédemment de 

permettre un test d’arrachement reproductible, cependant, c’est un outil conçu pour des 
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surfaces opposant une résistance mécanique nettement supérieure à celle d’une culture 

cellulaire ou d’un tissu mou. L’AFM permettrait une nano indentation également 

reproductible, cependant cette technique utilisée pour évaluer l’adhérence de cellules isolées 

n’est pas applicable à une culture cellulaire plus élaborée [254,255]. Il serait intéressant de 

développer un outil de mesure de l’adhérence à une échelle intermédiaire, permettant une 

mesure de la résistance à l’arrachement reproductible tout en appliquant une force adaptée 

à la résistance mécanique d’un tapis cellulaire. Le scléromètre permet donc d’évaluer 

l’adhérence cellulaire, par mesure de l’aire d’arrachement, dans le cas de modifications de 

surfaces ayant un impact important sur cette interface cellules-matériau ; cependant, lorsque 

l’objectif est de déstabiliser cette interface par simulation de conditions pro-inflammatoires, 

la différence en termes de surface d’arrachement est beaucoup moins marquée. Cela 

confirme l’absence de sensibilité du scléromètre et la nécessité de développer ou d’adapter 

un outil similaire avec une force d’arrachement adapté à notre modèle [264]. La 

déstabilisation locale du tapis cellulaire permet certes d’évaluer l’adhérence cellulaire, mais 

peut également être influencée par la cohésion de la culture, ce qui nécessitait donc la 

confirmation des résultats par une approche complémentaire. 

Le test de détachement par US se base sur une déstabilisation globale du tapis cellulaire (par 

choc mécanique, mouvement de fluides…), ce qui permet de s’affranchir de l’influence de la 

cohésion, étant donné que chaque cellule est déstabilisée à son échelle de la même manière. 

C’est un test fiable de mesure de l’adhérence, mais ses freins sont également majoritairement 

techniques. L’observation n’est pas évidente car elle nécessite une mesure à des temps 

réguliers assez courts ce qui implique un certain nombre de manipulations des échantillons. 

De plus, l’interprétation/quantification des images est par la suite difficile, car le détachement 

du tapis cellulaire est observé macroscopiquement. Les quantifications devant rester 

entièrement objectives, pour des raisons évidentes d’éthique scientifique, les mesures sont 

assez limitées et basiques. De la même manière que pour le scléromètre, l’absence de 

sensibilité de la technique et des quantifications qui en découlent ne pose pas de problèmes 

lorsque l’adhérence est évaluée sur des surfaces topographiquement différentes, cependant 

lorsque l’objectif est de déstabiliser l’adhérence par un traitement pro-inflammatoire, les 

variations sont trop subtiles pour être évaluées avec une approche de détachement par US. 

Ces travaux ont permis d’identifier des texturations fs-L permettant de bifonctionnaliser une 

surface de Ti6Al4V en améliorant l’adhérence cellulaire tout en limitant l’adhérence 

bactérienne de manière indépendante. L’étape suivante visait donc à valider la favorisation 

de l’adhérence cellulaire dans des conditions de culture non optimale, se rapprochant d’une 

situation clinique de péri-implantite [265]. La mise en place de ces conditions déstabilisantes 

a nécessité un travail préliminaire important pour identifier les concentrations d’agent 

infectieux (LPS ou bactéries) [260], de facteur pro inflammatoire (TNF-α)[261] ainsi que le 

temps de traitement. Ces différents paramètres sont essentiels car ils influencent directement 

l’interprétation des résultats, il faut s’assurer de déstabiliser la culture cellulaire pour pouvoir 

valider l’impact de la topographie de surface. C’est le cas des résultats présentés après 72h de 
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traitement TNF/LPS ; toutefois cette condition reste assez éloignée et peut être trop simplifiée 

en comparaison à une situation pathologique de péri-implantite. Une condition de coculture 

cellules-bactéries a été envisagée (non présentée dans ce manuscrit), mais de manière assez 

logique, à court terme les cellules ne sont pas déstabilisées par la présence des bactéries, et à 

plus long terme la contamination bactérienne est trop importante pour permettre une 

évaluation de l’adhérence cellulaire. Une solution intermédiaire (en cours d’exploration au 

moment de la rédaction de ce manuscrit) est donc d’inactiver la souche bactérienne 

(température élevée puis choc thermique) afin de créer une condition plus complexe qu’avec 

les LPS, puisque les cellules sont mises en contact de la bactérie dans son entièreté, sans pour 

autant risquer la contamination. Afin d’améliorer également l’aspect pro-inflammatoire de 

ces simulations de péri-implantite, une perspective serait d’élaborer un traitement incluant 

du TNF-α mais également d’autres facteurs tels que l’interleukine-1, l’interleukine-6… [262]. 

Cela implique cependant d’autres tests préliminaires pour déterminer les concentrations 

adaptées au modèle, ainsi qu’une méthode d’évaluation de l’adhérence plus sensible comme 

discuté précédemment. 
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V Conclusion générale 

Ce travail de thèse visait à améliorer les implants dentaires à base de titane, en 

fonctionnalisant leur surface par modification topographique. Son cahier des charges était 

diversifié et ambitieux, avec notamment la volonté de générer des surfaces 

multifonctionnelles par un procédé unique, le fs-L, dans un but d’optimisation l’industrielle.  

Une étude de l’état de l’art autour des implants dentaires a permis de contextualiser le projet 

dans la problématique de la péri-implantite, qui est la cause principale d’échec implantaires 

dans les premières années suivant la pose d’implants [23,24,76]. Une présentation détaillée 

du fs-L a contribué à l’identifier comme le candidat idéal en termes de texturation de surface 

biocompatible et pérenne, notamment par sa capacité à générer des topographies répondant 

à un cahier des charges complexes (topographies différentes selon la partie de l’implant 

concerné, surface cylindrique, objectif de multi fonctionnalisation de la surface…) [54,56,56]. 

L’intérêt pour la micro/nano topographie se base sur une large littérature qui démontre 

l’impact qu’elle peut avoir tant sur l’adhérence bactérienne que sur le comportement 

cellulaire et tissulaire (gencive et os) [171,207,225,237,240,256]. La veille bibliographique 

menée pour ces travaux de thèse a conduit à envisager des topographies de surface 

présentant une dualité, favorisant l’adhérence fibroblastique tout en limitant le 

développement bactérien. L’importance de la standardisation de la caractérisation 

topographique a également été soulevée en s’appuyant sur la littérature. Il a de plus été mis 

en avant une nécessité technique de développer une approche simple et reproductible 

d’évaluation de l’adhérence d’un tapis cellulaire. 

Au cours de ce projet, l’impact de la topographie sur l’adhérence bactérienne a été évalué en 

détails, permettant d’identifier des paramètres clefs à prendre en considération lors de la 

texturation par fs-L, ce qui présente un avantage considérable pour la mise en place de futurs 

projets.  

Concernant l’adhérence cellulaire, malgré certaines limites qui nécessiteraient le 

développement d’outils plus sensibles, notamment pour mesurer directement les forces 

d’adhérence et de cohésion du tapis cellulaire sur implant, la mise au point de notre test 

d’arrachement par rayure s’est révélée fiable et reproductible. Ce test a entre autres permis 

de valider la dualité des surfaces obtenues par irradiation fs-L dans des conditions 

inflammatoires préliminaires. 

L’ensemble de ce projet a permis de mettre en évidence des topographies de surface (LIPSS IR 

et LIPSS GR), dont la dualité présente un intérêt pour une application en implantologie orale ; 

ce qui offre des perspectives d’application de la texturation de surface par fs-L, dans le 

domaine biomédical.   
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VI Collaborations et 

perspectives 

Pour aller plus loin dans les tests in vitro, une culture cellulaire plus complexe pourrait être 

élaborée, incluant notamment des kératinocytes et des cellules de ligament parodontal, afin 

de se rapprocher de l’environnement tissulaire d’une dent naturelle [261]. De même, la 

condition infectieuse qui permet de valider notre modèle pourrait être complexifiée, avec une 

coculture de différentes souches bactériennes associées à la péri-implantite, ou encore en 

utilisant directement des échantillons de salive humaine [266]. Toutefois, bien que l’approche 

in vitro soit évidemment à prioriser au maximum, car elle permet de lever le voile sur de 

nombreux verrous techniques, l’expérimentation in vivo est une approche qui ne pourra être 

éviter à long terme, car même les modèles les plus élaborés ne permettraient probablement 

pas de modéliser les forces in situ de l’adhérence d’un tissu, ni d’avoir une résistance identique 

de celle qui existe pour supporter des forces de pression telles que la mastication. 

L’implantologie orale représente un marché important parmi les biomatériaux, et possède 

donc, au-delà des enjeux cliniques et sociétaux, un intérêt industriel majeur. Le projet LASIMP 

a permis un travail collaboratif avec des acteurs tels que la plateforme Manutech USD, qui a 

entre autres une mission d’optimisation du processus d’industrialisation. Des travaux en cours 

visent notamment à évaluer le pourcentage de texturation nécessaire pour générer des 

surfaces multifonctionnelles, dans le but de réduire le temps de traitement par fs-L 

(expérimentations en cours lors de la rédaction de ce manuscrit). Une étude parallèle a 

également été menée en collaboration avec le projet européen LASERIMPLANT 

(Horizon 2020) dans un objectif d’upscaling, c’est-à-dire en passant d’une étude sur des 

échantillons de Ti6Al4V plans, à des implants dentaires complets, texturés par fs-L pour une 

étude biologique in vitro (en cours de publication). La texturation d’implants dentaires par fs-L 

offrirait un gain de temps substantiel lors de l’usinage, mais également une réduction de 

l’impact écologique en comparaison des techniques de texturation actuellement utilisées 

pour l’implantologie orale. 

Cette thèse a également permis de mettre en évidence un besoin d’explorer le potentiel du 

fs-L pour la création de textures d’échelle nanométrique. Le déroulement du projet au sein de 

la Manutech Graduate School a permis l’interaction avec d’autres partenaires du consortium, 

notamment le laboratoire Hubert Curien (UMR 5516), qui dirige actuellement une partie de 

ses recherches à la génération de LIPSS d’échelles toujours plus petites (s-waveplate pour la 

longueur d’onde 515 nm ; source de laser UV). Une contrainte apparaît alors, puisque cela 

implique de travailler sur des surfaces avec une rugosité initiale quasiment nulle. Cependant, 

des travaux préliminaires, réalisés en partenariat avec un autre projet de la Manutech 
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Graduate School (MORPHOSURF), ont montré des résultats prometteurs concernant la 

génération de HSFL sur des surfaces de Ti6Al4V, ainsi que sur leur potentiel antibactérien 

[267].  

Ces différentes explorations, ainsi que les informations recueillies au cours du projet LASIMP, 

ont fortement contribué à la mise en place d’un nouveau projet d’application biologique pour 

les texturations générées par fs-L (NANOTRAP), qui a conduit à la récente obtention d’un 

financement de thèse par l’EUR Manutech-Sleight (recrutement en cours pour 2024). Ce 

projet novateur a pour ambition d’étudier et d’optimiser les interactions entre des surfaces 

nanotexturées par fs-L et des vésicules extracellulaires, ce qui présente un intérêt clinique et 

industriel considérable pour l’ingénierie tissulaire et l’implantologie. Un projet ANR a 

également été déposé, par le même consortium, pour poursuivre les recherches sur les 

surfaces antibactériennes (BLAST). 

L’intégration du projet LASIMP à l’interface entre plusieurs domaines de compétences 

scientifiques, mais également à un stade intermédiaire entre la recherche fondamentale, 

clinique, et industrielle, pousse chacun des partenaires impliqués à développer ses 

connaissances et son savoir-faire actuels. La création de sujets exploratoires de la sorte 

entraine la mise en évidence de divers verrous techniques et scientifiques, ce qui 

paradoxalement présente une importance majeure pour permettre des avancées dans les 

différents secteurs qui y sont liés, et ainsi permettre un élargissement de leurs domaines de 

compétences respectifs. 
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IX Annexes 

A. Article Nanomaterials: étude de la partie basse de l’implant 

pour améliorer l’ostéointégration et ainsi le support de 

l’implant et de la gencive 

M. Maalouf, A. Abou Khalil, Y. Di Maio, S. Papa, X. Sedao, E. Dalix, S. Peyroche, A. Guignandon, 

V. Dumas, Polarization of Femtosecond Laser for Titanium Alloy Nanopatterning Influences 

Osteoblastic Differentiation (2022). 

 

Comme expliqué en introduction, ces travaux sont le résultat d’une étroite collaboration avec 

le projet européen LASERIMPLANT, financé par le programme Horizon 2020. Les 

connaissances établies dans les premières phases du projet LASIMP ont ainsi permis de mener 

au mieux cette étude sur la différenciation ostéoblastique induite par la topographie générée 

au fs-L. 
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Résumé 

Cette thèse traite des problèmes d'infections des implants dentaires, telles que la péri-

implantite, causées par l'adhérence de bactéries parodontopathogènes. Elle explore 

l'utilisation de la texturation laser femtoseconde (fs-L) pour améliorer les propriétés des 

surfaces d'implants en alliage de titane (Ti6Al4V). 

Le projet, financé par l'ANR et mené en collaboration avec divers laboratoires, a utilisé des 

techniques de caractérisation avancées pour analyser les surfaces texturées et évaluer leur 

efficacité en conditions biologiques. Les résultats montrent que la texturation par fs-L permet 

de créer des structures de surface périodiques (LIPSS) micro et nanométriques, modifiant la 

surface de contact et par conséquent l’adhérence cellulaire et bactérienne. Les surfaces ainsi 

texturées ont démontré une réduction significative de l'adhérence des bactéries 

parodontopathogènes, telles que Porphyromonas gingivalis, réduisant ainsi potentiellement 

les risques de péri-implantite. 

Les études in vitro ont également confirmé une meilleure adhérence des fibroblastes 

gingivaux sur les surfaces texturées, ce qui pourrait réduire les risques d’infiltration 

bactérienne et ainsi améliorer la stabilité et l’intégration des implants. 

En conclusion, la texturation laser femtoseconde des surfaces d'implants dentaires est 

prometteuse pour créer des implants plus durables et doublement fonctionnalisés, améliorant 

l'adhérence cellulaire et possédant des propriétés antibactériennes accrues. Ces avancées 

ouvrent la voie à des implants répondant mieux aux défis cliniques actuels tout en contribuant 

à la lutte contre l'antibiorésistance. Des études supplémentaires plus proches d'une situation 

clinique sont prévues pour valider ces résultats et explorer les interactions entre les 

topographies fs-L et les réponses biologiques des tissus environnants. 
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Abstract 

This thesis addresses issues related to infections of dental implants, such as peri-implantitis, 

caused by the adhesion of periodontopathogenic bacteria. It explores the use of femtosecond 

laser (fs-L) texturing to enhance the properties of titanium alloy (Ti6Al4V) implant surfaces. 

The project, funded by the ANR and conducted in collaboration with various laboratories, 

employed advanced characterization techniques to analyze textured surfaces and evaluate 

their effectiveness under biological conditions. The results demonstrate that fs-L texturing can 

create micro and nanometric periodic surface structures (LIPSS), altering the contact surface 

and thus cellular and bacterial adhesion. Textured surfaces showed a significant reduction in 

the adhesion of periodontopathogen bacteria, such as Porphyromonas gingivalis, potentially 

reducing the risks of peri-implantitis. 

In vitro studies also confirmed better adhesion of gingival fibroblasts to textured surfaces, 

which could reduce the risk of bacterial infiltration and thus improve implant stability and 

integration. 

In conclusion, femtosecond laser texturing of dental implant surfaces holds promise for 

creating more durable and dual-functionalized implants, enhancing cellular adhesion, and 

possessing increased antibacterial properties. These advancements pave the way for implants 

better suited to current clinical challenges while contributing to the fight against antibiotic 

resistance. Further studies closer to clinical settings are planned to validate these results and 

explore the interactions between fs-L topographies and the biological responses of 

surrounding tissues. 
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