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Abstracts - Résumé

English abstract

In this thesis report, we introduce a pioneering concept in 3D printing applied to biological appli-
cations. The 3D-FlowPrint platform has been devised to execute high-resolution prints using multiple
materials. This approach addresses the current limitations inherent in existing technologies. Micro-
extrusion, stereolithography, and microfluidic probes possess individual capabilities to handle hete-
rogeneous objects printing, achieve high resolutions, and manipulate fluids with precision. However,
these capabilities have never been fully united in a proper technic. The 3D-FlowPrint platform draws
inspiration from each of these concepts. It employs a microfluidic system to channel fluids to a sub-
merged printhead, where the injected solution undergoes photopolymerization. By decoupling material
deposition from polymerization, this platform attains both high resolution and the versatility to work
with diverse materials.

The heart of this platform resides in the design of its printhead. This printhead enables fluid injec-
tion and retrieval without environmental contamination, while facilitating laser transmission through
an integrated optical fiber. To achieve these goals, we have developed four successive generations of
printheads. The first generation, machined and molded, demonstrated the feasibility of the concept but
presented room for improvement. The second generation, entirely 3D printed, introduced new geometric
possibilities and rapid prototyping but faced challenges with optical interfaces. The third generation
combined 3D printing with optically compatible material assembling. It enabled reproducible PEGDA
prints to develop and characterize the platform, yet it encountered limitations for GelMA printing. The
fourth generation overcame this challenge by introducing an air bubble under the printhead, resolving
third-generation issues.

This manuscript also analyzes the microfluidic system. The printheads operate immersed, enabling
printing in cultured environments. These heads include an injection channel and an aspiration channel,
along with surface reliefs ensuring complete collection of the injected solution to minimize contami-
nation. Utilizing finite element-based numerical simulations, phase diagrams have been established to
evaluate the material collection capacity. These simulations guided the optimization of surface reliefs
to enhance the performance of the printheads. Additionally, the ability to transition from one fluid to
another in multi-material printing was analyzed.

The introduction of an optical fiber between the microfluidic channels allowed the photopolyme-
rization of the injected solution. The platform gained versatility with dual printing speeds enabled
by the insertion of two optical fibers in the 3D printed printheads. Photopolymerization thresholds of
PEGDA and GelMA were investigated, and the impact of in-flow photopolymerization was verified.
These analyses culminated in the printing of 2D, 2.5D, 3D, and multi-material structures with repro-
ducible precision down to 7 micrometers.

Serving as proof of concept for biological applications, the platform was employed in four dis-
tinct approaches. First, PEGDA objects prevented cell adhesion, enabling the study of geometrically
constrained cellular assemblies. Second, scaffold structures for 3D tissues were printed. Third, the prin-
ting of suspension of cells in GelMA was achieved, along with the characterization of cellular viability
using this method.

This manuscript aims to address the research question of creating a new 3D printer for high-
resolution heterogeneous objects fabrication. It also provides a deep platform characterization and
detailed protocols for users.
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Résumé français
Au cours de cette étude, nous avons introduit un concept novateur d’impression 3D à des fins bio-

logiques. La plateforme 3D-FlowPrint a été conçue pour réaliser des impressions en haute résolution
avec plusieurs matériaux. Cette approche vise à pallier les lacunes actuelles des technologies existantes.
La micro-extrusion, la stéréolithographie et les sondes microfluidiques ont parfois la capacité d’impri-
mer des objets hétérogènes, d’imprimer en hautes résolutions ou de précisément manipuler des fluides,
mais jamais toutes ces conditions ne sont réunies de manière satisfaisante. La plateforme 3D-FlowPrint
adopte un système microfluidique pour acheminer les fluides jusqu’à une tête d’impression immergée,
où la solution injectée est photopolymérisée. En dissociant l’apport du matériau de sa polymérisation,
cette plateforme parvient à offrir à la fois une haute résolution et la possibilité de travailler avec divers
matériaux.

Le cœur de cette plateforme réside dans la conception de sa tête d’impression. Cette tête permet
l’injection et la récupération des fluides sans contamination de l’environnement, tout en facilitant la
transmission de la lumière d’un laser via une fibre optique intégrée. Pour atteindre ces objectifs, nous
avons élaboré quatre générations successives de têtes d’impression. La première génération, usinée et
moulée, a démontré la faisabilité du concept, mais avait des marges d’amélioration. La deuxième géné-
ration, entièrement imprimée en 3D, offrait de nouvelles possibilités géométriques et un prototypage
rapide, mais posait des problèmes en matière d’interface optique. La troisième génération, combinant
impression 3D et assemblage de matériaux optiquement compatibles, a permis des impressions repro-
ductibles de PEGDA pour développer et caractériser la plateforme. Cependant, cette génération avait
des limitations pour l’impression d’hydrogel naturels fonctionnalisés tels que le GelMA. La quatrième
génération a surmonté ce problème en introduisant une bulle d’air sous la tête et résolvant ainsi les
défis de la troisième génération.

Ce manuscrit analyse aussi le système microfluidique en place. Les têtes d’impression fonctionnent
en immersion pour autoriser l’impression dans des environnements cellulaires. Ces têtes comprennent
un canal d’injection et un canal d’aspiration, ainsi que des reliefs de surface pour assurer la collecte
complète de la solution injectée, minimisant la contamination. Via des simulations numériques, des
diagrammes de phase ont été établis pour évaluer le taux de récupération du matériau injecté. Ces
simulations ont orienté l’optimisation des reliefs de surface pour améliorer les performances des têtes
d’impression. De plus, la capacité à changer de fluide au cours d’une impression multimatériaux a été
analysée.

L’introduction d’une fibre optique dans la tête d’impression a permis la photopolymérisation de la
solution injectée. La plateforme a gagné en versatilité avec deux vitesses d’impression grâce à des têtes
d’impression imprimées en 3D comprenant deux fibres optiques. Les seuils de photopolymérisation du
PEGDA et du GelMA ont été étudiés, et l’impact des flux sur la photopolymérisation a été vérifié. Ces
analyses ont abouti à l’impression de structures 2D, 3D et multimatériaux de manière reproductible
avec une résolution jusqu’à 7 µm.

En tant que preuve de concept pour des applications biologiques, la plateforme a été utilisée pour
quatre approches différentes. Premièrement, des objets en PEGDA permettent un guidage et un confi-
nement cellulaire. Deuxièmement, des structures de soutien (scaffold) pour des tissus en 3D ont été
imprimées. Troisièmement, l’impression de cellules en suspension dans du GelMA a été réalisée ainsi
que la caractérisation de la viabilité cellulaire de cette méthode.
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"Or, l’homme ne sera parfait que lorsqu’il saura créer et détruire comme Dieu ; il sait
déjà détruire, c’est la moitié du chemin de fait."

Le comte de Monte-Cristo, Alexandre Dumas

La bioimpression 3D est-elle un premier pas sur la seconde moitié du chemin que
l’humanité doit parcourir ?
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Introduction

Le développement de modèles in-vitro permettant d’accéder à des modèles 3D biomimétiques des
organes réels afin de progresser sur la compréhension des processus biologiques ou pour pratiquer la
médecine régénérative est une nécessité et une attente des biologistes. Dans ce contexte, le domaine
de l’impression 3D et plus particulièrement de la bioimpression constituent des technologies particuliè-
rement prometteuses. Malgré de nombreux développements récents, les difficultés technologiques sont
nombreuses. Elles concernent d’une part la nécessité de développer des procédés à haute résolution,
permettant la structuration de la matière à l’échelle cellulaire. Elles concernent d’autre part la nécessité
de pouvoir reproduire l’architecture et l’hétérogénéité des tissus vivants et donc d’offrir un processus
de fabrication multimatériaux, avec contrôle précis et robuste de la composition des matériaux. Dans
ce contexte, le couplage de la lithographie laser et de la microfluidique sont particulièrement avanta-
geuse et ont donné naissance à la technologie 3D-FlowPrint dont la mise au point et la validation ont
constitués le coeur de ces travaux de thèses. La première partie de ce manuscrit a pour vocation de
décrire l’état de l’art dans le domaine de la bioimpression 3D.

Le chapitre suivant présente la plateforme 3D-FlowPrint et met en avant son fonctionnement qui
pourrait surpasser les fonctionnalités des bio-imprimantes 3D existantes. Ce chapitre décrit les pro-
cessus fluidiques et optiques à l’œuvre. Il passe en revue l’ensemble des particularités de la plateforme
afin de comprendre le fonctionnement global de l’imprimante. Ce chapitre permet ainsi d’appréhender
en toute lumière les chapitres plus spécifiques suivants. Il détaille aussi le fonctionnement instrumental
de la plateforme et fournit une liste de protocoles aux utilisateurs de la plateforme. Le sommaire des
protocoles se trouve à la fin du manuscrit.

Une fois la plateforme détaillée et la compréhension générale acquise, le troisième chapitre se foca-
lise sur les têtes d’impression. Ce chapitre met en avant les objectifs de la plateforme qui se transposent
dans les têtes d’impression. Celles-ci doivent principalement permettre une gestion fluidique des fluides
polymérisables et intégrer une interface optique pour la réalisation de la photo-réticulation. Le chapitre
met en avant les processus de manufacture additives d’impression 3D qui ont permis la création de
têtes aux géométries précises et reproductibles. Nous présentons quatre générations de tête qui ont pu
successivement atteindre des exigences de plus en plus élevées. Les têtes d’impression permettent ainsi
de manipuler des fluides à la manière des sondes microfluidiques.

Le quatrième chapitre s’attelle quant à lui à la description et à la caractérisation du système flui-
dique des têtes d’impression, qui travaillent en immersion dans un milieu liquide. La capacité de collecte
du fluide injecté non polymérisé est caractérisée afin de ne pas contaminer le milieu. Différentes va-
riables d’impression jouent un rôle fluidique, à savoir la vitesse de déplacement, la direction, la hauteur
de la tête par rapport au substrat et les débits fluidiques. La compréhension des processus microflui-
diques a aussi permis l’amélioration des têtes microfluidiques via une structuration de la surface des
têtes.

L’environnement fluidique est alors assez bien contrôlé pour pouvoir polymériser le matériau in-
jecté. Les têtes d’impression comprennent un canal optique où une fibre optique est insérée afin de
photo-réticuler le matériau sous la tête d’impression. Le cinquième chapitre développe la caractérisa-
tion optique du système. Il détaille la chimie de la photopolymérisation et la dose optique seuil à fournir
pour polymériser les hydrogels PEGDA et GelMA. Ce chapitre vérifie aussi que l’impression en flux est
compatible avec nos objectifs de résolution. Ainsi, avec des têtes d’impression optimisées et un système
fluidique fiable, nous avons produit une bibliothèque d’objets en 2D, 2.5D, 3D et en multimatériaux.
Certains objets servent de démonstrations technologiques et d’autres ont des applications biologiques.

Quelques-uns de ces objets sont décrits dans le dernier chapitre de ce manuscrit. Plusieurs ap-
proches ont été envisagées pour utiliser les capacités de la plateforme 3D-FlowPrint. Des structures
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de guidage et de confinement de la croissance cellulaire ont été créés avec des solutions de PEGDA.
D’autres objets ont été imprimés avec du PEGDA fonctionnalisé afin de permettre une croissance
cellulaire sur une surface 3D. Ce chapitre détaille aussi l’influence des paramètres d’impression sur la
viabilité de cellules encapsulées dans la solution d’impression lors de la photopolymérisation en flux.
Ce dernier point est l’aboutissement du processus de développement d’une bioimprimante 3D.

Ce manuscrit passe donc en revue l’ensemble des aspects de la bioimprimante 3D-FlowPrint depuis
les têtes d’impression, le système microfluidique, la photopolymérisation et les applications biologiques.
Il apporte donc une preuve de concept au domaine de la bioimpression pour la manufacture d’objet
multimatériaux à haute résolution.



Chapitre 1

Technologies de bio-impression 3D

1.1 Enjeux et besoins technologiques pour le développement de modèles d’études en
biologie tissulaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
1.1.1 Contexte . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
1.1.2 Les limites et avantages des modèles in-vitro . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
1.1.3 Les types de modèles et leur évolution . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11

1.2 La bioimpression pour produire des modèles de tissus hétérogènes . . . . . . . . . 13
1.2.1 L’apport de la bioimpression . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
1.2.2 Extrusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
1.2.3 Impression de gouttes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
1.2.4 Transfert assisté par laser (LIFT) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20
1.2.5 Technologie hybride multimatériaux . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22
1.2.6 Approches Photo-lithographiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23

Dans ce chapitre, nous proposons une réflexion autour des évolutions technologiques récentes dans
le domaine de la bioimpression 3D appliquée la réalisation de modèles de tissus. Le développement de
modèles de culture hétérogènes, reproduisant fidèlement l’architecture des tissus biologiques a motivé
de nombreux développements permettant d’améliorer les performances en termes de résolution d’im-
pression multimatériaux pour atteindre la haute résolution (10 µm). Outre l’amélioration continue
de la précision de ces technologies, le couplage de l’impression 3D et de la microfluidique a permis
de lever un verrou important pour améliorer les capacités de multiplexage et d’automatisation des
méthodes conventionnelles. Nous aborderons dans ce chapitre les enjeux autour du développement de
modèles, puis nous décrivons les technologies de bioimpression 3D en accentuant sur les capacités haute
résolution et multimatériaux.

1.1 Enjeux et besoins technologiques pour le développement
de modèles d’études en biologie tissulaire

1.1.1 Contexte
La biologie fondamentale, le diagnostic biomédical et le criblage pharmaceutique sont trois do-

maines applicatifs dans le domaine de la médecine et de la santé pour lesquels le développement de
modèles d’études constitue un enjeu commun. Dans la partie ci-dessous, nous évoquons les difficultés
présentes notamment pour le développement de nouvelles molécules pharmaceutiques, car ce domaine
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10 CHAPITRE 1. TECHNOLOGIES DE BIO-IMPRESSION 3D

fournit des informations chiffrées plus facilement analysables. Nous considérons que les problématiques
mises en lumière dans ce domaine précis sont transférables au diagnostic et à la biologie fondamentale.

La production de médicaments est un enjeu majeur pour nos sociétés. L’objectif est de trouver des
molécules avec une balance bénéfices - risques positive. Le processus de développement de nouvelles
molécules demeure un défi de taille au sein de l’industrie pharmaceutique, marqué par des contraintes
de réduction de temps et des coûts associés à ce processus. Cette pression constante découle d’une quête
pour accélérer la mise sur le marché des médicaments tout en maximisant la réussite dès la première
tentative.2 Au fil des années, le développement de médicaments est devenu de plus en plus complexe,
entraînant une diminution significative du nombre de médicaments acceptés depuis les années 1990.3
Cette tendance à la baisse est attribuable à plusieurs facteurs notamment la complexité croissante
des études cliniques.2 En 2014, environ 15% des tentatives de développement parvenaient à franchir
avec succès toutes les étapes nécessaires pour atteindre la commercialisation.4 Le développement d’une
nouvelle molécule active peut coûter jusqu’à 1250 millions de dollars et durer jusqu’à douze ans.2, 3, 5, 6

Cette réalité souligne la complexité intrinsèque de la recherche et du développement de médi-
caments, qui nécessite des investissements importants en termes de temps, de ressources financières
et d’expertise. La législation et les décideurs exercent une pression constante pour réduire les dé-
lais de développement et accroître les chances de réussite lors des essais cliniques. Dans ce contexte,
les scientifiques et l’industrie continuent de rechercher des approches innovantes et des technologies
émergentes qui pourraient contribuer à simplifier et à rationaliser le processus de développement de
médicaments.7, 8 Par projection, la compréhension de pathologie ou l’étude de biologie fondamentale
subit des contraintes similaires qui freinent le progrès dans ces domaines. L’objectif est donc de trou-
ver des moyens efficaces pour étudier plus précisément des systèmes en biologie fondamentale ou en
recherche en pathologie et de tester de nouveaux moyens thérapeutiques.

1.1.2 Les limites et avantages des modèles in-vitro

La recherche en biologie se base sur des modèles d’études, comme décrit sur la figure 1.1.A. L’étude
directe du corps humain, sur des personnes en situation pathologique ou physiologique, soulève des
problèmes éthiques et médicaux, mais fournit, pour l’instant, les résultats les plus précis.9, 10 L’utilisa-
tion de modèles animaux, parfois modifiés génétiquement constitue une alternative pour s’approcher
du système biologique humain.11, 12 Néanmoins, au-delà des problèmes éthiques soulevées par la mise
en place de ces tests, les question de pertinence du modèle animal pour décrire la physiopathologie
humaine est une question fondamentale et des nombreux biais induits par cette approche en recherche
pharmaceutique ont été démontrés.13 Le principe des 3R élaboré en 1959 a défini des objectifs pour la
diminution des expériences animales. Il s’agit de réduire l’expérimentation aux seuls cas indispensables,
de raffiner l’expérimentation en diminuant la souffrance animale et de remplacer les modèles animaux
par des méthodes in-vitro.

À l’opposé des modèles animaux, les modèles in-vitro offrent de nombreuses opportunités pour
s’affranchir des problèmes éthiques et développer de façon parallélisée et standardisée, des plateforme
d’étude et de criblage.7, 8 Le modèle in-vitro le plus répandu est probablement la culture cellulaire
en boite de pétri ou en plaque à puits. Les modèles in-vitro sont des bio-artefacts dont le but est de
mimer un compartiment tissulaire dans la perspective de servir de modèle représentatif pour tester une
hypothèse biologique. Ils associent donc généralement des cellules vivantes à un microenvironnement,
potentiellement au sein de chambres fluidiques ou équipé de capteurs. L’utilisation de modèles in-vitro
permet une standardisation des paramètres de cultures du fait de méthodes de fabrications parallélisées
et reproductibles, qui mènent à une dissémination plus large de ces modèles.

En revanche, ces modèles reconstruits ne permettent pas de reproduire la complexité des tissus ou
d’un organe in-vivo. Ces modèles permettent donc d’adresser un nombre réduits de variables de l’étude
ce qui implique également une réduction de la pertinence des résultats par l’éloignement au système
physiologique humain.11, 14, 15 Le fait de passer de modèles in-vitro avec des cellules humaines, puis
in-vivo sur des animaux, puis in-vivo sur des humains comme présenté sur la figure 1.1.A mènent aussi
à de nombreuses difficultés dans l’interprétation et la transposition des modèles depuis l’animal vers
l’humain.13 Lors du développement de médicaments, certaines molécules ne passent pas le stade de
l’animal alors qu’elles auraient pu potentiellement fonctionner sur des humains, et au contraire, cer-
taines molécules sont démontrées inefficaces sur des humains alors qu’elles l’étaient sur des animaux.16

L’utilisation de modèles proche de l’organe humain permettrait, à terme, de réduire l’importance de
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l’étape animale.

(a) Schéma montrant la complexité et la pertinence
des différents modèles pour l’étude de systèmes hu-
mains. 3D TE signifie ingénierie tissulaire 3D (3D tis-
sue engineering). Issu de17

(b) Schéma des modèles existants de cultures cellu-
laires et tissulaires dans le cas de la recherche sur le
cancer. Des plus simples à gauche en 2D (en haut)
aux plus représentatifs à droite en 3D (en bas). Issue
de18

Figure 1.1 – Schéma des modèles d’études en biologie et évolution des modèles de modèles

Un avantage majeur des modèles in-vitro réside dans leur capacité à réduire la dépendance aux
modèles animaux,19–21 répondant ainsi aux préoccupations éthiques et aux exigences réglementaires.22

Les modèles pourraient aussi être implémentés à la suite de blessures, brûlures ou ablations, en accé-
lérant la guérison de patients.23–27 À plus long terme, des modèles totalement fonctionnels pourraient
même ouvrir la voie à la création d’organes fonctionnels destinés à la transplantation, surmontant ainsi
les défis liés à la compatibilité et à la pénurie d’organes.28, 29 Des preuves de concept encourageantes
ont déjà été obtenues aussi bien sur des modèles animaux30 que sur des tissus humains.23 De plus,
comme abordé précédemment, à courts et moyens termes, ces nouveaux modèles pourraient contri-
buer à l’accélération de la recherche médicale et la simplification du processus de développement de
médicaments.7, 8

1.1.3 Les types de modèles et leur évolution

La figure 1.1.B décrit l’évolution des modèles de culture, des plus simples à gauche en 2D (en
haut), aux plus représentatifs à droite en 3D (en bas). La culture en mono-couche d’un type cellu-
laire représente le cas le plus utilisé en culture cellulaire. Cependant, des différences significatives ont
été constatées parmi les modèles en 2D et en 3D particulièrement en ce qui concerne la signalisation
moléculaire, l’expression des protéines et des gènes, le phénotype cellulaire, la migration cellulaire, la
viabilité cellulaire, la prolifération cellulaire et la réponse aux médicaments.31, 32 Par ailleurs, l’absence
d’une matrice extracellulaire adéquate en 2D pour soutenir et interagir avec les cellules peut également
influencer la pertinence biologique de ces systèmes in-vitro.33 La présence de plusieurs types cellulaires
et d’une ou deux membrane poreuses améliore le système.34, 35 Ces modèles restent statiques, majori-
tairement homogènes, sans gradient et sans arrangement 3D.

Les cultures en 3D, au contraire, permettent aux cellules d’atteindre des niveaux de fonctionna-
lité et d’organisation bien plus élevés par rapport à une culture en monocouche 2D.36–38 Plus ces
environnements artificiels sont similaires à la réalité en termes de dimensionnalité, d’architecture, de
composition cellulaire et de propriétés mécaniques, plus les cellules sont en mesure d’interagir avec leur
environnement biochimique et cellulaire de façon similaire aux tissus réel et de recréer avec précision
les fonctions biologiques spécifiques.19–21

Entre autres, cette approche exige le choix judicieux de matériaux biocompatibles capables de
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reproduire les propriétés mécaniques, la porosité, la dégradabilité et la plasticité des matrices extra-
cellulaires. Une culture cellulaire dans un hydrogel compatible améliore les résultats par rapport à
une culture équivalente en solution.39, 40 De plus, les tissus ne sont pas des systèmes monolithiques
isotropes, mais des construction hétérogènes, présentent des contrastes cellulaires, mécaniques et chi-
miques. Le positionnement de plusieurs matériaux hétérogènes pour la formation de modèles est donc
un objectif clef de ce domaine. Afin que ce concept soit pertinent, il faut que ces matériaux soient au
moins déposés avec une résolution de l’ordre de la taille d’une cellule (10 µm).

L’augmentation de la cohérence et de la complexité des modèles in-vitro peut être atteinte en po-
sitionnant dans l’espace plusieurs types cellulaires. Par exemple, le placement de cellules spécifiques
d’un organe ciblé avec des cellules endothéliales, chacune dans des sous-zones spécifiques, permettrait
la création de modèles vascularisés.41–44 De plus, la capacité à déposer des cellules souches aux endroits
requis dans un bio-objet 3D constituerait une avancée significative pour la création de modèles plus
proches de l’organe ciblé.45–48 Ce point rejoint le précédent dans la volonté de maîtriser précisément
le placement de plusieurs matériaux et types cellulaires pour la création d’un modèle tissulaire.

L’intégration de sphéroïdes (agrégats de cellules), en tant qu’entités biologiques présentant des pro-
priétés avancées par rapport aux cellules individuelles, améliorerait ces modèles.49–51 Les sphéroïdes
pourraient rapidement s’approprier les modèles in-vitro et générer de manière efficace les fonctions
biologiques ciblées. L’utilisation de sphéroïdes peut être un avantage mais leur mise en forme est plus
complexe et moins précise que celle de cellules en suspension dans un gel.

Les technologies de bioimpression 3D offrent des perspectives prometteuses pour accélérer le déve-
loppement de nouveaux modèles. La bioimpression 3D est une technologie encore en développement
qui permettrait de créer des tissus sur mesure en reproduisant avec précision des modèles biologiques
3D complexes, en supportant une culture cellulaire en surface (scaffold) ensemencée après impression52

ou à l’intérieur d’un hydrogel (cell-laden) avec les cellules encapsulées dès l’impression.21, 53–55 Enfin,
une fois le modèle imprimé, il pourra être implémenté dans une puce microfluidique pour incubation
avec des nutriments, potentiellement sous forme de gradients, et stimuli. Cette étape est postérieure à
la création de l’objet, étape sur laquelle nous nous concentrons dans ce manuscrit.

La bio-impression 3D réduirait considérablement le temps et les coûts associés au développement de
médicaments en offrant des tests plus rapides et plus représentatifs de la réalité biologique. Cette avan-
cée pourrait minimiser l’utilisation d’animaux dans la recherche. À long terme, cette technique pour-
rait faciliter la création d’organes fonctionnels pour la transplantation en surmontant les contraintes
de compatibilité et de pénurie d’organes.28, 29 Des preuves de concepts ont déjà été réalisées sur des
animaux (dont études in-vivo de régénération d’os, cartilage, dent, peau30) et humains (dont peau56

et vessie23).
En résumé, la bio-impression 3D permettrait la création de modèles tissulaires, pour autant qu’elle

atteigne certains critères. Il faut qu’elle puisse déposer différents matériaux ou types cellulaires afin
de reproduire l’hétérogénéité de l’organe ciblé. Ces matériaux doivent être mis en forme en 3D afin de
respecter la géométrie externe (la surface du modèle) et interne (l’arrangement des différents matériaux
et types cellulaires). La géométrie doit être fiable à l’échelle de grandeur d’une cellule, soit 10 µm. Dans
le but d’identifier ou de concevoir une plateforme de bio-impression 3D capable de créer des modèles
pertinents de tissus biologiques, nous retenons les deux critères suivants ; l’aspect multimatériaux et
la haute résolution.

En conclusion de cette première partie, l’objectif de ce travail est de contribuer aux développe-
ments de modèles microphysiologiques. La bioimpression 3D est une technologie prometteuse pour la
réalisation de ces systèmes. Les critères d’hétérogénéité et de résolution des structures ont été mis en
avant afin d’étudier les différentes plateformes de bio-impression 3D. Dans cette thèse, nous étudions
donc les outils pour la création de modèles microphysiologiques et pour effectuer des tests in-vitro.
Dans notre approche, nous ne développerons pas nous-mêmes les modèles d’études, mais développons
un outil pour pouvoir les créer.
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1.2 La bioimpression pour produire des modèles de tissus hé-
térogènes

La bioimpression 3D offre une approche technologique novatrice dans le domaine biomédical. Elle
permet la fabrication précise de structures cellulaires tridimensionnelles en utilisant des bio-encres
composées de cellules vivantes, de milieux biologiques et de biomatériaux de type hydrogels. La bioim-
pression 3D est le domaine qui applique l’impression 3D à la biologie et à la santé. Elle est basée sur
les procédés d’impression 3D classiques, développés dans la première partie de cette section. Il s’agit
ensuite d’adapter cette science à la biologie par l’utilisation de modèles cellulaires, de biomatériaux
et de techniques biocompatibles. Les technologies principales de bioimpression 3D, à savoir la micro-
extrusion, le jet d’encre et le transfert assisté par laser, sont présentées ensuite. La stéréolithographie,
sur laquelle la technologie de la thèse est fortement basée, est mise en avant dans la dernière section.
Le principe de base de chaque technologie est détaillé puis les différentes possibilités pour la création
d’objets multimatériaux et haute résolution sont passées en revue. Dans l’étude des multiples plate-
formes d’impression 3D existantes, nous nous sommes concentrés la bio-impression de matériaux de
type hydrogels qui sont à la base de nombreux modèles de microenvironnement tissulaire.

1.2.1 L’apport de la bioimpression

1.2.1.1 Le principe général de l’impression 3D classique

L’impression 3D est une méthode de fabrication additive. C’est une technologie qui permet de créer
des objets tridimensionnels, traditionnellement par un procédé de construction couche par couche. La
gamme de matériaux est très large et inclut les matériaux polymères, le métal, la céramique57 ou des
biomatériaux, ces derniers pouvant inclure des cellules.58, 59

Le processus d’impression 3D est décrit sur la figure 1.2.A. Il commence par une phase de conception
assistée par ordinateur (CAO) qui permet de créer une image numérique de l’objet recherché. Les
utilisateurs modélisent l’objet en 3D, en définissant ses dimensions, sa forme et sa structure. Le logiciel
exporte le fichier en format numérique STL.

À l’aide d’un vectoriseur (slicer), le fichier est ensuite découpé virtuellement en couches fines,
puis chaque couche en vecteurs, définissant ainsi la trajectoire que l’imprimante 3D suivra pour créer
l’objet final. Le vectoriseur génère des instructions pour l’imprimante, indiquant la direction de la
tête d’impression (ou du laser), la vitesse et les autres variables nécessaires à l’impression de chaque
vecteur. Ces paramètres de l’imprimante 3D sont générés en fichier Gcode. Certaines imprimantes
impriment des couches entières sans vecteurs,60 et d’autres imprimantes utilisent encore des procédés
plus spécifiques sans couche.61, 62 Le vectoriseur doit être adapté à chaque méthode.

Le Gcode est enfin transmis à l’imprimante qui crée finalement la pièce. Le procédé d’impression
3D proprement dit implique de positionner un matériau à l’emplacement désiré et de le transformer
(physiquement ou chimiquement) afin qu’il se maintienne mécaniquement.

Les avantages de l’impression 3D sont nombreux. Elle permet en un temps réduit de créer des objets
tridimensionnels complexes, d’accélérer le processus de prototypage et de production, de réduire les
déchets de matériaux, d’accéder à des librairies de matériaux aux propriétés très variées et d’éliminer
souvent le besoin d’outils coûteux.65 Il est intéressant de noter que la phase de conception peut être
avantageusement remplacée par une étape d’imagerie, par scanner 3D, photogrammétrie ou encore par
tomographie X, puis de le reproduire à l’identique pour effectuer des essais sur le modèle imprimé.66

Dans les parties suivantes, nous analysons en détail les aspects clefs de la bio-impression, à savoir
l’ajout de cellules dans ou sur les objets imprimés et la polymérisation de biomatériaux avant de
continuer vers l’étude des technologies de mise en forme par bioimpression.

1.2.1.2 De l’impression 3D à la bioimpression

Deux approches peuvent être considérées dans le cas de la bioimpression : dans une première
approche, l’objet réalisé est un support de culture, permettant d’accueillir des cellules en surface (scaf-
fold).52 Dans une deuxième approche, les cellules peuvent être incorporées dans le volume, dans le
matériau utilisé pour l’impression (cell-laden).55 Une fois imprimées, les cellules se développent dans
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(a) Schéma de l’impression 3D depuis la conception
d’un objet jusqu’à son impression. Issu de63

(b) Schéma de la bioimpression 3D dans le cas d’une
ré-implantation. Issu de64

Figure 1.2 – Schéma du processus de l’impression 3D générale et plus particulièrement de la bioim-
pression 3D

l’objet 3D créé en fonction de l’application biologique choisie. Plus l’objet créé est proche de la réalité
en termes de dimensionnalité, de facteurs biologiques, de positionnement des types cellulaires, de pro-
priétés mécaniques, plus les cellules peuvent recréer des fonctions biologiques précises.37, 38 Pour un
modèle de type scaffold, la culture est surfacique, et c’est avant tout la géométrie 3D et les propriétés
de surface qui sont mises en avant pour la création d’un modèle particulier.52

Ces cultures peuvent s’effectuer avec des cellules de lignées immortalisées ou avec des cellules pri-
maires prélevées sur des patients.67, 68 Les cellules primaires donnent des résultats plus fiables par
rapport à leur développement ou leur réponse à des molécules.69 Les cellules de lignées, au contraire,
fournissent des résultats plus reproductibles, mais plus éloignés de l’organe physiologique.

L’utilisation de plusieurs types cellulaires, comme la combinaison de cellules spécifiques (soma-
tiques ou souches) d’un organe ciblé avec des cellules endothéliales, mène à des modèles d’étude plus
représentatifs de l’organe physiologique.41–48 Dans les deux cas de figures, il est important de définir
de façon très précise et contrôlée les paramètres du microenvironnements auxquelles les cellules sont
soumises. Ces conditions permettent de définir les conditions initiales de la culture qui permettront aux
cellules de migrer, proliférer, le cas échéant se différencier et atteindre un stade fonctionnel similaire à
celui de l’organe ou du tissu visé. De cette idée découle la nécessité de créer des microenvironnements
hétérogène où les différents types cellulaires sont positionnés en accord avec le design de l’objet.

Pour la bio-impression 3D, le système d’impression doit être biocompatible, en gardant les cellules
viables. Il faut être vigilant à l’impact de la lumière sur les cellules (pour les processus de photo-
polymérisation des matériaux),70–73 du cisaillement sur les cellules (micro-extrusion, jet d’encre et
impression assistée par microfluidique),74–78 de chocs cinétiques (impression assistée par laser (LIFT)
et jet d’encre),79, 80 de la présence d’espèces chimiques cytotoxiques (entre autres les photo-initiateurs
en photo-polymérisation)81–84 et du temps d’impression.79, 85 Ces différents aspects sont abordés lors
de la description de chaque technique.

1.2.1.3 Le choix de biomatériaux en bio-impression 3D

En bio-impression 3D, le matériau est appelé bioencre ou biomatériau. Ces matériaux sont d’origine
biologique, comme la gélatine, l’acide hyaluronique, l’alginate, etc. ou synthétique, comme le Polyethy-
lene Glycol, Diacrylate (PEGDA), le pluronic ou l’acide polylactique (voir tableau 1.1). Les polymères
artificiels ont l’avantage d’être généralement peu coûteux, reproductibles et mécaniquement solides.
Ils n’offrent cependant pas d’adhésion pour les cellules et ne sont pas dégradables. Les polymères ar-
tificiels au contraire présentent généralement des sites d’adhésion, en surface ou dans le volume. La
variabilité est plus importante et ils sont généralement mécaniquement moins stables.86–88 La mé-
thode d’extraction peut aussi conduire à des réponses biologiques variables, un phénomène connu avec
le matrigel.89
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Matériaux Origine
biologique

Méthodes Biodégradable Adhésion
cellulaire

Gélatine, méthacrylate
(GelMA)

Oui EBB, DBB, SLA Oui Oui

Acide hyaluronic,
methacrylate (HAMA)

Oui EBB, DBB, SLA Oui Oui

Alginate, méthacrylate
(AlgMA)

Oui EBB, DBB, SLA, LIFT Oui Non

collagen, méthacrylate
(ColMA)

Oui EBB, DBB, SLA Oui Oui

Agarose Oui EBB Oui Oui
Chitosan Oui EBB, SLA Oui /
Silk Oui EBB, DBB Oui Oui
Fibrin Oui EBB, DBB, LIFT Oui Oui
Méthyl cellulose Oui EBB, DBB Oui Non
Gellan gum Oui EBB Oui Non
Matrigel Oui EBB, DBB, LIFT Oui Oui
Decellularized ECM Oui EBB Oui Oui

Polyéthylene glycol, diacrylate
(PEGDA)

Non EBB, DBB, SLA Non Non

PVP Non EBB, DBB Non Non
PLGA Non EBB Non Non
Pluronic Non EBB, DBB, SLA Non Oui
PNIPAAM Non EBB Non /
Poly(lactique acide) (PLA) Non EBB Non Non
Poly(e-caprolactone) (PCL) Non EBB Non Non

Table 1.1 – Tableau des principaux matériaux de bio-impression. Méthodes : EBB : Extrusion based
bioprinting - Micro-extrusion, DBB : Droplet based bioprinting - Jet d’encre, SLA : stéréolithographie,
LIFT : Laser indused forward transfer - transfert laser. Non-exhaustif. Construit à partir de86–88

Les matériaux de bio-impression 3D doivent posséder des propriétés spécifiques biologiques (afin
de permettre la culture cellulaire sans être toxique), mécaniques (afin de maintenir leur forme 3D)
et ils doivent pouvoir être mis en forme par le procédé d’impression choisi. Les spécificités de chaque
méthode par rapport aux matériaux sont décrites dans les parties suivantes. Le tableau 1.1 montre
plusieurs polymères d’origine naturelle modifiés avec des groupements acrylates afin de pouvoir être
photo-polymérisés.

La bioimpression 3D peut aussi concerner l’impression de pièces en métal ou céramique pour l’im-
pression de pièces inertes, mais avec des propriétés biologiquement pertinentes. Par exemple, sur la
figure 1.2.B, le schéma du remplacement d’une mandibule personnalisée est décrit.64 Les cellules et
tissus ne coloniseront pas ou peu cet objet mais il peut tout de même faire partie du corps du patient
et reproduire les fonctions de l’organe d’origine. Le matériau doit tout de même être biocompatible
afin de ne pas engendrer de réponse immunitaire ou de cytotoxicité. L’imagerie couplée à l’impression
3D apporte une précision inégalée pour la médecine régénérative.
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1.2.2 Extrusion

1.2.2.1 Principe général

La micro-extrusion 3D est une technique parmi les plus employées en bioimpression.90 La méthode
de micro-extrusion repose sur l’utilisation de buses extrudeuses, de diamètres généralement de l’ordre
de quelques centaines de micromètres.91 Ces buses sont mises en mouvement suivant un système de
déplacement triple axes au-dessus d’un substrat. Ces buses permettent de contrôler la quantité et
la disposition des matériaux biologiques déposés. Plusieurs méthodes pour le contrôle de l’extrusion
existe : avec des vis sans fin, avec de la pression ou avec un piston.92

Le dépôt de matériaux biologiques est réalisé sous forme de cylindres juxtaposés. Ces cylindres sont
assemblés pour former une couche, puis ils sont stratifiés pour former des structures tridimensionnelles.
Le processus d’extrusion requiert un contrôle précis des propriétés rhéologique du matériau. Afin de sta-
biliser l’objet 3D, le matériau extrudé doit se solidifier une fois extrudé. Il peut être photo-polymérisé
par une lampe externe, réticulé chimiquement (extrudé dans un bain réticulant ou projection d’un
spray par exemple) ou solidifié par contrôle de ses propriétés rhéologiques.93, 94 Ce dernier cas est le
plus courant. Le matériau est très visqueux, de l’ordre de 100 - 10 000 mPa.s généralement,95 voire so-
lide, mais possède des propriétés rhéofluidifiantes sous cisaillement (shear thinning). Sous contrainte,
il devient moins visqueux, facilitant son extrusion. Une fois extrudé, il redevient stable et garde sa
forme. Afin d’obtenir une viscosité compatible avec l’impression, la méthode de micro-extrusion de-
mande parfois la modification de la température d’extrusion, de la concentration en polymère, du
poids moléculaire ou l’ajout de molécules tierces, ce qui rajoute des contraintes sur la formulation.96

La micro-extrusion peut aussi impliquer l’utilisation d’un mécanisme de polymérisation externe par
l’utilisation d’une source lumineuse dans le cas d’un matériau photosensible ou d’un agent de chélation
(tel que l’utilisation de solutions concentrées en calcium pour l’alginate).97 Nous voyons au travers de
ces exemple que le procédé d’extrusion et les modalités de mises en forme sont intimement dépendantes
des propriétés rhéologique et physico-chimiques des matériaux.

Afin de contourner les problématiques de tenue du matériau, la méthode de micro-extrusion en sus-
pension (Freeform Reversible Embedding of Suspended Hydrogels Bioprinting) a été développée. Elle
consiste à extruder le matériau imprimable dans un matériau support sacrificiel qui agit comme un
échafaudage temporaire, permettant de maintenir la structure pendant l’impression.98 Le matériau est
extrudé par une buse dans le volume du matériau support dont les propriétés rhéologiques, notamment
de viscosité, permettent le déplacement de la buse sans perturbation de la structure de la pièces impri-
mée. Une fois la bioimpression terminée, le matériau support peut être éliminé en laissant derrière lui
une structure 3D ou être gardé pour servir au développement biologique.99 Cette méthode facilite la
création de structures 3D complexes, car le matériau à imprimer n’a pas de contrainte de tenue. Cela
a par exemple permis l’extrusion de biomatériaux à très haute densité cellulaire.99

Enfin, la micro-extrusion applique des contraintes mécaniques de cisaillement sur les solutions lors
de l’extrusion dans la buse. Si des cellules sont en suspension dans le matériau, ces contraintes peuvent
affecter leur viabilité. Il est important d’optimiser ces processus pour maximiser la viabilité cellu-
laire.78, 100

1.2.2.2 Extrusion multivoies

Un des avantages de l’extrusion provient de sa capacité d’impression de différents matériaux. La
méthode la plus classique est la juxtaposition de plusieurs buses extrudeuses, mais il est aussi possible
d’intégrer plusieurs canaux dans une même buse ou de coupler microfluidique et extrusion afin d’injecter
successivement les différents matériaux.

L’extrusion multimatériaux avec plusieurs seringues La technique la plus simple en micro-
extrusion est d’alterner entre plusieurs buses d’extrusion. Il est possible d’aligner plusieurs buses sur le
système d’axes 3D et de les motoriser entre deux positions passives ou actives. Seule la buse active est
positionnée pour extruder du matériau. Les buses sont ensuite alternées afin d’imprimer successivement
les matériaux pour former l’objet multimatériaux.

La littérature est prolifique sur ce sujet. Par exemple, en 2014, Kolesky et al. ont démontré la
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bioimpression de trois types cellulaires avec trois buses d’extrusion.101 Ils ont imprimé des objets
mélangeant fibroblastes et cellules endothéliales pour la création de tissus irrigués. Ils ont pu réaliser
cette expérience sans se soucier de la tenue des gels extrudés par une impression encapsulée dans un
bloc de GelMA (embedded printing). De manière similaire, Kang et al. ont pu imprimer en 2016 des
objets implantables in-vivo102 (voir Fig. 1.3.A). Ils ont imprimé des cellules de cartilages / muscles /
os, du matériau de maintien en poly ϵ-caprolactone (PCL) et du matériau sacrificiel pluronic F-127.

(a) Schéma d’une plateforme d’extrusion multimaté-
riaux à travers de multiples buses. Issu de102

(b) Schéma d’une plateforme d’extrusion multimaté-
riaux à travers une seule buse. Issue de103

Figure 1.3 – Techniques multivoies pour impressions multimatériaux en extrusion

La proposition de Lee et al. d’une imprimante 3D multimatériaux par extrusion en open-source, au
niveau pièces et logiciels,104 démontre la maturité du domaine. D’autres équipes ont enfin développé
des techniques plus complexes comme Hong et al. avec une imprimante cinq axes multimatériaux qui
s’affranchit de l’impression planaire.105

L’extrusion multimatériaux avec une seule tête multicanaux Il existe d’autres technologies
d’extrusion multimatériaux qui n’utilisent qu’une tête d’impression. Liu et al. ont proposé une mé-
thode en 2017103 dans laquelle ils ont connecté jusqu’à sept canaux en verre ou en métal pour créer
une buse d’extrusion multimatériaux (voir Fig. 1.3.B). Ces canaux sont chacun reliés à un réservoir de
bioencre actionné sous pression. Par une commande numérique d’un réseau de vanne, l’utilisateur peut
décider d’extruder une seule ou plusieurs résines. Puisque chacune des résines est acheminée jusqu’à
l’extrémité de la buse, le temps de changement de matériaux est extrêmement faible. L’utilisateur
peut aussi décider d’extruder plusieurs matériaux en même temps afin de créer des mélanges ou des
gradients. La contrainte reste le besoin d’avoir des matériaux avec des propriétés similaires d’extrusion,
ce qui est rarement le cas. Rocca et al. ont développé une technologie similaire pour de l’extrusion
encapsulée.106 Cameron et al. ont utilisé en 2020 une imprimante commerciale Cellink avec plusieurs
seringues pour les recombiner en une seule seringue d’extrusion.107 Par un système de connecteurs
fluidiques, ils acheminent jusqu’à quatre différents matériaux, initialement contenus dans les quatre
seringues individuelles de l’imprimante. Ils ont prouvé que cette méthode permettait la production
d’un objet moins discontinu biologiquement et mécaniquement qu’avec plusieurs buses.

Certaines équipes ont développé des technologies plus originales. Gao et al. ont décidé de positionner
deux buses de façon juxtaposée pour imprimer en simultané deux matériaux.108 Ils peuvent imprimer
un seul des deux matériaux ou les deux à la fois. Larson et al. ont eux combiné quatre matériaux dans
une tête d’extrusion particulière.109 Cette tête contient une couche extérieure enrobant les trois autres
matériaux, deux canaux internes pour approvisionner les matériaux d’intérêt, et un matériau central
transparent qui sépare les matériaux d’intérêt. L’ensemble de la tête peut être en rotation. Ils ont ainsi
démontré l’impression d’une structure en double hélice (les deux matériaux d’intérêt) supportée par
le matériau central et celui de la couche externe. Ces deux équipes ont pu caractériser leurs systèmes,
mais leurs méthodes semblent peu applicables à des situations nouvelles.

L’extrusion multimatériaux à travers une seule seringue est une méthode efficace dans le cas de
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matériaux compatibles. Cette méthode permet une extrusion continue avec des temps courts de chan-
gement et aucun problème d’alignement.

1.2.2.3 Couplage de la microfluidique et de l’impression par extrusion

La microfluidique est une science permettant la manipulation précise des fluides pour contrôler
les phénomènes physico-chimiques aux échelles nano-micrométriques.110–114 En réduisant considéra-
blement les volumes de réactifs nécessaires dans les expériences, la microfluidique permet notamment
des économies substantielles des coûts par rapport aux méthodes traditionnelles.115, 116 Cette science
a été maintes fois décrite et nous faisons ici le choix de nous concentrer directement sur les techno-
logies de bioimpression qui profitent de ses avantages. La microfluidique peut en effet être combinée
à l’extrusion. Cela permet de sélectionner le fluide à extruder avec une capacité de multiplexage ou
d’extruder une combinaison de plusieurs matériau.

L’extrusion multimatériaux avec une tête d’impression microfluidique Avec des fluides peu
visqueux, il est possible d’utiliser la microfluidique pour fabriquer des objets multimatériaux par extru-
sion. Les têtes d’impression peuvent être considérées comme des puces microfluidiques qui contiennent
plusieurs canaux d’entrées et convergent vers un même canal de sortie. En choisissant d’appliquer une
pression ou un débit sur l’un de ces canaux, sans en appliquer sur les autres voies, ce canal sera extrudé
au profit des autres. L’avantage est qu’il n’y a qu’une seule buse d’extrusion.

Serex et al. ont créé une tête avec une technologie planaire pour bénéficier de trois canaux d’en-
trée.117 Ils ont ensuite implémenté des jonctions en T ou des ’mixeurs’ pour obtenir un seul canal
d’extrusion. Cette approche leur permet d’imprimer un matériau, une combinaison de plusieurs ou un
mélange. Ils ont par exemple montré une fréquence de changement entre deux fluides successifs de 2
Hz. Feng et al. ont proposé une plateforme similaire dans laquelle la tête peut tourner sur elle-même.118

L’entreprise Aspect Biosystems commercialise une tête d’impression microfluidique multimatériaux.
Skylar-Scott et al. ont optimisé cette idée via des têtes d’impression où quatre canaux fluidiques

convergent119 (voir Fig. 1.4.A). Ils commandent en pression l’extrusion d’un des matériaux en évitant
que ce matériau remonte dans les autres canaux. Par un jeu d’optimisation de la longueur des canaux,
et donc de la résistance microfluidique, une pression équivalente est nécessaire pour l’extrusion de
matériaux à viscosités différentes. Ils ont pu prouver une vitesse de changement de fluide extrêmement
rapide jusqu’à 50 Hz. Ils ont choisi de positionner plusieurs buses équivalentes, toutes reliées de la
même façon aux réservoirs, pour pouvoir extruder en parallèle. Ce procédé permet d’imprimer seule-
ment des motifs identiques sous la forme de réseaux 2D. Pour des objets répétitifs, le gain de temps
est important, mais cela semble une application de niche.

L’impression coaxiale et assistée par microfluidique La méthode de micro-extrusion coaxiale,
assistée par la microfluidique, représente une méthode spécifique de la micro-extrusion 3D. Cette ap-
proche repose sur le dépôt simultané et précis de deux matériaux distincts à travers des buses coaxiales.
Le matériau central, parfois une bioencre contenant des cellules, est entouré d’un matériau externe qui
agit comme une matrice ou un support.121 Ce matériau externe peut aussi servir de réticulant pour
le matériau interne.122 La microfluidique est utilisée pour réguler les flux liquides des matériaux à
l’échelle microscopique à travers les buses, ce qui permet de maintenir une cohérence dans le dépôt des
matériaux et d’obtenir des ratios de composition contrôlée.

Il est possible de combiner l’impression coaxiale avec l’extrusion multimatériaux microfluidiques.
Dans ce cas, le fluide enveloppe peut rester identique. Les changements, couplages ou mélanges des
fluides d’intérêt se font en amont de la juxtaposition avec l’enveloppe coaxiale.123, 124

De manière proche de l’impression coaxiale, il est possible d’emprisonner des gouttes d’un second
matériau dans un fluide porteur polymérisable. À la place de flux continu de matériau central, le
fluide intérieur est discrétisé et segmenté en gouttes dans le matériau porteur. Li et al. ont créé des
objets multimatériaux, en changeant le contenu des gouttes.125 Grâce aux procédés microfluidiques,
ils ont pu imprimer un matériau porteur contenant des gouttes d’un matériau A, d’un matériau B ou
de composition A-B variable. Il est aussi possible d’imprimer un matériau hétérogène contenant une
densité variable de gouttes. Marcotulli et al. ont ainsi imaginé un procédé pour contrôler la porosité
dans un gel120 (voir Fig. 1.4.B) En effet, ils impriment avec une tête microfluidique en créant des
gouttes de matériau soluble dans une enveloppe de biomatériau. Puis, ils développent l’objet imprimé
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(a) Image d’une tête d’impression multibuses mul-
timatériaux par séquentialisation microfluidique des
matériaux. Issue de119

(b) Schéma et images de la création de gouttes de
matériaux solubles dans une enveloppe de matériau
polymérisable et objet 3D avec porosité variable sur
quatre couches. Issus de120

Figure 1.4 – Techniques microfluidiques pour impressions multimatériaux en extrusion

et obtiennent des parties creuses à la place des gouttes.

La micro-extrusion est la méthode la plus utilisée en bioimpression 3D.90 Dans cette partie, nous
avons pu voir que de nombreuses équipes ont pu l’appliquer à la création d’objets multimatériaux.
Toutefois, le procédé d’extrusion peut être amélioré, car il possède une résolution limitée par la taille
de la buse d’extrusion ou la difficulté d’obtenir des pièces à rapports de forme élevés. Il remplit donc
un seul des deux objectifs pour la création de modèles (impression multimatériaux mais non haute
résolution). Cette méthode est aussi majoritairement limitée aux matériaux à forte viscosité et aux
propriétés de shear-thinning.

1.2.3 Impression de gouttes

1.2.3.1 Principe général

L’impression par jet d’encre en bioimpression 3D est une autre méthode de fabrication de structures
tridimensionnelles à partir de biomatériaux. Cette approche repose sur le dépôt précis de gouttelettes
de bioencre, composées de biomatériaux et parfois de cellules vivantes, sur une surface de construction,
suivant un modèle de conception prédéterminé.

Le processus d’impression par jet d’encre met en œuvre des buses d’impression déplacées sur un
système triple axes, comme en micro-extrusion. Par une impulsion appliquée à la buse, la pression
intérieure augmente, provoquant l’éjection contrôlée d’une gouttelette par l’orifice de la buse. La taille
et la vitesse de l’éjection des gouttelettes sont soigneusement régulées pour assurer une précision et
une uniformité optimales dans le dépôt des matériaux. L’impulsion peut être soit thermique, avec la
génération d’une bulle d’air, soit électrique avec le mouvement d’un composant piézo-électrique, soit
électrodynamique avec un champ électrique, soit mécanique avec une microvalve.88, 126, 127 Une équipe
a aussi pu créer une tête par procédé de lithographie qui aspire passivement du liquide avant de le
déposer avec une précision micrométrique grâce à un système triple axes.128

Les gouttelettes déposées fusionnent et durcissent sur la surface de construction, couche après
couche, pour construire la structure finale. La solidification des gouttelettes se fait par des procé-
dés similaires à ceux de l’extrusion : photo-polymérisation par une lampe extérieure, polymérisation
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chimique ou solidification physique. La précision de l’impression par jet d’encre dépend de plusieurs
facteurs, notamment la taille des gouttelettes, la fréquence d’éjection, la résolution du positionnement
de la buse et la composition de la bioencre. À ses spécifications techniques se rajoute la sélection ap-
propriée de la viscosité et la densité de la bioencre. Ces paramètres influencent directement la qualité,
la résolution et la viabilité des structures tissulaires créées.127, 129

Généralement, l’impression par jet d’encre nécessite des viscosités spécifiques de l’ordre de 0.4-100
mPa.s et des propriétés de capillarité par rapport à la buse.130, 131 D’autres procédés proches du dépôt
de gouttes ont été développés pour imprimer à haute viscosité jusqu’à 25 000 mPa.s.132

Grâce aux puces microfluidiques, il est possible de mixer plusieurs matériaux en amont de la forma-
tion de la goutte.133 Il est aussi possible avec des procédés optiques de détecter la présence d’une cellule
ou d’un sphéroïde dans les gouttes afin de les positionner sur un substrat ou de les éjecter vers un
canal de déchets. Une puce microfluidique permet aussi de créer des gouttelettes d’un matériau dans un
fluide porteur non-miscible. En reliant une telle puce à un système de déplacement 3D, il est possible
de positionner ces gouttes sur un substrat, lui-même immergé dans ce même fluide porteur.133, 134 Le
concept est transposable à celui du jet d’encre habituel en transférant le concept de l’air au liquide.

L’impression 3D par jet d’encre est une méthode utile pour la création d’objets. Cependant, le
matériau doit avoir la bonne viscosité et les bonnes propriétés de capillarité pour pouvoir être éjecté.
La structuration 3D précise est difficile à atteindre à cause de l’écrasement des gouttes lors de leurs
atterrissages sur l’objet. Les matériaux doivent toujours avoir des propriétés de maintien, comme en
micro-extrusion, ce qui peut limiter leur choix. Enfin, la viabilité de cellules en suspension peut être
impactée par le procédé d’éjection des gouttes.79

1.2.3.2 Le jet d’encre multimatériaux

De façon similaire à la micro-extrusion multimatériaux, il est possible de positionner plusieurs têtes
d’impression à jet d’encre de façon juxtaposée. Chaque tête contient un matériau différent. Puisque
les buses ne sont pas en contact avec le substrat (ou la couche précédente), il est possible de garder
toutes les buses au même niveau, au contraire de la micro-extrusion multibuses qui doit les motoriser
en position verticale active ou passive.

Dès 2003, des travaux sont publiés sur des impressions multimatériaux avec la technique du jet
d’encre.135 Mironov et al. ont amélioré le procédé d’impression par jet d’encre contenant des agrégats
cellulaires. Ils ont proposé, mais n’ont pas démontré, l’impression multimatériaux d’agrégats de cellules
endothéliales d’une part et de cellules musculaires d’autre part. L’impression d’objets 3D multimaté-
riaux par jet d’encre a entre autres été réussie par Sakai et al.136 (voir Fig. 1.5.A). Ils ont imprimé des
structures d’alginate qu’ils ont recouvertes de gélatine. Leur système permettait aussi de dispenser le
polymère par une buse et le catalyseur réticulant par une autre buse.

En dehors de construction 3D, Jones et al. ont développé un système de dispense dans des plaques
à puits.139 Ce système permet de titrer de manière précise certaines solutions dans chacun des puits
afin de mesurer l’influence de ces solutions sur des cultures cellulaires. Ils n’ont pas fait de construction
3D, mais ont employé de manière puissante la capacité de mitigation de leur système.

La projection de goutte est une méthode rapide capable de déposer plusieurs matériaux. Cependant,
cette technique est toujours limitée dans sa capacité à créer des objets réellement 3D par l’aplatisse-
ment des gouttes à leur point d’atterrissage. La résolution du système reste aussi contrainte par la
méthode d’éjection des gouttes. Enfin, les matériaux doivent posséder des propriétés compatibles avec
la formation des gouttes (viscosités faibles et propriétés de capillarité adaptées à la buse). Par l’analyse
de ces différentes limitations, la bio-impression 3D par jet d’encre n’atteint pas les objectifs fixés pour
la création de modèles fonctionnels.

1.2.4 Transfert assisté par laser (LIFT)

1.2.4.1 Principe général

L’impression 3D par transfert assisté par laser (Laser Induced Forward Transfer, LIFT) est une
méthode à part des deux précédentes par le fait qu’elle ne requière pas de buse. En LIFT, un laser est
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(a) Schéma et image d’une construction
multimatériaux par jet d’encre. Issus de136

(b) Image de sept macro-couches, for-
mées chacune de quatre couches soit de
fibroblastes (verts), soit de kératinocytes
(rouges). Imprimées par LIFT. Issu de137

(c) Schéma et image d’un médicament im-
primé en 3D par combinaison de dépôt de
poudre et de fusion de poudre. Issus de138

Figure 1.5 – Images d’impressions multimatériaux par jet d’encre, LIFT et techniques hybrides

focalisé sur une surface porteuse d’un film de bioencre, située au-dessus du substrat de l’objet 3D à
créer. Le laser induit l’éjection contrôlée de microgouttelettes de bioencre, contenant potentiellement
des cellules vivantes, sur le substrat.140

Le processus LIFT met en œuvre un laser pulsé qui est focalisé sur une plaque mince de matériau
absorbant. Sous cet absorbant est placé une couche de bioencre. Lorsque le laser est activé, il génère
une onde de choc thermique au point de l’impact qui propulse une gouttelette de bioencre de manière
précise et dirigée vers le substrat.80, 141 La taille, la vitesse et la trajectoire de l’éjection des gouttelettes
sont soigneusement contrôlées en ajustant les paramètres du laser, la composition et la viscosité de la
bioencre et la distance entre la source du laser et la surface de construction.80 Les gouttelettes éjectées
se déposent sur la surface de construction et fusionnent pour former une structure tridimensionnelle.
Cette méthode permet de différencier le matériau source de l’objet final. Il est par exemple possible
de viser des cellules individuelles sur la surface source afin d’obtenir un objet final à haute densité
cellulaire.142, 143

1.2.4.2 L’impression 3D par transfert laser multimatériaux

La technique LIFT permet d’atteindre une résolution de l’ordre de la cellule unique, ce qu’elle est la
seule à permettre. Cependant, sa capacité à créer des structures multimatériaux est limitée, car chaque
matériau doit être préparé et positionné sur une plaque spécifique au-dessus du substrat. Imprimer
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plusieurs matériaux nécessite de préparer autant de plaques ou de sectionner la plaque en plusieurs
parties hétérogènes.

En 2010, Guillotin et al. ont démontré la capacité d’impression de plusieurs matériaux, à savoir des
cellules endothéliales marquées en rouge ou en vert.142 Ils ont pu montrer la création de deux cercles
concentriques de couleurs différentes. De la 2D à la 2.5D, Koch et al. ont préparé une plaque avec des
fibroblastes et des kératinocytes137 (voir Fig. 1.5.B). Ils ont imprimé quatre couches de kératinocytes
puis quatre couches de fibroblastes et ont recommencé pour obtenir sept macro-couches. Cette méthode
a permis la reconstruction d’un modèle de peau. La construction d’objet 3D ne semble pas réalisable
à ce point.

La technologie LIFT fait face à certaines limites, comme la complexité de création de la plaque
absorbante, qui doit être recouverte d’une couche de biomatériaux. Il est aussi difficile de créer des
objets réellement 3D car, comme en jet d’encre, l’écrasement de la goutte à l’atterrissage sur le sub-
strat complique les rapports de forme. En revanche, cette technologie est bien adaptée à la création
d’objets surfaciques, comme la peau.137 Enfin, la création d’objets multimatériaux est compliquée par
le besoin d’échanger entre plusieurs surfaces absorbantes supportant les biomatériaux. Par l’analyse
de ces différentes limitations, la bio-impression 3D par LIFT n’atteint pas les objectifs fixés pour la
création de modèles fonctionnels.

1.2.5 Technologie hybride multimatériaux
D’autres équipes ont atteint l’impression 3D multimatériaux en combinant plusieurs technologies.

Ghosh et al. ont décrit des combinaisons d’extrusion 3D avec de l’electrospinning.144 L’electrospinning
est une méthode qui permet l’extrusion de grandes fibres d’un matériau par création d’une différence
de potentiel. Cette méthode est adaptée pour les applications biologiques où les fibres jouent un rôle
clef,145 mais permet difficilement la création d’objets 3D. La jonction des deux techniques, micro-
extrusion et electrospinning, permet un meilleur contrôle de la porosité et du taux de gonflement du
matériau final. L’extrusion permet un contrôle 3D des objets et l’electrospinning ajoute une dimension
biologiquement favorable au développement cellulaire (os, nerf, muscle, etc.).

Kopp et al. ont associé des techniques de dépôts de poudre (electrographical powder application,
EPA) avec la fusion de poudre par laser (powder bed fusion - laser beam, PBF-LB) pour imprimer des
médicaments en 3D138 (voir Fig. 1.5.C). Ils ont intitulé leur technique EPA-PBF-LB. L’EPA permet
de déposer des couches minces de molécules actives. Les couches sont assez minces pour être fusionnées
par un laser CO2. Ils ont pu imprimer un comprimé mélangeant caféine et nicotinamide sans mesurer
d’altération des molécules actives. Cette application est destinée à la médecine plutôt qu’à la bioim-
pression et il semble que cette technique ne soit pas adaptable à une grande diversité de matériaux.
Les hydrogels, dans lesquels ou sur lesquels les cultures cellulaires peuvent prendre place, ne sont pas
imprimables ainsi.

Dans cette partie, les technologies phares de la bioimpression que sont la micro-extrusion, le jet
d’encre et le transfert assisté par laser ont été présentées. Nous avons pu étudier leur capacité à être
adaptées aux impressions multimatériaux de manière plus ou moins complexes et adaptables à une
variété d’applications. Le tableau 1.2 fournit la résolution typique de chacune des techniques d’impres-
sion 3D adaptée à la biologie.

Nous avons pu mettre en lumière qu’aucune de ces techniques n’était totalement versatile et satisfai-
sante sous le prisme des bio-impressions multimatériaux - haute résolution - structures 3D complexes.
La micro-extrusion est actuellement la technique la plus utilisée et produisant les meilleurs résul-
tats. Ses capacités d’impression multimatériaux sont bien avancées, d’autant plus par l’utilisation de
têtes d’impression microfluidique. Cette technique reste cependant limitée par la méthode de solidifi-
cation des matériaux et par sa résolution. Dans les parties suivantes, nous étudions les capacités de
bio-impression par stéréolithographie.

Micro-extrusion Jet d’encre Transfert laser Stéréolithographie Deux photons
≃ 100 µm ≃ 50 µm ≃ 30 µm ≃ 20 µm < 1 µm
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Table 1.2 – Tableau présentant les résolutions typiques des techniques de bioimpression 3D53, 146

1.2.6 Approches Photo-lithographiques

1.2.6.1 Principe général

Dans cette partie, nous détaillons le principe des technologies reposant sur la photopolymérisation
de matériaux photo-sensibles, plus particulièrement la stéréolithographie et de la polymérisation deux
photons (2PP). Cette présentation nous permettra ensuite d’étudier les technologies de stéréolithogra-
phie multimatériaux dans les parties suivantes.

Photo-initiateur, photo-réaction et fonctionnalisation des matériaux

La réticulation des polymères En stéréolithographie, le matériau doit posséder des propriétés
photo-réticulantes. Le plus souvent, un photo-initiateur est ajouté afin d’amorcer la réaction. Une fois
la réaction initiée par les photo-initiateurs, les chaînes de polymères réagissent entre elles afin de former
un réseau réticulé. Pour les acrylates, les photo-initiateurs doivent créer des radicaux libres.147 Ces
radicaux permettent une polymérisation radicalaire en chaîne permettant de lier de façon covalente les
chaînes de polymère.

Les radicaux libres peuvent aussi actionner des réactions thiolènes.148 Dans ces réactions, un po-
lymère possède un groupement thiol et un autre polymère une fonction alcène. Par une réaction
radicalaire, la double liaison C=C réagit avec l’atome de soufre. L’hydrogène libéré devient un radical
qui peut continuer la propagation de la polymérisation. La réaction est cyclique ce qui permet la po-
lymérisation globale de l’objet à fabriquer.

Enfin, certaines méthodes de polymérisations reposent sur la chimie des époxydes. Le polymère
d’intérêt est formé par réaction entre des chaînes fonctionnalisées avec des groupements amines, hy-
droxyles ou thiols qui vont réagir avec le groupement époxyde de façon à former des liaisons covalentes
et ainsi aboutir au polymère final.149

En bioimpression 3D, la majorité des technologies s’appuient sur la chimie des acrylates avec des
polymères comme le PEGDA (Poly(éthylène glycol) diacrylate), le GelMA (Gélatine-méthacrylate),
HA-MA (acide hyaluronique-méthacrylate), colMA (collagène méthacrylate), etc. Dans ce manuscrit,
ce sont aussi les polymères sur lesquels nous nous sommes focalisés.

Les photo-initiateurs pour acrylates Les photo-initiateurs, comme leur nom le précise, peuvent
initier la réaction de polymérisation avec une impulsion lumineuse, en créant des radicaux libres. La
plupart des photo-initiateurs réagissent dans l’UV, mais certains peuvent réagir dans le domaine du
visible proche de 400 nm comme le LAP81 ou plus loin dans la gamme du visible comme l’éosine.150

Dans certaines situations, une interaction lumière-matériau existe dans la gamme des UVs pro-
fonds permettant de réticuler le matériau en réagissant directement avec les groupes acrylates de
polymères.151 Cette méthode n’est pas adaptée à l’encapsulation de cellules qui sont dégradées par les
UV lointains. Au contraire, avec des longueurs d’ondes plus élevées vers l’infrarouge, il est possible
de réticuler thermiquement grâce à la chaleur transférée par le laser.152 En revanche, la chaleur peut
aussi être dommageable pour des tissus biologiques. Néanmoins, ces deux méthodes sont utiles, car
elles s’affranchissent de l’usage de photo-initiateurs.

Stéréolithographie (SLA) L’impression en stéréolithographie (SLA) est une technique de bioim-
pression 3D qui permet la fabrication précise de structures tridimensionnelles à partir de biomatériaux.
Cette approche repose sur la photopolymérisation de résines liquides à l’aide d’un laser, pour construire
progressivement l’objet souhaité. Au contraire de la micro-extrusion et du jet d’encre, il n’y a pas de
buse en SLA.

Une résine photosensible, contenant potentiellement des cellules, est contenue dans un réservoir. Une
plateforme substrat est positionnée, depuis le dessus, à faible distance du fond du réservoir (typique-
ment 50 µm). Un laser est ensuite utilisé pour durcir sélectivement la résine en suivant les coordonnées
spécifiques du modèle CAO. Le laser atteint la résine par le dessous du bac, qui est transparent. Le
laser polymérise la résine contenue entre le fond du bac et la plateforme. L’objet polymérisé adhère
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uniquement à la plateforme et non au bac. Puis la plateforme est remontée afin qu’une nouvelle épais-
seur de résine liquide soit disponible entre le fond du bac et la couche précédente. Le processus est
répété pour que, couche par couche, la structure tridimensionnelle soit formée. La plupart des méthodes
utilisent un laser, mais certaines techniques polymérisent à l’aide d’un objectif de microscope, d’un
rétroprojecteur ou en réflexion sur une matrice de micro-miroirs afin de projeter une image 2D.153, 154

Dans les derniers cas, la polymérisation est alors directement réalisée par couches entières et non par
déplacement vectoriel d’une source ponctuelle. Une fois l’objet créé, il est décroché de la plateforme,
puis développé afin de retirer la résine liquide non polymérisée. Puis, il peut être placé dans un four
et/ou soumis à une source lumineuse afin d’activer les groupements chimiques n’ayant pas réagi lors
de l’écriture et de finaliser la réaction de réticulation.

La première version de la stéréolithographie,155 et certaines techniques actuelles,156, 157 fonctionnent
en projetant le laser sur le dessus d’un réservoir contenant la résine photosensible. Le laser polymérise
cette couche mince. Puis le porte-échantillon s’enfonce dans le réservoir pour qu’une nouvelle couche
de résine recouvre la surface de l’échantillon en cours de construction. Cette technique a l’inconvénient
de nécessiter un grand réservoir de matériau. L’objet est aussi plus difficile à développer, car il est
totalement immergé dans la résine. À ce jour la majorité des systèmes de stéréolithographie utilise
une configuration inverse où le porte-échantillon est placé au-dessus du réservoir. Le laser traverse
alors la surface inférieure de ce dernier et l’objet est créé à l’envers. La construction est réalisée par
polymérisation de la couche située entre le fond du réservoir et la surface du porte-échantillon située à
faible distance au-dessus de ce dernier (typiquement 50 µm). Cette configuration permet un meilleur
contrôle de l’épaisseur des couches de matériaux et permet de travailler dans des volumes de matériaux
limités.

Les spécifications techniques de l’impression par stéréolithographie incluent la sélection précise de
paramètres tels que la puissance du laser, la longueur d’onde, la vitesse de balayage et la forme du spot
laser.60 Ces paramètres influencent la résolution, la précision et la qualité de la structure imprimée,
ainsi que la viabilité des cellules encapsulées.79, 153 La résolution typique de la stéréolithographie varie
généralement entre 10 et 100 micromètres, ce qui permet la création de structures complexes compor-
tant des détails.60, 158 Certaines équipent arrivent à atteindre la résolution de 0.6 µm par projection
d’une image 2D.60 Cette technique oblige à insoler le biomatériau, contenant potentiellement des cel-
lules en suspension, ce qui peut affecter leur devenir et leur viabilité.70–73

Les biomatériaux, et les photo-initiateurs, utilisés doivent être compatibles avec la photopolyméri-
sation et répondre aux exigences de viabilité cellulaire et de propriétés mécaniques.159 Nous détaillons
la photopolymérisation des biomatériaux via des photo-initiateurs dans les paragraphes suivants.

L’impression en stéréolithographie offre des avantages significatifs, notamment la haute résolution
et la possibilité de créer des objets stables mécaniquement. Les biomatériaux imprimés en SLA ont
généralement de meilleurs rapports de forme que ceux produits par micro-extrusion, jet d’encre ou
transfert par laser.160, 161

Lithographie multi-photonique L’impression par polymérisation à deux photons (two-photon
printing ou 2PP) est une méthode dérivée de la stéréolithographie 3D qui permet la création hau-
tement précise de structures tridimensionnelles.

Cette approche se fonde sur l’utilisation d’un laser pulsé ultra-focalisé qui déclenche une réaction
de polymérisation à deux photons dans une résine photosensible.146, 162 Le laser est concentré sur un
point spécifique dans le volume de la résine, créant une réaction de polymérisation tridimensionnelle
autour de ce point focal. La polymérisation a lieu seulement lorsque la densité de puissance est assez
élevée pour que la réaction de photopolymérisation soit activée par deux photons simultanément. La
réaction de polymérisation peut donc avoir lieu en tout point de l’espace ou le faisceau laser est fo-
calisé et la construction de structures tridimensionnelles ne requiert pas de stratégie d’empilement de
couches comme dans le cas de la SLA. Pour l’utilisation d’un mécanisme fonctionnant classiquement à
400 nm, le laser utilise une longueur d’onde à 800 nm (ou proche de cet ordre de grandeur en prenant
en compte les effets non linéaires).163

La focalisation précise du laser et le contrôle de la puissance lumineuse permettent de polymériser
des points de polymère avec une résolution submicrométrique.146 La taille de voxel peut atteindre 200
nm dans le plan XY et 300 à 400 nm suivant l’axe optique. L’objet polymérisé est maintenu par la
résine liquide l’entourant comme en extrusion incorporée (embedded microextrusion).

Les spécifications techniques de l’impression en polymérisation deux photons comprennent la sélec-
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tion minutieuse des paramètres tels que la puissance du laser, la longueur d’onde, la vitesse de balayage
et l’intensité lumineuse. Ces paramètres influencent la résolution, la précision et la qualité de la struc-
ture imprimée. La haute intensité présente au point de polymérisation rend difficile l’encapsulation de
cellules dans le matériau. Aussi, un voxel typique ((200 nm)3) est si petit qu’une cellule ne peut pas
être contenue, au contraire d’un voxel d’autres technologies ((20 µm)3 en SLA classique, (50 µm)3 en
jet d’encre ou micro-extrusion). Ovsianikov et al. ont tout de même réussi à imprimer un gel avec des
cellules en suspension en augmentant la largeur du point focal. Ils ont pu prouvé que les dommages sur
les cellules provenaient majoritairement des composés chimiques plutôt que l’impact direct du laser sur
les cellules.164 Finalement, cette technique est aussi adaptée à la structuration de surface, la création
de porosité contrôlée ou de membranes.162, 165, 166

La polymérisation à deux photons est une technique ultra-haute résolution qui permet de descendre
en dessous de la longueur d’onde en termes de dimensions de voxel. En termes d’application biologique,
le 2PP est surtout utilisé pour réaliser des structures échafaudages (scaffold).

Concepts originaux de photopolymérisation Dans cette partie, nous étudions les concepts de
photopolymérisation avec des méthodes originales. Ces techniques permettent d’accélérer l’impression
via un renouvellement efficace de la solution polymérisable, de s’affranchir de la plateforme se dépla-
çant sur l’axe Z en polymérisant dans le volume ou de combiner plusieurs technologies.

Afin d’augmenter la vitesse d’impression, des équipes ont développé l’impression en continu (Conti-
nuous printing en anglais).167 Une des limitations de la SLA est le mouvement de la plateforme entre
chaque couche en Z. Usuellement, à la fin de l’impression d’une couche, la plateforme est relevée, afin
que de la résine liquide puisse réapprovisionner la zone d’impression, puis redescendue pour définir
l’épaisseur de la couche de résine à polymériser dans la couche suivante. En impression continue, la
plateforme est relevée en continu, et la résine est aussi approvisionnée en continu. Cela peut avoir lieu
si la polymérisation ne se fait pas au contact d’une surface. Dans le cas d’une plateforme imprimant
les pièces au fond d’un réservoir, l’illumination se fait par le bas du bac qui doit être transparent. Si le
bac crée une inhibition de la polymérisation, la résine au contact du bas du bac reste liquide et peut
donc se renouveler par simple flux.168 Walker et al. ont mis en place un procédé similaire en ajoutant
une couche d’huile entre le matériau polymérisable et le fond du bac.169 Ainsi, le matériau polymérisé
solide n’a pas d’effet de succion avec le fond du bac puisqu’il est seulement en contact avec un liquide.
La plateforme de soutien peut donc se relever de manière continue. Une couche d’huile permet aussi
d’évacuer la chaleur due à la photopolymérisation. Enfin, Lipkowitz et al. ont proposé une méthode
où la solution est réapprovisionnée sous l’objet à la fois par le bac, mais aussi par l’intérieur de l’objet
lui-même.170 Les objets sont dessinés afin de contenir des canaux qui s’impriment à l’intérieur, contenu
dans le design CAO. L’approvisionnement en matériau se fait par ces canaux, au centre de l’objet. Ces
méthodes ont permis un gain de temps d’écriture significatif, de 5 à 10 par rapport à la SLA classique,
d’après les auteurs.

Cao et al. ont réussi à dépasser les limites de la haute résolution contrainte par la taille du fais-
ceau optique.171 Deux couleurs sont projetées à travers un objectif. Un faisceau rouge (780 nm) peut
polymériser le matériau, alors qu’un faisceau vert (532nm) inhibe la réaction. Par activation du vert,
malgré l’activation continue du rouge, la polymérisation est stoppée. En illuminant avec un anneau
de lumière verte, seule la partie centrale de la lumière rouge, qui n’est pas superposée à du vert, peut
polymériser le matériau. Ainsi, la taille du spot optique n’est pas limitante puisque c’est la combinaison
des couleurs qui régit l’activation de la polymérisation. L’équipe a pu fabriquer des structures de 39
nm de large. Cette technique est impressionnante en termes de résolution, mais est très spécifiquement
contrainte en termes de matériau.

Une autre technique a été développée par Shusteff et al. pour polymériser dans le volume d’un bac
de matériau.62 L’illumination se fait par trois cotés orthogonaux de la cuve de matériau. La photopoly-
mérisation se fait à la limite du seuil de polymérisation. Le motif de chaque face est un niveau de gris.
La combinaison des images se recoupant en 3D crée un cumul de dose permettant d’atteindre le seuil
de polymérisation. L’illumination par une seule face ne permet pas de polymériser. Cette technique
requiert un calcul spécifique du motif en niveaux de gris. Cette méthode utilise un photo-initiateur
spécifique qui augmente la non-linéarité du processus photochimique afin de mieux le contrôler. Cette
méthode reste limitée en termes d’objets 3D complexes.

La xolographie est une autre technique de photopolymérisation.61 Cette technique combine deux
faisceaux lumineux à deux longueurs d’onde. Une couleur permet la modification de la molécule de
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photo-initiateur. La seconde permet l’activation du photo-initiateur. Seule la combinaison des deux
faisceaux permet la photopolymérisation. En projetant dans une cuve par deux cotés, il est possible de
créer une pièce 3D dans le volume, sans avoir besoin de platine XYZ. La lumière activatrice projette
un plan de lumière à l’avant de la cuve. Par une face perpendiculaire, le motif de l’objet à ce plan est
transmis. Puis, de manière continue, le plan de lumière se déplace vers l’arrière de la cuve. Le motif est
modifié au fur à et à mesure pour correspondre au plan illuminé. Cette méthode est remarquable par
sa possibilité de polymérisation dans le volume du matériau. Elle reste spécifique à des catégories très
particulières de photo-initiateurs. Stuwer et al. ont proposé une approche similaire où le plan illuminé
ne bouge pas. Dans cette approche, le matériau est en mouvement dans une puce fluidique.172 Le motif
dans la seconde lumière est modifié au fur et à mesure du mouvement du matériau par le flux. Cette
méthode se rapproche de l’impression en flux décrite auparavant.

Enfin, d’autres équipes ont combiné l’impression stéréolithographique classique et deux photons.167, 173

Cela permet d’imprimer des motifs macroscopiques et nanoscopiques sur la même plateforme. Par
exemple, Sarker et al. ont imprimé une pièce macroscopique contenant des canaux fluidiques en SLA,
puis des aiguilles microscopiques reliés à ces canaux en 2-photons. Les approches hybrides permettent
parfois de s’affranchir des difficultés des technologies prises seules. Ici, la faible vitesse de l’impression
deux photos et la résolution parfois limitée en SLA.

Nous avons ici développé différentes techniques aux méthodes spécifiques. Ces techniques per-
mettent de gagner en vitesse, en résolution ou de s’affranchir de l’impression couche par couche.
Cependant, pour la création de modèles biologiques aux contraintes élevées, la vitesse est rarement un
point clef, la résolution atteinte par la SLA est suffisante et l’impression couche par couche satisfaisante.
Ces différentes technologies ne permettent donc pas de révolutionner le domaine de la bioimpression
3D.

Polymérisation en flux : Stop - Continuous flow lithography Nous développons ici le concept
de la polymérisation en flux (Stop or Continuous flow lithography) qui prend part dans une puce
microfluidique. En 2005, Dendukuri et al. ont créé des structures en photo-polymérisant des gouttes
d’un matériau polymérisable encapsulé dans un fluide porteur dans un canal microfluidique.174 Dans
un espace non contraint, ces gouttes sont rondes, et dans un canal fin, elles prennent une forme ovoïde
(voir Fig. 1.6.A). En éclairant ces objets, il est possible de les figer dans leur forme (sans polymériser
le fluide porteur qui est photo-inerte) puis de les collecter. Les parois des zones dans lesquelles ces
objets sont créés ne doivent pas avoir d’affinité avec ces objets afin qu’ils puissent continuer d’avancer
dans les canaux. Ce procédé, bien qu’ingénieux limitait la diversité de formes des pièces aux disques
et ovoïdes.

Dendukuri et al. à nouveau ont proposé un concept en 2006 pour créer des pièces plates avec des
formes 2D choisies.176 Ils ont positionné un masque au-dessus de l’objectif du microscope. Le faisceau
n’éclairait plus toute une section de tube ou toute une chambre fluidique, mais transmettait le motif
du masque à la solution polymérisable. L’ensemble de la puce est remplie de la solution photopolymé-
risable, mais seulement une partie d’une chambre est insolée. Il n’y a plus besoin de créer des gouttes
ce qui peut simplifier l’expérience. Ils ont ainsi pu créer des motifs complexes en 2D. Toujours dans
la photopolymérisation de gouttes, en 2023, une équipe a proposé un concept original en créant des
gouttes avec des formes de méduses dans un fluide porteur.177 Avec l’aide d’une impulsion, lors de
l’encapsulation des gouttes, la partie avant crée une cloche et la partie arrière une queue. Ils ont aussi
créé des méduses en deux matériaux capables de se contracter et de se déplacer sous l’influence d’un
laser.

Il est possible de stopper le flux pour permettre une photopolymérisation plus homogène. La poly-
mérisation en flux continu devient la polymérisation en flux stoppé (Stop flow lithography en anglais).
Tan et al. ont ainsi créé des pièces encodées avec des codes barres pour identification grâce à des motifs
2D précis.178

La polymérisation en flux a été étendue à la photopolymérisation à deux photons pour la création
d’objets plus petits.175 Plutôt qu’une insolation planaire comme décrite précédemment, la polymérisa-
tion se fait au point focal du faisceau (voir Fig. 1.6.B). Le faisceau optique est allumé et la polyméri-
sation du matériau commence au point focal, puis l’objet polymérisé est emporté par le flux fluidique
alors que la photopolymérisation continue à son contact au point focal. Cette technologie crée ainsi
des cylindres dont la longueur est définie par la combinaison temps d’exposition - vitesse fluidique.
Avec la résolution atteignable par la polymérisation deux photons, il est possible de créer des objets
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(a) Schéma et images de la polymérisation en flux de
gouttes dans un fluide porteur. Issus de174

(b) Schéma et images de la polymérisation en flux deux
photons d’une hélice 3D. Issus de175

Figure 1.6 – La polymérisation en flux par illumination d’une section de canal ou par point en
polymérisation 2 photons

3D dans l’épaisseur de canaux microfluidiques. Le motif 3D est obtenu par le déplacement de l’objectif
par rapport au canal fluidique. Cette équipe a par exemple imprimé des hélices en 3D.

En dehors de l’impression 2PP, certaines équipes ont aussi proposé des objets 2.5D en polymérisant
à des jonctions de plusieurs canaux, et donc en donnant une forme spécifique aux objets. Si ces diffé-
rents canaux comportent différents matériaux, la polymérisation conduit à un objet hétérogène. Ces
objets ne sont pas totalement 3D et l’aspect multimatériaux est limité, car l’utilisateur est fortement
contraint par la puce microfluidique pour la polymérisation des objets. Ces applications sont réunies
dans la revue de Sahin et al.179

La polymérisation en flux est donc une technologie qui permet de figer des pièces dans un flux. Il
est possible de leur donner plusieurs formes, généralement 2D. Cette méthode profite des avantages
de la microfluidique pour collecter les pièces, les assembler, et varier le matériau. Elle prouve que la
photopolymérisation n’est pas contrainte à un environnement statique. Cependant, il est impossible
de créer des pièces réellement 3D.

Dans cette partie, nous avons développé les différentes approches en stéréolithographie. Nous avons
pu mettre en avant la haute résolution accessible par cette technologie. Cependant, toutes ces tech-
niques se limitaient à un seul matériau. Dans la partie suivante, nous étudions les capacités d’impression
multimatériaux en SLA.

1.2.6.2 Stéréolithographie multimatériaux

Même si la stéréolithographie permet un contrôle et une précision sur les objets 3D qu’elle crée,
il est difficile de réaliser des objets hétérogènes à cause de l’utilisation d’un bac de résine. Dans cette
partie, nous détaillons certaines approches permettant des impressions multimatériaux en changeant
ou en renouvelant le bac. Nous décrivons aussi des procédés physico-chimiques qui créent des objets
hétérogènes avec un seul bac de résine.

La stéréolithographie multimatériaux par procédé manuel Les premières équipes à avoir
développé l’impression multimatériaux en stéréolithographie changeaient la résine manuellement. En
2009 Arcaute et al. remplissaient un cylindre de résine puis réalisaient l’impression du premier maté-
riau.180 Ce cylindre était ensuite vidé puis retiré pour pouvoir rincer la pièce. Il était repositionné et
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rempli de la seconde résine pour imprimer le second matériau. Plusieurs autres équipes ont reproduit
cette technique. En 2015 Chen et al. ont créé un objet 2.5D avec trois solutions contenant trois types
cellulaires181 et ont amélioré leur méthode en 2017.182 Kim et al. ont créé un objet en trois matériaux
afin d’obtenir la porosité et la transparence souhaitée en PEGDA depuis 2018.183, 184 En 2020, Ma et
al. ont recréé un pseudo-système musculo-squelettique avec deux matériaux (BSA, SU-8) en changeant
manuellement la solution.185

Afin de faciliter le processus, certaines équipes changent le bac de solution (voir Fig. 1.7.A)157, 186

pour qu’il n’y ait pas besoin de pipeter manuellement la nouvelle solution. Il faut tout de même rincer
l’objet pour le développer entre les deux matériaux.

(a) Séquence schématique de l’impression SLA mul-
timatériaux par changement du bac de résine. Issue
de157

(b) Schéma d’une plateforme d’impression SLA multi-
matériaux par changement automatique des bacs avec
rinçage. Issu de187

Figure 1.7 – Techniques d’impression multimatériaux en stéréolithographie par changement manuel
ou automatique du bac

En impression deux photons, Klein et al. imprimaient en 2011 des structures en PEGDA avec
une imprimante Nanoscribe.188 Ils retiraient alors la plateforme supportant l’objet et rinçaient la
structure avec de l’isopropanol. Ensuite, ils replaceraient l’objet et l’alignaient grâce à une structure
d’alignement. Ils imprimaient ensuite une résine Ormocomp. Cette stratégie leur permettait d’obtenir
un matériau avec affinité et un matériau sans affinité pour les protéines. En plongeant la structure
dans un bain contenant de la fibronectine, la protéine se fixait sur l’Ormocomp. Ensuite, une culture
de fibroblastes était mise en place. Les fibroblastes se fixaient de manière préférentielle sur les parties
Ormocomp et l’équipe a donc obtenu une structuration 3D agissant sur les cellules. Malgré les résultats
marquants, cette méthode est difficile à reproduire et demande une intervention manuelle. Il est aussi
difficile d’imaginer un objet avec plusieurs couches hétérogènes puisque chaque couche demanderait
une intervention manuelle.

Malgré la manipulation manuelle de cette méthode, plusieurs équipes continuent de la pratiquer
jusqu’à aujourd’hui. Il est compréhensible d’imaginer que toutes les équipes n’ont pas les appareils
disponibles qui permettent une automatisation du processus, décrite dans les parties suivantes, et
que pour des pièces simples, cette méthode est suffisante et ne nécessite pas l’investissement ou le
développement de nouvelles technologies.

La stéréolithographie multimatériaux par changement automatique de bac D’autres équipes
ont automatisé le processus. L’imprimante dépose plusieurs couches d’un matériau, ou simplement la
fraction d’une couche correspondant au premier matériau. Puis la plateforme se relève, un nouveau
bac de résine contenant un matériau différent est positionné sous la plateforme. Celle-ci replonge, et
l’impression continue avec le second matériau.

En 2006, Wicker et al. réalisaient une impression multimatériaux avec un carrousel rotatif.189 Ils
pouvaient ainsi alterner automatiquement entre les différents matériaux. Les auteurs ont amélioré
leur méthode jusqu’à proposer la plateforme de Multimaterial, Multitechnology stereolithography en
2012.190–192 En 2016, Ge et al. ont aussi automatisé leur processus pour imprimer des objets 4D, c’est-
à-dire qui évoluent dans le temps sous l’impulsion de stimuli.193 Wang et al. impriment aussi sur une
plateforme rotative, en déposant la solution visqueuse sur la surface, sans bac.194 Enfin, Khatri et al.
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ont proposé une méthode simple pour construire soi-même une imprimante SLA multimatériaux en
détaillant les points spécifiques (construction, matériaux, logiciel, méthode).195 Cette équipe estimait
que de telles technologies existaient déjà de façon répandue en extrusion multimatériaux mais pas en
SLA multimatériaux.

Le simple changement de bac peut créer de la contamination entre les matériaux. Si la dose de
polymérisation n’est pas la même, cela peut conduire à des défauts sur l’objet final. Zhou et al. ont
imaginé une plateforme rotative qui comprend des brosses et un séchoir pour enlever la résine n-1 avant
de continuer l’impression avec la résine n.196, 197 Matte et al. ont créé un dispositif original où les bacs
de réservoirs sont disposés verticalement.198 À la sortie de chaque bac, un peigne permet de retirer
la plus grosse partie de la résine non polymérisée. Puis cette équipe a choisi de placer des gicleurs
pour éliminer avec du solvant le reste de la résine. Ils ont estimé que cette solution était préférable à
celle consistant à plonger les pièces dans un bac de solvant. Plusieurs autres équipes ont ajouté des
bacs avec des solutions de rinçage.199–201 Entre chaque matériau, la pièce est plongée dans ce bac afin
d’évacuer la résine non polymérisée. Le bac de rinçage permet de développer la pièce avant de continuer
l’impression en plongeant l’objet dans le bac de résine suivant. La figure 1.7.B montre la plateforme
SLA multimatériaux de Grigoryan et al.187 Kowasri et al. ont proposé d’extraire la résine polymérisée
avec un flux d’air plutôt que de plonger l’objet dans un bac de solvant.202 Cette méthode a permis
de construire à hauts rapports de forme et sans contamination croisée. Cependant, il faut un objet
dans lequel les flux d’air permettent d’extraire le matériau, donc sans recoin ou crypte. Chen et al.
ont finalement proposé en 2022 une méthode novatrice où la résine est extraite par force centrifuge.203

Après l’impression d’un premier matériau, la plateforme est relevée puis et mise en rotation entre 10
et 30 secondes à 1000 - 10000 tours par minute. La résine non polymérisée est éjectée, puis l’objet est
plongé dans le bac suivant. Cette méthode nécessite des objets résistants.

Les méthodes décrites ci-dessous permettent l’impression de pièces multimatériaux en SLA, avec la
possibilité d’imprimer en haute-résolution. Ces équipes considèrent néanmoins que ces procédures sont
complexes et chronophages. Dans le cas d’un objet multicouches avec plusieurs matériaux par couche,
le temps total d’impression est très augmenté par rapport à une impression monomatériau. Dans la
partie suivante, nous développons une combinaison de la stéréolithographie et de la microfluidique
pour améliorer ces méthodes.

Couplage de la microfluidique et de la stéréolithographie pour l’impression multimaté-
riaux Plutôt que changer l’objet de bac pour le mettre en contact avec un nouveau matériau, il
est possible de renouveler le bac automatiquement. In 2018, Chen et al. ont proposé un concept dans
lequel plusieurs seringues peuvent injecter un mélange de plusieurs résines dans un bac.204 Ils ont
pu imprimer des structures avec des propriétés méta-mécaniques et des macro-coefficients de Poisson
négatifs. Bien qu’il ne s’agisse pas de bioimpression, ce type de systèmes laisse ouvert la possibilité
d’un important nombre de solutions en entrée.

En miniaturisant, Miri et al. ont imprimé des objets multimatériaux dans une puce microflui-
dique.205 Cette puce comprend quatre entrées qui alimentent de manière homogène un réservoir central
et qui sont évacuées via une sortie au bas de la puce. Dans la zone centrale, une matrice de micro-miroirs
(DMD, Digital Micromirrors Device en anglais) peut illuminer et polymériser. La troisième dimension
en Z est fournie par une plateforme qui déplace la membrane inférieure de la puce microfluidique et
défini une épaisseur de matériau polymérisable avec la membrane supérieure. L’utilisation de telles
puces conduit à une faible consommation de résine de l’ordre de quelques centaines de microlitres.

De façon assez similaire, Lamont et al.,207 Mayer et al.208 et Han et al.206 ont aussi imprimé des
objets 3D dans des puces microfluidiques. Le système de Lamont semble le moins efficace pour produire
des pièces, car ils doivent recréer la puce à chaque fois. Mayer a préféré une approche avec des pièces
usinées dans une enceinte limitant à 100 µm la hauteur des pièces imprimées. Han et al. ont finalement
proposé une plateforme plus robuste permettant d’atteindre des hauteurs de pièces plus importantes,
de l’ordre de 2 mm, montrée sur la figure 1.8.A.206 Un équilibre entre la taille des pièces et la quantité
de solution à utiliser est à trouver. Les équipes de Kunwar et Wang ont utilisé un concept similaire en
gardant les puces ouvertes en Z.167, 209 Cette approche lève des contraintes sur les dimensions maxi-
males des pièces, mais impose de nombreuses limites quant au renouvellement de la solution dans des
parties enclavées de la pièce.

Il est aussi possible de créer des objets multimatériaux par une technique inspirée de la continuous-
flow lithography décrit dans la partie 1.2.6.1.176, 179 En polymérisant dans une puce après une jonction
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(a) Schéma de la puce microfluidique utilisée pour
l’impression SLA multimatériaux. Issu de206

(b) Schéma de l’impression Injection Continuous Li-
quid Interface Production. Issu de170

Figure 1.8 – Techniques pour impressions multimatériaux en stéréolithographie assistée par micro-
fluidique

microfluidique de deux matériaux photopolymérisables, l’objet est formé de deux parties hétérogènes.
Il est aussi possible de polymériser ces objets au niveau des jonctions microfluidiques afin de donner
une géométrie spécifique aux objets. Cette application reste limitée en capacité 3D et multimatériaux
mais fournit un exemple de polymérisation en flux, que nous utiliserons dans notre recherche.

Enfin, la technologie iCLIP (Injection continuous liquid interface production) utilise la microflui-
dique pour créer des pièces multimatériaux à l’aide de canaux créés dans les pièces elles-mêmes.170 Ces
canaux microfluidiques traversent la pièce de bas en haut. Ils sont imprimés en même temps que le
reste de la pièce autour d’eux. Les canaux pourvoient la totalité ou une partie de la résine nécessaire à
l’impression. Ce principe est décrit sur la figure 1.8.B. Cette technologie a été développée pour diminuer
le besoin de relever la plateforme entre chaque couche en stéréolithographie afin de réapprovisionner en
matériaux sous la plateforme. Grâce à l’apport de la résine au cœur de la pièce, et par l’extérieur grâce
au bac de matériaux, la zone sous la plateforme est plus facilement renouvelée en résine. L’impression
peut se faire beaucoup plus vite (gain de vitesse d’un rapport de 5 à 10), et même de manière conti-
nue (sans l’action relever-rabaisser de la plateforme ralentissant généralement la SLA), d’où le nom
de Injection continuous liquid interface production. Cette équipe a finalement utilisé ces canaux pour
injecter des matériaux différents via l’intérieur de la pièce jusqu’à la zone de polymérisation. Outre les
limites imposées par l’intégration des canaux au sein des structures imprimées, cette technique, bien
que prometteuse, ne permet pas d’imprimer plusieurs matériaux juxtaposés sur la même couche. En
effet, seule la position des matériaux liquides détermine leur placement dans la pièce finale. Les maté-
riaux sont délivrés par les canaux puis inondent la zone de polymérisation, donc leur positionnement
n’est pas assez précis pour pouvoir les polymériser précisément de manière juxtaposée.

En polymérisation deux photons, la société Hétéromerge a aussi proposé un concept où la solution
est remplacée via un canal d’injection et un canal d’aspiration.210 Ils ont ainsi pu créer des objets à
haute résolution multimatériaux, mais non appliqués à la biologie.

Impression multimatériaux par principes photo-chimiques

Contrôle par photochimie orthogonale Tous les procédés précédents fonctionnent avec des
réactions chimiques similaires pour leurs différents matériaux. Par exemple, pour la co-impression de
polymères acrylates, le photo-initiateur est identique dans toutes les solutions et la source optique agit
de manière équivalente pour la polymérisation des différents polymères. Les capacités d’impression
multimatériaux proviennent de la nature du matériau disponible dans la zone de photopolymérisation.
D’autres équipes ont proposé de mélanger plusieurs polymères et de les activer de façon sélective. C’est
la photochimie qui détermine l’aspect multimatériaux et non le positionnement spatial des solutions
disponibles. Nous parlons alors de chimie orthogonale ou sélective. En mélangeant plusieurs polymères
réagissant à des longueurs d’ondes différentes, la projection d’une image multicolore crée un objet
multimatériaux.

Schwartz et al. ont utilisé des acrylates et des époxydes.211 Les acrylates polymérisent de façon
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radicalaire avec l’Irgacure 819 (activable jusqu’à 450 nm) et les époxydes par des réactions cationiques
avec des sels de triarylsulfonium (activables jusqu’à 390 nm). Ils utilisent ensuite des images binaires
(voir Fig. 1.9.A). Une des deux parties est envoyée à un projecteur de lumière visible, et la seconde à
un projecteur UV. La lumière visible ne polymérise que les acrylates. Les UVs activent les réactions
cationiques et polymérisent aussi les époxys. Cette équipe a ainsi pu créer un objet hétérogène en une
seule étape, sans changement de solution par photochimie orthogonale.

(a) Images d’illumination pour photo-polymérisation
orthogonale et objet imprimé. Issues de211

(b) Images d’illumination pour photo-polymérisation
en niveaux de gris et objets imprimés. Issues de212

//

(c) Schéma de l’impression d’objet hétérogène par ac-
tion nitroxide. Issu de213

(d) Schéma de la séquence de création d’un objet 3D
par impression SLA et extrusion. Issu de214

Figure 1.9 – Techniques pour impressions hétérogènes en stéréolithographie par procédés photochi-
miques

L’équipe de Chen et al. a aussi proposé une méthode acrylate - époxy,215 mais les époxydes sont
ici réticulés en température. Les auteurs déposent par extrusion une couche du mélange. Ils insolent
de manière ciblée l’objet afin de réticuler le réseau acrylate. Puis, couche par couche, ils construisent
l’objet en 3D. Certaines parties ne sont donc pas polymérisées à ce stade. Pour maintenir la forme de
l’objet dans la durée, l’objet est chauffé (100-150 °C) afin de réticuler thermiquement le réseau époxy.
Ils obtiennent ainsi un objet formé d’un seul matériau, mais hétérogène dans sa réticulation. Il est
intéressant de noter que l’étape de recuit en température n’est pas adapté à la bioimpression. Cette
méthode est tout de même restreinte à quelques combinaisons de matériaux. Il n’est pas possible par
exemple de combiner plusieurs acrylates ou plusieurs époxys. La méthode est aussi limitée en termes de
nombre de matériaux différents dans le même objet par le nombre de chimies orthogonales disponibles.
En l’occurrence, ici, seules deux chimies sélectives sont combinées. Enfin, pour de la bioimpression,
l’utilisation d’UV ou de réaction cationique peut engendrer des effets cytotoxiques.72, 216 Cette mé-
thode est particulièrement pertinente pour réaliser des objets avec des propriétés mécaniques variables
comprenant des parties rigides et des parties souples.



32 CHAPITRE 1. TECHNOLOGIES DE BIO-IMPRESSION 3D

Contrôle par niveau de gris Il est aussi possible de créer un objet hétérogène avec un seul
matériau en contrôlant son taux de réticulation. Nous pouvons illuminer un objet entre son seuil
de polymérisation et sa dose maximale à laquelle toutes les réactions de polymérisation ont eu lieu.
Par exemple, l’équipe de Boydston a multiplié la dose par quatre entre les deux extrémités de la
polymérisation de la résine G+ Yellow de MakerJuice.217 Ils ont mesuré un module élastique allant de
0.4 GPa pour l’objet le moins polymérisé à 1.5 GPa pour le plus polymérisé.

Zhao et al. ont utilisé ce concept pour créer des contraintes hétérogènes dans un objet plat.212 À
la suite du développement, l’objet subit ces contraintes et se déforme. Les zones les moins insolées se
déforment et déplacent en 3D les zones les plus insolées peu déformables. Cette approche repose sur
un phénomène de polymérisation frontale dans une couche fine du matériau. À haute dose, l’ensemble
de la couche est réticulée de manière uniforme dans l’épaisseur. À basse dose, la partie de la couche la
plus proche de la source optique est plus réticulée que la partie opposée. La contrainte de déformation
vient de cette différence entre les deux faces d’une couche. Le phénomène de la polymérisation frontale
est détaillé dans la partie 5.5. Par un jeu d’optimisation du fichier d’insolation, l’équipe a pu former
des objets 3D sur la technique des origamis (voir Fig. 1.9.B). Ils ont par exemple formé des icosaèdres,
des solides à vingt faces. Chaque face est une zone très insolée. Chaque arête est une zone peu insolée.

Ces objets ne sont pas multimatériaux au sens décrit précédemment. Cependant, ils détiennent
une hétérogénéité interne en terme mécanique. En biologie, cela peut aussi être pertinent lorsque les
cellules ont des comportements différents suivant la rigidité du substrat.

Chimie et impression 3D avec la chimie click et le photo-clicking La chimie click (click-
chemistry) est une classe de la synthèse chimique qui permet de lier de façon covalente deux molécules
comportant chacune une fonction réactive. Elle est applicable aux molécules biologiques. Les réactions
les plus utilisées sont les cycloadditions, la réaction thiol-ène, la réaction de Diels-Alder ou encore les
substitutions nucléophiles. La photoclick chemistry218 qui induit la création de la liaison covalente
après application d’un stimulus lumineux, peut être utilisée pour la création d’un objet 3D et/ou mul-
timatériaux.213 Il faut tout d’abord positionner des molécules réceptives sur une surface. Ensuite, des
molécules complémentaires sont mises en solution sur cette surface. Par insolation d’une zone donnée,
un processus photochimique est activé permettant de lier les deux molécules.

Une équipe a adapté cette technique aux polymères acrylates (Trimethylolpropane triacrylate,
TMPTA et 2-hydroxyethyl acrylate, HEA).213 Ils ont utilisé une alkoxyamine photosensible qui peut
initier la réaction de photopolymérisation d’un premier polymère A par action nitroxide (voir 1.9.C).
Après photoréaction, une partie de l’alkoxyamine reste fixée et stable sur le polymère. La seconde
partie est partiellement fixée sur le polymère, avec une contribution dynamique. Elle permet de ra-
jouter successivement des monomères sur le macro-polymère en cours de formation, tout en restant
toujours au bout de la chaine. Cette équipe positionne ensuite un second groupe de monomères B en
solution sur l’objet formé de polymères A. Par insolation laser, ces nouveaux monomères sont intégrés
à l’extrémité de la chaine précédente de polymère A A de façon covalente. À la fin de l’impression,
la partie inférieure des polymères est donc formée par les monomères A, la partie supérieure par les
monomères B et le bout de la chaine par la partie active de l’alkoxyamine. Cette dernière partie étant
encore active, il est possible d’y fixer une troisième molécule.

Cette approche permet donc de créer des objets multimatériaux et 3D par un processus photochi-
mique. La click-chemistry donne ainsi accès à des réactions chimiques spécifiques. Cependant, cette
technologie est difficilement applicable à une variété de matériaux et à l’encapsulation de cellules pour
de la bio-impression.

Technologies de stéréolithographie hybrides La stéréolithographie peut être complétée par
d’autres technologies pour la création d’objet 3D multimatériaux, chaque technologie permettant l’im-
pression d’un matériau spécifique.

Il est possible de combiner la SLA avec l’extrusion comme l’ont fait Wicker et al. en 2012.192 Ils
commencent par polymériser une résine acrylate par SLA, puis une buse d’extrusion dépose une résine
conductrice d’électricité pour réaliser des pistes électroniques. De plus, en stoppant l’impression après
la création de cavités, ils ont placé des composants électroniques en contact avec ces pistes électriques.
Ils ont ainsi construit un objet contenant des composants électroniques, des pistes électriques et de
la résine de stéréolithographie. Peng et al. ont aussi créé des objets multimatériaux combinant SLA
et extrusion, comme décrit sur la figure 1.9.D.214 Ils ont aussi montré leur capacité à imprimer des
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objets avec des propriétés mécaniques différentes suivant les matériaux. Ils ont créé des capteurs de
déformation, ou des objets 4D.

Muruguza et al. ont aussi cherché à créer des pièces 3D pour des capacités électroniques, comme
l’équipe de Wicker, en combinant la SLA avec un procédé jet d’encre (Inkjet).219 La SLA sert à
construire l’objet en 3D avec un rapport de forme non accessible par jet d’encre. Le jet d’encre permet
de déposer la solution électriquement conductrice sur la résine de SLA.

Hohnholz et al. ont combiné la SLA avec un procédé d’impression par jet d’aérosol.220 Cette tech-
nique permet de déposer précisément le matériau polymérisable. Cela permet aussi de mixer plusieurs
matériaux. Puis un module de SLA permet de polymériser les matériaux. La méthode d’approvision-
nement du matériau est découplée de la méthode de polymérisation ce qui permet de créer des objets
multimatériaux avec une précision élevée.

Roach et al. ont créé la machine 4M pour Multimaterial multimethod, qui combine l’extrusion, le jet
d’encre, la photoréticulation, et deux bras articulés quatre et six axes.221 Au-delà de l’aspect vendeur
de la multiple combinaison de techniques, il semble que les utilisateurs n’auront que rarement besoin
d’autant de méthodes différentes.

La technique développée par Kunwar et al. en 2019 combine à la fois l’impression SLA, l’impres-
sion deux photons additive, mais aussi l’ablation deux photons.167 Par un réseau de micro-miroirs, les
auteurs peuvent insoler une résine acrylate et la polymériser à des échelles multi-millimétriques. Par
un procédé deux photons, ils peuvent polymériser la même résine à plus haute résolution. Ils ont aussi
caractérisé leur capacité d’ablation d’une résine déjà polymérisée par la focalisation à deux photons.
Ils ont ainsi réussi à créer des canaux internes ou des cavités non ouvertes. Ce procédé est astucieux,
car il n’utilise que des procédés de photopolymérisation, mais arrive à combiner l’impression à un et
deux photons, et à implémenter à la fois des procédés additifs et soustractifs avec la même technologie
à deux photons.

Chacune de ces différentes approches est pertinente pour des applications précises, mais aucune
d’entre elle ne permet de répondre aux critères multimatériaux et haute résolution qui sont attendus
en bioimpression 3D.

Conclusion sur la bioimpression 3D d’objets multimatériaux à
haute résolution

Dans ce chapitre, les besoins en modèles tissulaires ont été détaillés en mettant en avant les princi-
paux critères pour la formation de modèles optimisés : la capacité multimatériaux et la haute résolution.
Les technologies de bio-impression 3D ont été passées en revue à travers ce prisme. La micro-extrusion
sort du lot par sa capacité à créer des pièces 3D et multimatériaux, mais il reste difficile d’atteindre
de hauts rapports de forme et des pièces haute résolution.

D’un autre côté, la stéréolithographie est une technique qui permet la mise en forme 3D à haute
résolution. Elle peut créer des objets multimatériaux en changeant le bac de résine manuellement ou
automatiquement ou en changeant la résine via une méthode microfluidique. Ces techniques sont tou-
tefois limitées soit par la consommation importante de réactif, soit par un environnement géométrique
contraint. D’autres techniques existent, avec des chimies spécifiques ou des plateformes hybrides, mais
elles n’atteignent pas les deux critères de multimatériaux et de haute résolution.

Nous estimons qu’une nouvelle technique d’impression 3D, basée sur un nouveau concept entre
la stéréolithographie et la micro-extrusion, permettraient la création d’objets 3D multimatériaux de
manière plus efficace, grâce à l’implémentation du principe des sondes microfluidiques. Nous décrivons
ce concept dans le prochain chapitre.
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Ce chapitre présente la plateforme opto-fluidique 3D-FlowPrint positionnée à partir de l’analyse
des technologies d’impression 3D existantes. Nous y décrivons les concepts optiques et fluidiques qui
représentent les deux parties majeures du travail réalisé. Nous y décrivons aussi l’ensemble de la
plateforme expérimentale et des logiciels. Finalement, nous détaillons la méthodologie d’une impression.
Ce chapitre permet d’introduire les points clefs de la technologie 3D-FlowPrint, afin de pouvoir ensuite
approfondir dans les chapitres suivants en ayant déjà une compréhension globale. Ce chapitre présente
aussi les protocoles de la plateforme.

2.1 Principe de la photopolymérisation en flux

La polymérisation en flux par l’intermédiaire d’une tête opto-fluidique est un nouveau concept.
Dans cette partie, nous décrivons le concept de la technologie 3D-FlowPrint de manière générale avant
d’approfondir les aspects microfluidiques et optiques. Le concept a été breveté222 et publié.223

35
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2.1.1 Technologie 3D-FlowPrint

2.1.1.1 Contexte

Comme nous le verrons, la technologie 3D-FlowPrint reprendre certains avantages des technologies
d’impression 3D présentées dans le premier chapitre notamment la micro-extrusion et la stéréolithogra-
phie. Notre technologie reprend également certains concepts issus des sondes microfluidiques qui, sans
être du domaine de l’impression 3D, permettent de fonctionnaliser des objets biologiques ou artificiels.
Dans cette première section nous ferons donc quelques rappels des technologies qui ont inspiré nos dé-
veloppements puis nous introduisons le concept de photo-polymérisation en flux 3D-FlowPrint. Cette
sous-partie ne se veut pas un état de l’art, mais a uniquement pour ambition de mettre en lumière des
points clefs de ces technologies.

Micro-extrusion, une méthode adaptée à l’impression multimatériaux Comme nous l’avons
vu dans le chapitre précédent, la micro-extrusion permet la fabrication d’objets 3D par le dépôt de
matériaux via une buse d’extrusion (voir Fig. 2.1.A) qui se déplacent dans les trois axes dimensionnels
au-dessus d’un support. La micro-extrusion est particulièrement bien adaptée à la création d’objets mul-
timatériaux. Les imprimantes disposent généralement de plusieurs buses juxtaposées qui contiennent
chacune un matériau différent. En revanche, le matériau doit posséder certaines propriétés afin de pou-
voir être extrudé et solidifié. Il peut s’agir d’un prépolymère qui solidifie après extrusion par un procédé
chimique ou optique.91 Il peut également avoir des propriétés rhéologiques spécifiques sous tempéra-
ture (transition fluide au-dessus de la température de transition vitreuse pour les thermoplastiques)
ou cisaillement (shear-thinning en anglais) lors de l’extrusion en pression qui permet au matériau de
se resolidifier une fois déposé.224 Ainsi, nous voyons qu’il est généralement impossible de décorréler le
procédé d’extrusion des propriétés rhéologiques du matériau qui déterminent tous deux la résolution
et les capacités de mise en forme. Le diamètre de la buse influe directement sur la taille du filament
et est un facteur limitant pour obtenir une meilleure résolution. La résolution en extrusion est donc
limitée à environ 50 - 200 µm .90 À cette limite de résolution s’ajoute les contraintes liées à la stabilité
des structures durant l’impression, qui limite fortement la complexité des structures et leur rapport
d’aspect.

La stéréolithographie, une méthode adaptée à la haute résolution La stéréolithographie
est une technique de mise en forme 3D de matériaux par photopolymérisation. Elle est généralement
réalisée dans un réservoir contenant un matériau à polymériser (voir Fig. 2.1.B). Le matériau est intro-
duit sous forme liquide dans le réservoir dans lequel le support d’impression est plongé. Un dispositif
optique projette précisément un faisceau laser ou projette l’image d’une matrice de pixels (DLP) sur
ce matériau photosensible pour polymériser une couche 2D, généralement au bas du bac transparent.
La première couche adhère au support qui est déplacé par sur un axe motorisé verticalement, puis
les couches ultérieures s’accrochent à chaque couche précédente afin de former des objets 3D. Le ma-
tériau doit posséder des propriétés de photo-réticulation (ou photopolymérisation). Le plus souvent,
un photo-initiateur est ajouté afin d’initier la réaction de réticulation. Un des avantages majeurs de
la stéréolithographie est sa résolution qui peut atteindre la dizaine de micromètres.60 L’impression
deux-photons peut dépasser la limite du micromètre en proposant des tailles de voxel de l’ordre de
quelques centaines de micromètres.146

En revanche, un des inconvénients de la stéréolithographie classique réside dans la difficulté d’impri-
mer des pièces hétérogènes, constituées de plusieurs matériaux. En effet, dans la plupart des approches,
le bac de résine demeure identique pendant l’expérience et donc un seul matériau est accessible à la
polymérisation. Pour contourner cette limitation, certaines équipes ont proposé des procédés ingé-
nieux qui ont été décrits dans la partie 1.2.6.2. Dans la majorité des cas, ces procédures sont lentes,
laborieuses à cause d’une contamination croisée entre les matériaux, complexes ou encore incluent des
molécules non adaptées à la biologie.

Les sondes microfluidiques Les sondes microfluidiques (Microfluidic probe MFP) ne permettent
pas de construire des objets 3D, mais de fonctionnaliser des surfaces, objets, cellules, tissus et sphé-
roïdes. Cette technologie nous est apparue comme particulièrement intéressante pour manipuler des
fluides d’intérêt biologique directement en immersion dans un milieu de culture. La technologie bé-
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(a) Schéma de principe de
l’impression 3D par extrusion.

Adapté de225

(b) Schéma de l’impression par
stéréolithographie. De manière
générale, une technologie haute
résolution mais limitée à un seul

matériau. Extrait de52 (c) Schéma de principe d’une sonde
microfluidique. De manière générale,

une technologie profitant de la
capacité de multiplexage et

d’automatisation de la
microfluidique pour réaliser des
étapes de greffage de surface.

Extrait de226

Figure 2.1 – Concept ayant inspiré la plateforme 3D-FlowPrint

néficie des avantages de la microfluidique pour introduire de façon très reproductible, automatisée et
multiplexée de faibles volumes de matériaux à partir d’une librairie. Juncker et al. ont proposé ce
concept en 2005 en proposant une technologie basée sur des dispositifs ouverts226 (voir Fig. 2.1.C).
Les sondes microfluidiques sont majoritairement utilisées en immersion, typiquement dans du milieu
de culture à proximité d’un tissu.

Ces sondes comprennent généralement deux canaux, pour l’injection d’un fluide particulier et son
aspiration. L’injection achemine un fluide d’intérêt (en vert sur la figure 2.1.C) depuis l’extérieur du
système jusqu’à l’extrémité de la sonde proche de la cible (surface, structure 3D, tissu, cellule). Après
que le fluide a interagi avec le point d’intérêt, le canal d’aspiration collecte le fluide afin qu’il ne
contamine pas le fluide environnant (en bleu sur la figure). Sur la vue de dessous de la figure 2.1.C,
nous pouvons voir la solution verte être confinée sous la sonde puis aspirée. Les sondes microfluidiques
permettent d’introduire et de mettre en contact une solution avec une cible (surface, structure 3D,
tissu, cellule) de manière localisée par le biais d’un confinement au sein d’un fluide environnant.

Ces sondes mobiles ne sont pas contraintes dans leur déplacement dans l’espace et peuvent opérer
sur de grands modèles comme des coupes de tissu.226 Elles sont généralement couplées à des systèmes
de déplacements sur trois axes et utilisées entre 0 et 100 µm de distance depuis le substrat. Il est
aussi possible de modifier les rapports entre l’injection et l’aspiration afin de moduler l’empreinte de
la solution sur l’objet cible.

Dès 2005, Juncker et al. ont démontré plusieurs possibilités.226 Ils ont prouvé leur capacité à mo-
difier localement une surface par une molécule contenue dans la solution injectée. Ils ont laissé une
empreinte sur le substrat de l’ordre de 50·50 µm . Ils peuvent aussi créer des réseaux de protéines,
déposer un gradient d’une molécule en modulant le rapport entre l’injection et l’aspiration, réaliser des
opérations de protection et de marquage de coupes de tissus et collecter des protéines ou des cellules
d’une surface de façon localisée. Le même groupe a développé des sondes microfluidiques quadripôles227

comprenant deux canaux d’injection et deux d’aspiration. Il est alors possible d’injecter deux solutions
différentes et d’obtenir un profil de concentration sur l’axe entre les deux canaux d’injection. Il est
intéressant de noter que certaines sondes microfluidiques peuvent être utilisées dans de l’air, en main-
tenant le fluide d’intérêt par capillarité entre la sonde et la surface.228

Afin d’atteindre les résolutions nécessaires pour les canaux fluidiques, les sondes microfluidiques
sont principalement fabriquées par des procédés silicium en salle blanche. D’autres sondes ont été fa-
briquées par laminage de membranes de PDMS.229, 230 En 2017, des sondes microfluidiques imprimées
en 3D par stéréolithographie ont été proposées.231 La résolution est plus faible qu’avec un procédé
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silicium, mais il a été prouvé que l’influence sur les phénomènes fluidiques des sondes était négligeable.
Ces sondes sont plus robustes, plus rapides à réaliser et moins coûteuses que les modèles précédents.
L’impression 3D permet aussi la création de sondes plus complexes, avec des agencements de canaux
particuliers et des capteurs électroniques intégrés.232, 233

L’appropriation du concept des sondes microfluidiques pour notre propre plateforme est pertinente
par leur capacité de manipulation et de multiplexage de fluide, par leur aspect ouvert non limité
en rayon d’action, par leur possibilité de travailler en immersion dans un milieu de culture et par
leur potentielle création par impression 3D. Par le couplage de telles technologies avec un procédé de
polymérisation du fluide manipulé, un nouveau concept d’impression 3D microfluidique peut voir le
jour.

2.1.1.2 Présentation du concept 3D-FlowPrint

Les avantages du couplage de la microfluidique et de la photopolymérisation L’impri-
mante 3D-FlowPrint emprunte certains aspects de la micro-extrusion, à la stéréolithographie et aux
sondes microfluidiques (voir Fig. 2.2). Aux sondes microfluidiques est empruntée l’idée de circulation
d’un fluide dans une zone confinée et de se servir de la microfluidique. À l’extrusion est empruntée
l’idée d’acheminer le matériau d’intérêt via une tête d’impression et la capacité d’imprimer plusieurs
matériaux. À la stéréolithographie, finalement, est empruntée l’idée de la photopolymérisation haute-
résolution. La nouveauté réside dans la combinaison de ces technologies. Le concept que nous décrivons
ci-dessous permet de découpler l’acheminement du matériau du procédé d’écriture ce qui permet de
garder le multiplexage microfluidique en profitant de la haute résolution d’écriture de la stéréolitho-
graphie.

Figure 2.2 – Schéma de principe de l’impression par le concept 3D-FlowPrint. Une technologie combi-
nant l’extrusion microfluidique, les sondes microfluidiques et la stéréolithographie, visant une résolution
micrométrique, la construction d’objets multimatériaux par une approche s’inspirant des sondes mi-
crofluidiques.

Ici, nous utilisons un objet similaire à une sonde microfluidique, que nous avons appelé dans le
manuscrit tête d’impression. Elle travaille aussi en immersion et comporte deux canaux fluidiques. Elle
permet d’acheminer un liquide d’intérêt au point de polymérisation. En ré-aspirant ce liquide, la tête
d’impression permet de limiter la contamination de l’environnement. Comme nous le verrons dans les
chapitres suivants, notre technologie permet de confiner le matériau injecté même à une distance de
500 µm de la surface grâce à la structuration de la tête d’impression et aux contrôles des paramètres
instrumentaux. Par la capacité de confinement de cette solution, cette technologie permet de délivrer le
matériau en continu à l’extrémité de la tête sans interférence avec son déplacement en 3D. À la place
de remplir un réservoir comme en SLA (20 cm ·30 cm pour le système DWS J29+ par exemple),
la technologie permet de travailler à partir de volumes typiques de quelques centaines de microlitres
sachant que le volume de matériau dans la zone de polymérisation située à l’extrémité de la tête d’im-
pression est de l’ordre du microlitre.
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L’ajout d’une fibre optique lentillée, dans un canal optique dans la tête d’impression, permet de
photopolymériser la solution injectée avec un reprenant les concepts classiques d’écriture laser en sté-
réolithographie. Cependant, la plateforme 3D-FlowPrint polymérise par le biais de la tête d’impression
et non pas par le balayage d’un laser à travers un bac. Le matériau polymérisé se situe dans l’espace
entre l’extrémité de la tête d’impression et le substrat. La résolution est due au phénomène de réticu-
lation prenant place dans la zone illuminée.

Cette plateforme profite donc des avantages de l’injection localisée de matériau tout en conservant
une résolution à l’échelle micrométrique telle que proposée en stéréolithographie. En résumé, la tête
d’impression 3D-FlowPrint peut être décrite comme une sonde microfluidique mettant en circulation
séquentiellement des fluides photosensibles et les polymérisant via une fibre optique insérée dans la
sonde pour former des objets multimatériaux 3D.

Contrairement à l’extrusion ou l’impression par jet d’encre, le découplage de la méthode d’appro-
visionnement du matériau et du procédé d’écriture permet de conserver les capacités de multiplexage
pour l’acheminement des matériaux tout en conservant des capacités d’écriture à haute résolution
bien supérieure à l’extrusion. La résolution est donc principalement induite par la largeur du spot
optique, qui peut mesurer entre 1 et 100 µm suivant les fournisseurs de fibres lentillées. En découplant
l’acheminement du matériau et le phénomène de polymérisation, nous parvenons donc à construire des
objets multimatériaux et haute-résolution, un objectif difficilement atteignable en SLA. Par ailleurs,
le concept permet de produire des objets 3D au contraire des sondes microfluidiques.

En mettant des cellules en suspension dans les solutions imprimées, elles peuvent être encapsu-
lées dans l’hydrogel lors de la photopolymérisation. Ensuite, les échantillons sont mis en culture, les
cellules peuvent se diviser et proliférer. Elles peuvent dégrader et régénérer l’hydrogel imprimé. Ceci
est possible, car l’objet imprimé fournit déjà une ébauche du tissu aux cellules. Nous avons réalisé
des tests d’encapsulation de cellules dans de l’hydrogel présentés dans la partie 6.3. La plateforme
peut aussi servir à l’impression de scaffolds pour réaliser une culture surfacique en ensemençant après
l’impression.

Description du procédé d’impression La figure 2.3 schématise l’impression de cinq lignes inter-
digitées de deux matériaux différents. Nous commençons par injecter le premier fluide polymérisable.
Une fois que le régime stable est atteint, la séquence d’impression est lancée. Le laser est allumé et
la tête est mise en déplacement. La photopolymérisation du matériau permet de former une première
ligne. Le canal d’aspiration continue de maintenir le confinement grâce à un espace entre la ligne im-
primée et son ouverture. A la fin programmée de la ligne, le laser est éteint et la tête se déplace vers
le début de la seconde ligne. Afin de gagner en homogénéité l’impression est toujours réalisée dans la
même direction par rapport au flux. Le laser est rallumé et la tête se déplace de nouveau pour former
la seconde puis la troisième ligne. Ensuite, le second matériau est injecté. La programmation attend
le temps requis pour que le deuxième matériau ait totalement remplacé le premier. Puis la séquence
reprend pour imprimer deux lignes supplémentaires dans le second matériau. Pour finir, la solution du
milieu est injectée pour rincer l’échantillon, puis la tête est retirée.

2.1.2 Environnement microfluidique

2.1.2.1 Avantages et contraintes résultants de l’impression en immersion

Une des particularités majeures de la plateforme 3D-FlowPrint réside dans sa faculté à imprimer
en milieu immergé. Dans la majeure partie des expériences réalisées, la tête d’impression était envi-
ron immergée dans cinq millimètres dans de l’eau ou un médium biologique. Plusieurs avantages, et
contraintes associées, apparaissent de ce concept.

— La méthode que nous proposons s’apparente aux sondes microfluidiques, décrites par D. Jun-
cker en 2005226 et améliorées depuis.227, 231 Les sondes microfluidiques permettent de délivrer
localement un fluide d’intérêt afin de modifier une surface, un matériau, un tissu ou une cellule
unique.

— L’environnement liquide permet l’impression de solutions très peu visqueuses. En revanche, il est
plus difficile d’imprimer des solutions trop visqueuses (voir partie 4.3) car l’approvisionnement
et le contrôle fluidique sont impactés.
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Figure 2.3 – Schéma d’une séquence typique d’impression multimatériaux de 5 lignes interdigitées.
I) Injection du matériau 1 (rouge) et confinement de la solution. II) Allumage du laser et début de
polymérisation. III) Déplacement de la tête pour impression de la première ligne. IV) Déplacement de
la tête sans laser pour se positionner au début de la seconde ligne. V) Impression de la seconde ligne.
VI) Impression de la troisième ligne. VII) Changement vers le matériau vert et aspiration du matériau
rouge restant. VIII) Impression de la première ligne verte. IX) Impression de la seconde ligne verte. X)
Injection de la solution du milieu pour rinçage. XI) Sortie de la tête et récupération de l’échantillon.
XII) Représentation 3D du réseau
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— La plateforme profite des capacités d’intégration et de multiplexage de la microfluidique. L’utili-
sation de solutions peu visqueuses autorise les systèmes classiques de microfluidique. Par exemple
l’utilisation de vannes permet de sélectionner la solution à approvisionner au niveau de la tête
d’impression à partir d’une libraire de matériaux. D’autres dispositifs tels que des mélangeurs
ou des réservoirs locaux sont aussi envisageables pour contrôler en temps réel la composition du
matériau (voir 3).

— La polymérisation dans un environnement liquide permet de limiter la quantité requise de solu-
tion polymérisable. En effet, celle-ci est approvisionnée en faible quantité au plus proche de la
zone de polymérisation et ne remplit pas un bac complet comme dans d’autres technologies de
stéréolithographie.60

— Un des inconvénients est la nécessité d’aspirer aussi la solution environnante afin d’être certains
de ne pas contaminer le milieu (voir partie 4.4.3). Pour des longues impressions, il est nécessaire de
maintenir un volume suffisant de matériau (en fonction des débits d’aspiration et d’injection) afin
de ne pas assécher la zone d’impression. Si un assèchement apparaît, le confinement microfluidique
est perdu.

2.1.2.2 Description du concept de confinement microfluidique

La tête d’impression contient trois canaux (voir Fig. 2.4.A). Le canal central est non débouchant,
il sert à acheminer la lumière du laser qui traverse une membrane optiquement transparente avant
d’atteindre le fluide photopolymérisable. Les deux autres canaux sont débouchants et permettent la
circulation du fluide polymérisable, l’un permettant l’injection de la solution polymérisable et l’autre
l’aspiration.

Les têtes d’impression les plus utilisées sur la plateforme 3D-FlowPrint sont imprimées en 3D et
assemblées avec une lamelle de verre et du PDMS (voir Fig. 2.4.B). La méthode de fabrication et
la caractérisation des têtes sont décrites dans le chapitre suivant (voir chapitre 3). L’utilisation de
l’impression 3D nous permet de gagner en temps de prototypage, en coût, en reproductibilité, en
possibilité de géométrie et en résolution des structures imprimées.

Pour la polymérisation, la tête d’impression est positionnée à une faible distance du support (ty-
piquement 100 µm). Le canal d’injection approvisionne en fluide et le canal d’aspiration récupère le
fluide. Le fluide injecté est confiné dans un disque, ou cylindre aplati, entre la tête et le substrat (voir
2.4.A). Ce cylindre est ouvert sur l’extérieur par les côtés, confiné en dessous par le substrat et au-
dessus par la tête d’impression. Ce volume est semi-confiné.

Dans un concept microfluidique ouvert, la solution injectée se propage dans toutes les directions
de l’espace, y compris vers l’extérieur de ce cylindre. Pour empêcher la contamination du milieu, la
récupération est fixée avec un débit supérieur à celui de l’injection. Du milieu environnant est alors
aspiré pour combler l’écart des débits. Cette particularité est évoquée dans la partie 4.4.3.

La structuration de la surface de la tête permet d’accentuer le confinement de la solution. Ces
structures présentent des variations de hauteurs qui permettent de modifier localement les résistances
à l’écoulement et de contrôler la cartographie des écoulements dans la zone de confinement, notre
objectif étant de guider la solution injectée vers le canal d’aspiration. Cette cartographie a aussi pour
but de favoriser l’approvisionnement de la zone de polymérisation et diminuer le temps de changement
entre deux matériaux. Ces structures sont visibles sur la figure 2.4.B. Nous verrons que l’impression 3D
offre des avantages majeurs pour la création des têtes et de leur structuration de surface (voir partie
3.3).

D’autres phénomènes et variables sont à l’œuvre et jouent sur l’équilibre microfluidique, comme la
viscosité des fluides (voir partie 4.3), la distance entre la tête et le support (voir 4.4.1) ou la vitesse de
déplacement de la tête et sa direction (voir 4.4.2).

Comme nous le verrons dans le chapitre 6 les dimensions et la structuration de la tête ont été conçues
et réalisées dans la perspective de l’impression de matériaux hydrogels. En l’occurrence, nous avons
principalement travaillé avec des solutions diluées de PEGDA dans du DMEM (Dulbecco’s Modified
Eagle Medium), du RPMI (Roswell Park Memorial Institute medium), du PBS (phosphate-buffered
saline solution) ou de l’eau. Le PEGDA est un polymère synthétique dont la composition est contrôlée
au contraire de polymères biologiques comme le matrigel ou la gélatine par exemple. Il se polymérise
grâce aux groupements acrylates. Il a des propriétés anti-adhésives vis-à-vis des cellules qui peuvent



42 CHAPITRE 2. DESCRIPTION DE LA TECHNOLOGIE 3D-FLOWPRINT

(a) Schéma en coupe de la tête d’impression et du
cylindre de confinement

(b) Image en microscopie électronique d’une tête
d’impression

(c) Schéma du montage microfluidique

Figure 2.4 – Schéma du dispositif fluidique de la plateforme

être valorisées (voir partie 6.1). Dans la perspective de l’encapsulation de cellules, nous avons utilisé
des solutions de GelMA, un polymère d’origine naturelle, dilué dans du DMEM (voir partie 6.3). Le
PEGDA a des viscosités faibles à l’échelle de la bioimpression de l’ordre de 10 mPa.s, et le GelMA de
l’ordre de 100 mPa.s à 37°C.

2.1.2.3 Adressage microfluidique

Les fluides sont mis en mouvement en appliquant un différentiel de pression positive par rapport
à la pression atmosphérique pour l’injection et un différentiel de pression négative (par rapport à la
pression atmosphérique) pour l’aspiration, de l’ordre de 100 mBar. L’injection est générée par un mo-
dule Fluigent Flow-EZ et l’aspiration par un module Fluigent Push-Pull (voir Fig. 2.4.C). Ces deux
modules sont commandés ensemble avec un montage Fluigent de type Line-up.

Sur la voie d’injection, jusqu’à dix réservoirs de solutions peuvent être convoyés jusqu’à une vanne
10-1 voies Fluigent M-Switch, aussi commandée via le montage Line-up. Cette vanne permet de sé-
lectionner laquelle des solutions est acheminée jusqu’à la tête d’impression. Au cours de l’expérience,
la vanne peut changer de position afin de choisir une nouvelle solution et produire un objet multima-
tériaux. Ce système peut aussi être utilisé pour rincer et nettoyer avec des tampons, de l’eau ou des
solvants compatibles avec les éléments (tubes, vannes etc) de la plateforme. En sortie, un simple tube
de 50 ml fait office de poubelle.

Sur les deux voies, les débits sont mesurés via des modules Fluigent flow units medium ±80 µL/min
pour l’injection et large ±1 mL/min pour l’aspiration. Ces débitmètres sont calibrés pour plusieurs
fluides basiques (eau, éthanol) et sont à recalibrer pour d’autres fluides, comme les solutions d’hydrogel.
Ces débitmètres étant reliés aux régulateurs de pression, nous pouvons choisir un contrôle directement
en pression et lire les débits en indication, ou un contrôle en débit avec une boucle de rétroaction entre
les débitmètres et les contrôleurs de pression. Le contrôle par le débit est particulièrement intéressant
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pour gagner en reproductibilité. En effet, au cours de l’impression plusieurs paramètres peuvent in-
fluer sur le contexte microfluidique, comme un changement de température faisant varier la viscosité,
une solution partiellement polymérisée, des structures en cours d’impression ou un tuyau bouché. La
boucle de rétroaction sur le débit mesurera une baisse du débit et imposera au contrôleur de pression
d’augmenter la pression de commande afin de maintenir un débit constant.

Il est possible d’effectuer le montage fluidique en évitant les débitmètres, qui sont coûteux et plus
complexes à nettoyer, pour des solutions comme le GelMA qui, elles peuvent entraîner un bouchage.
Avec ce type d’hydrogel le contrôle sera fait simplement en pression, ce qui diminue la capacité de
contrôle. Nous prévoyons d’implémenter un débitmètre en amont du réservoir, qui mesure le flux d’air
entre le contrôleur de pression et le réservoir. Fluigent a déployé le produit Air Flow Metre qui mesure
le débit d’air poussé par le contrôleur de pression et rectifie par rapport à cette pression pour estimer
le débit de solution liquide. Une mesure du débit de solution est donc effectuée en amont de la solution
elle-même et donc sans contact. Ce système a aussi l’avantage d’être indépendant de la solution. La
boucle de rétroaction est cependant plus compliquée et plus longue à stabiliser (20 secondes typique-
ment).

Le système Line-up/réservoirs est relié via des tubes pneumatiques de diamètre interne 4 mm ou
2.5 mm en polyuréthane (Legris). Les systèmes réservoirs/M-Switch (pour l’injection) et réservoir pou-
belle/débitmètre (pour l’aspiration) sont reliés via des tubes fluidiques de diamètre interne 0.5 mm en
FEP (Idex). Les systèmes M-Switch/débitmètre et débitmètres/tête d’impression sont reliés via des
capillaires de diamètre interne 0.25 mm en PEEK (Idex). Ces tubes ont un diamètre externe de 0.775
mm, ce qui permet de les insérer dans les canaux de la tête d’impression. Ces canaux sont formés lors
de l’impression 3D de la tête d’impression 3. Ils mesurent 0.5 mm de diamètre au niveau de l’extrémité
de la tête et 1.5 mm sur l’arrière afin de faciliter l’insertion des capillaires fluidiques.

2.1.3 Environnement optique

Dans cette partie, nous développons les aspects optiques nécessaires à la photopolymérisation. Nous
détaillons ensuite le montage optique et la caractérisation des fibres optiques qui sont au cœur de la
technologie.

2.1.3.1 Processus de photopolymérisation

Notre développement s’est concentré sur la photopolymérisation de polymères photosensibles de
type hydrogels (PEG et Gélatine notamment) fonctionnalisés par des groupements acrylate (Poly-
Ethylene Glycol DiAcrylate PEGDA et Gelatine MethAcrylate GelMA). Par l’illumination de lumière
à 405 nm, un photo-initiateur (Lithium phenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinate LAP) est activé et
fournit des radicaux libres. Ces derniers permettent d’initier la réaction radicalaire de polymérisation
par l’intermédiaire des fonctions acrylates. Ces mécanismes sont détaillés dans la partie 5.2.

La solution circule en continu dans l’espace entre la tête d’impression et le substrat. Lors de l’ac-
tivation du laser, un bloc de matériau se solidifie. La hauteur de la couche polymérisée est définie
géométriquement par la distance entre le substrat et la tête d’impression. Ceci signifie que le maté-
riau polymérisé est au contact de la tête pendant l’impression. Pour limiter les risques d’adhésion,
une couche de PDMS est préalablement déposée sur la tête d’impression. Le PDMS est un matériau
inerte qui de plus est poreux au gaz dont l’oxygène. L’oxygène étant un inhibiteur de la réaction de
photopolymérisation cette configuration nous permet de limiter la réaction à la surface de la tête et
d’y éviter l’adhérence de structures polymérisées lors du déplacement (voir partie 5.2.5.2). Le matériau
polymérisé est accroché au substrat grâce à un traitement MAPTMS (voir partie 5.2.5.1).

Par l’utilisation de solutions à faibles absorbances (absorptivité < 0.05 cm-1), sans additif absor-
bant, la lumière émise par le laser traverse quasiment sans altération toute la hauteur de matériau
comprise entre la tête d’impression et la surface du substrat. La photopolymérisation est donc uniforme
selon l’axe Z. Il n’y a pas d’effet de polymérisation frontale comme dans d’autres technologies. Ce point
est démontré dans la partie 5.5. Au cours de la polymérisation, le biomatériau continue de circuler en
contournant la pièce en cours d’impression. Nous avons pu prouver que les structures partiellement
imprimées n’empêchaient pas la polymérisation en cours (voir partie 5.4).

Les trajectoires de la tête sont programmées de façon vectorielle permettant de créer des motifs
étendus par juxtaposition des trajectoires individuelles. La hauteur de la tête permet de contrôler la
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hauteur de couche. Afin de créer des structures épaisses, tout comme pour le processus de fabrication
additive conventionnel, la tête se déplace suivant l’axe Z et se repositionne au-dessus de la couche
précédemment imprimée. Une nouvelle séquence d’injection et de déplacement de vecteurs permet la
création de la couche suivante jusqu’à obtention du motif 3D voulu.

2.1.3.2 Description des paramètres d’insolation

Contrôle de la puissance optique Un émetteur laser LBX-405-100 est commandé via un boîtier
Laserboxx controller d’Oxxius (voir Fig. 2.5.A). Le système émet un faisceau monochromatique à 405
nm avec une puissance ajustable entre 5 mW et 120 mW. La lumière est ensuite convoyée par une fibre
optique lentillée (BL-5, high power single mode 405 nm fiber de WT&T). La fibre est focalisée à 7 µm
à une distance de 200 - 3000 µm de la lentille.

La puissance de sortie du laser peut être trop élevée pour certaines solutions et nous avons donc
ajouté un Générateur Basses Fréquences (GBF, Keysight 33509B) (voir Fig. 2.5.A). Le GBF émet des
signaux périodiques carrés entre 0 et 5 Volts à la fréquence f. Ces signaux sont asymétriques par la
valeur du rapport cyclique (Duty cycle DC en anglais) qui se mesure en pourcentage. Pour un signal
f = 1 kHz, DC = 25 %, le GBF émet à 5 V pendant 0.25 ms puis à 0 V pendant 0.75 ms permettant
de moduler la puissance à 25 % de la puissance nominale.

Dans la partie 5.1.1 est détaillée la caractérisation de l’impact du GBF sur la puissance laser. Nous
avons déterminé un régime de fonctionnement linéaire du laser à f = 1 kHz, DC ≥ 1 % et 10 mW ≥
P ≥ 100 mW. Ainsi, le contrôle par Pin et DC permet d’obtenir une puissance de sortie linéaire en
extremum de 29 µW à 21 mW, soit trois ordres de grandeur. En dehors du régime linéaire, ce système
permet d’obtenir une puissance de sortie minimum de 0.7 µW.

Caractérisation et positionnement de la fibre optique lentillée La fibre optique est insérée
dans le canal central de la tête d’impression par l’arrière de la tête. La lumière émise de la fibre traverse
une lamelle de verre puis un dôme de PDMS (voir partie sur la description des têtes d’impression 3.4)
avant d’atteindre la solution de biomatériau.

À la suite de la caractérisation d’une nouvelle fibre optique, nous notons sa distance focale et sa
profondeur d’homogénéité (distance pendant laquelle son diamètre change relativement peu). Ensuite,
nous définissons la géométrie des têtes d’impression afin que la fibre optique soit bloquée dans la tête
d’impression à une distance spécifique de l’extrémité. Nous avons ainsi obtenu des têtes d’impression
avec un spot optique focalisé à différentes distances de l’extrémité de la tête, variant de zéro à plusieurs
centaines de micromètres. Ces concepts sont approfondis dans la partie 5.1.2 qui détaille aussi le
protocole de caractérisation des cônes optiques.

Afin de profiter de deux tailles de spot différentes, nous avons créé des têtes d’impression qui
peuvent accueillir deux fibres optiques. L’une d’elle peut fournir un spot fin pour des impressions hautes
résolutions, et l’autre un spot plus large pour des impressions rapides. Nous utilisons un commutateur
de fibre pour choisir la position où la lumière de la fibre optique qui sort de l’émetteur laser doit être
transmise (voir Fig. 2.5.A)

2.2 Développement de la plateforme expérimentale

Après avoir expliqué le concept général de l’imprimante, nous décrivons dans cette partie la pla-
teforme expérimentale, hors les parties fluidique et optique déjà présentées. Nous y développons la
méthode de fabrication des têtes d’impression, les modalités de déplacement XYZ, les appareils de
microscopie et les dispositifs de régulation thermique. Ces aspects sont décrits ici afin de comprendre
la plateforme dans son ensemble, puis certains seront approfondis dans les chapitres associés.

2.2.1 Contrôle des trajectoires d’impression
Le déplacement sur les trois axes s’effectue grâce à une platine planaire et un actionneur linéaire

(voir Fig. 2.6.B). Le déplacement dans l’axe Z s’effectue par un actionneur LTA-HL, Newport sur lequel
est fixée la tête d’impression. Sa résolution de déplacement est de 3 µm sur une plage de déplacement
de 25 mm. Une platine ASI MS-2000 est utilisée pour les axes XY. Son positionnement est précis à
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(a) Schéma du montage instrumental optique

(b) Schéma et image de la fibre optique lentillée

Figure 2.5 – Montage optique

1 µm sur une plage de déplacement de 110 mm·- 120 mm. La tête est fixe dans le plan et le substrat
se déplace par rapport à celle-ci. Le boîtier de commande de la platine opère aussi le déplacement de
la focale du microscope. Sur l’ordinateur, nous avons donc l’information du placement de la tête par
rapport au substrat, l’information de la hauteur à laquelle l’utilisateur observe et la hauteur de la tête
par rapport à l’origine de l’actionneur Z.

Un goniomètre deux axes est fixé sur l’actionneur Z. Sur ce goniomètre est positionnée une pièce
imprimée en 3D qui maintient la tête d’impression. L’enchaînement est le suivant : actionneur Z porte
le goniomètre qui porte le portoir qui porte la tête d’impression. Le goniomètre permet de régler
l’horizontalité de la tête d’impression et son parallélisme avec le substrat.

Un microscope inversé (IX71 Olympus) nous permet d’observer en direct les déplacements, les
flux fluidiques et les impressions. L’actionneur Z qui porte la tête d’impression est situé verticalement
au-dessus de l’objectif grâce au réglage d’une plateforme manuelle via deux vis de précision. Pour
la création d’objets 3D, la tête d’impression reste fixe par rapport au microscope sur le plan XY,
car c’est la platine XY qui maintient le substrat qui se déplace. Le microscope profite d’objectifs de
grossissement x 2.5, x 4, x 10, x 20 et de filtre DAPI, FITC, mCherry et lumière blanche. La lumière
d’illumination provient d’une lampe Olympus mecure U-RFL-T pour la fluorescence et d’une lampe
Olympus blanche TH4-200. Une caméra Nikon Nikon DS-Qi1Mc permet de capturer l’objet. L’image
est observée sur l’ordinateur via le logiciel Nikon NIS-D.
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(a) Image CAO large de l’enceinte thermique (b) Image CAO proche de la zone d’impression

(c) Photographies de la plateforme à différentes distances

Figure 2.6 – Photographies et images CAO de la plateforme 3D-Flowprint

2.2.2 Contrôle thermique
Afin d’imprimer du GelMA, nous avons besoin de maintenir la chambre d’impression à 37°C. Cela

permet aussi d’encapsuler des cellules dans le gel.

Méthode de régulation La régulation thermique s’effectue via une soufflerie d’air chaud. (Okolab
G201-T-unit-BL). L’air est dirigé à travers un conduit flexible jusqu’au bas de l’enceinte. La boucle
de contrôle peut s’effectuer via deux capteurs, le premier fonctionnant en immersion dans le milieu
de l’échantillon et le deuxième dans l’air. L’ensemble de l’enceinte est chauffé, comprenante tous les
équipements compris dans l’enceinte, le substrat d’impression, les réservoirs fluidiques et les tubes (voir
Fig. 2.6.A). Environ quatre-vingt-dix minutes sont nécessaires pour permettre la montée en tempéra-
ture jusqu’à 37°C.
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L’enceinte est constituée de profilés aluminium de 30 mm pour les arêtes et de plaques des PolyMé-
thacrylate de Méthyle Acrylique (PMMA) pour les faces. Les faces sont en PMMA transparents pour
le devant, le dessus et la droite (faces utilisateur) et en PMMA blanc opaque pour la face gauche et
arrière. Le bas est en polypropylène, un matériau plus résistant chimiquement que le PMMA. Sur le
devant, trois portes permettent d’accéder à l’intérieur de l’enceinte. Les parois sont percées d’ouverture
pour laisser passer les câbles et tubes depuis les appareils extérieurs à l’enceinte. Les parois ont aussi
des espaces pour encastrer certains appareils situés à moitié entre l’intérieur et l’extérieur.

Positionnement des modules La quasi-intégralité de la plateforme est contenue dans une enceinte
thermique. Cela comprend le bâti de microscopie (comprenant le microscope, la caméra et le moteur de
la focale), le module 3D (avec la platine XY, la lame de verre substrat, l’actionneur Z, le goniomètre,
les fibres optiques et la tête d’impression) et le module fluidique (à partir des réservoirs) et les capteurs
de mesures thermiques.

À l’extérieur de l’enceinte se situe la majorité des appareils électroniques : la deuxième partie du
module fluidique (avec contrôleurs de pression, le contrôleur de vannes et le manomètre pour diminuer
leurs pressions d’entrée), le module thermique (avec le boîtier de commande utilisateur, le boîtier de
contrôle et le ventilateur chauffant), le module optique laser (le générateur basse fréquence, le boîtier
de commande laser, l’émetteur laser et le commutateur de fibre), la deuxième partie du module de
microscopie (avec les appareils d’illumination mercure et lumière blanche et le contrôle de la caméra), la
deuxième partie du module 3D (avec le boîtier de contrôle de l’actionneur Z et le boîtier de commande
utilisateur de la platine et de la focale) et le PC.

Au niveau des parois de l’enceinte se situent les sources lumineuses d’émission de lumière mercure et
de lumière blanche classique. Ces sources sont situées sur le microscope, mais produisent de la chaleur
et donc leur évacuation thermique doit se situer à l’extérieur de l’enceinte pour ne pas perturber la
régulation thermique.

2.3 Environnement logiciel

Au point présent du manuscrit, nous avons décrit de manière générale les processus microfluidiques,
optiques et instrumentaux. Du point de vue expérimental, il nous faut encore décrire les logiciels per-
mettant de piloter la plateforme. Comme décrit dans l’état de l’art (voir partie 1.2.1.1), la création
d’une pièce par impression 3D passe par une séquence conception sur un logiciel d’impression 3D. Une
fois achevé, le design est exporté sous un format de fichier générique 3D, comme STL. Le fichier est
ensuite analysé par un vectoriseur afin de déterminer les trajectoires de la tête d’impression. Enfin, le
vectoriseur génère un fichier de commande lisible par le logiciel de pilotage de l’imprimante, typique-
ment sous le format Gcode. Une interface utilisateur permet enfin d’interpréter ce fichier Gcode et d’y
associer les paramètres d’impression tels que la puissance laser, les pressions fluidiques, etc. L’ensemble
de cette chaine de pilotage a été développée pendant la thèse.

2.3.1 Conception 3D numériques des pièces avec Fusion 360

La conception assistée par ordinateur (CAO ou CAD en anglais) permet la création numérique de
modèles 3D (voir Fig. 2.7). Ces logiciels permettent d’ajouter, soustraire, combiner des volumes, des
surfaces ainsi que de nombreuses autres fonctions. Nous avons principalement utilisé le logiciel Fusion
360 pendant la thèse qui est pratique et facile. Fusion 360 a une organisation en arborescence de ses
tâches et une trame de leurs ordres. Ce logiciel permet aussi la conception simple de plusieurs objets
sur le même fichier, ce qui nous permet de créer des objets multimatériaux.

Nous avons utilisé ce logiciel autant pour la création CAO des têtes d’impression (voir partie Fig.
2.7 et 3.3, 3.4, 3.5) que pour les pièces en hydrogel (voir partie 5.6).

Comme la plupart des logiciels de CAO, Fusion 360 peut générer des fichiers STL (STL est tiré de
Standard Triangle Language). Les STL sont des fichiers textes ou binaires codant les surfaces de l’objet
par un pavage de triangles. Le STL stocke les coordonnées 3D des trois angles de chaque triangle de
la surface de l’objet.
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Figure 2.7 – Capture d’écran du logiciel de CAO Fusion 360

2.3.2 Développement d’un vectoriseur
Nous avons besoin d’un vectoriseur (slicer en anglais), pour générer l’ensemble des vecteurs d’im-

pression composant le structures. Cette tâche est impossible à coder manuellement en raison au nombre
de trajectoires dépassant rapidement plusieurs centaines ou milliers d’unités. Nous avons choisi de dé-
velopper un vectoriseur spécifique à l’imprimante 3D-FlowPrint.

2.3.2.1 Les raisons du développement d’un vectoriseur spécifique

Une fois la pièce créée en 3D par CAO, il faut pouvoir l’imprimer par la technologie choisie,
ce qui requiert l’emploi d’un vectoriseur. Ce travail est effectué par le logiciel propriétaire Fictor
pour l’impression des têtes d’impression avec l’imprimante DWS (voir section 3.3.2). La plupart des
méthodes d’impression 3D procède vecteur par vecteur, au contraire de la création d’une couche entière
en une seule fois comme en photolithographie par projection. Le vectoriseur doit donc recréer l’objet
total par juxtaposition de vecteurs dans l’espace tridimensionnel. Il permet de décomposer l’objet 3D
en couches (d’où le nom anglais de slicer) pour obtenir la forme discrétisée de l’objet suivant l’axe
Z. L’espace entre deux lamelles correspond à l’épaisseur d’une ligne imprimée. Puis chaque lamelle
est vectorisée dans le plan XY pour que la juxtaposition de vecteurs remplisse la lamelle. Ceci est
le principe générique d’un vectoriseur. Il est ensuite possible de modifier de nombreux paramètres
comme la distance entre chaque lamelle (slicing en anglais), la distance entre chaque vecteur (hatching
en anglais) et donc le chevauchement entre les lignes imprimées, la marge en bordure des lamelles,
l’agencement des vecteurs, etc.

Dans notre cas, nous avons choisi de développer un nouveau vectoriseur pour les raisons suivantes :
◦ Grâce aux caractéristiques opto-fluidiques de la plateforme, nous avons besoin de certaines com-

mandes spécifiques (par exemple : contrôle des flux et puissance optique en fonction des trajec-
toires) qui ne sont pas prises en charge par les logiciels connus.

◦ La polymérisation en flux par la technologie 3D-FlowPrint requiert un ordonnancement des
trajectoires. Par exemple, il est préférable d’imprimer successivement des lignes juxtaposées afin
de garantir la stabilité mécanique de la structure globale. De plus, nous souhaitons avoir la
capacité d’imprimer dans une seule direction, ce qui est rarement autorisé par les logiciels courant
.

◦ Nous voulons utiliser plusieurs matériaux pour imprimer des objets hétérogènes. La plupart des
vectoriseurs ne le permettent pas, ou parfois seulement pour deux ou trois matériaux. Nous ne
voulons pas être limités.

◦ Nous voulons profiter de la multirésolutions qui nous est accessible en variant la puissance du
laser, la vitesse d’impression ou plutôt la fibre optique utilisée (voir partie 5.1.3). Nous voulions
un vectoriseur capable d’extraire les couches inférieures ou les parties centrales des objets qui ne
nécessitaient pas de précision afin de les imprimer en basse résolution, pour gagner en vitesse
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d’impression. Dans ce cas, aucun des vectoriseurs accessibles ne le permettait. Il était possible
de concevoir l’objet en deux parties et de choisir une résolution d’impression plus importante
pour la partie centrale ; une méthode considérée comme longue et compliquée. Cet argument est
la principale raison qui nous a poussé à développer un nouveau vectoriseur.

◦ Finalement, le développement d’un vectoriseur dont nous maîtrisons la méthode permet de l’adap-
ter à d’autres plateformes d’impression. Nous avons travaillé à transférer certaines parties pour un
vectoriseur par impression d’unités cubiques en 2-photons. Nous avons aussi pensé à le combiner
à la manipulation de sphéroïdes. Ces développements sont détaillés dans cette section.

Ce travail, qui a nécessité le développement de plus de 1400 lignes de code, a représenté une part
conséquente du travail de thèse réalisé notamment pendant la période de confinement sanitaire. Une
description synthétique de ce travail est donnée ci-dessous, le code est disponible sur demande.

2.3.2.2 Mode opératoire de la vectorisation d’une pièce pour la plateforme 3D-FlowPrint

Le vectoriseur a été écrit dans le langage Python. L’image 2.8 montre les étapes clefs du vectori-
seur. Son fonctionnement complet est décrit dans l’annexe page 169. Cette annexe contient beaucoup
d’informations pour résumer les 1400 lignes du programme informatique. Elle pourra servir aux utilisa-
teurs qui souhaiteraient améliorer le programme. Nous avons essayé de prévoir les erreurs potentielles
et d’afficher des messages expliquant à l’utilisateur leurs causes. 1

Figure 2.8 – Images des étapes successives du vectoriseur développées en Python. Le vectoriseur
reçoit en entrée la pièce STL, dont il extrait les coordonnées de la triangulation. Il lamellise ensuite
la pièce. Puis, il vectorise chaque lamelle et les arrange. Enfin, il extrait un fichier Gcode contenant
l’ensemble des vecteurs permettant d’imprimer la pièce.

Le protocole (n°1, p.172) détaillé aussi en annexe permet de vectoriser une pièce pour l’imprimante
3D-FlowPrint. Les variables à l’œuvre sont expliquées. Les protocoles détaillés dans le manuscrit sont
en gris, fortement inspirés de publications externes, ou en rouge, développés pendant la thèse.

1. En cas d’une nouvelle erreur, nous conseillons alors à l’utilisateur de se tenir bien droit, de dire tout haut avec
aplomb "’Tis but a scratch",234 d’observer le schéma en annexe et de se plonger dans le code.
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2.3.3 Interface logicielle

Le fichier Gcode du vectoriseur doit être interprété par un logiciel de commande instrumental.
Ce logiciel doit aussi permettre la communication de toutes demandes utilisateur en dehors d’une
impression et afficher l’état de la plateforme. Le programme de commande instrumental a été codé
sous LabVIEW, en grande partie durant la thèse. Il fait la jonction entre l’utilisateur, les fichiers STL
3D et les appareils instrumentaux électroniques.

Présentation du programme La face avant affiche toutes les variables des appareils, les éléments
de calibration, les vecteurs d’impression et les boutons de commande (voir Fig. 2.9. Il fonctionne avec
une machine à états avec les états suivants : Initialisation, Calibration, Événements, Fermeture. Ces
quatre états s’enchaînent entre le lancement du programme et sa fermeture. L’initialisation entame
la communication avec les différents appareils, mets les valeurs par défaut aux variables et télécharge
la dernière calibration de la hauteur. Il est possible de revenir à l’étape de l’initialisation par le biais
d’un évènement. La calibration ordonne aux appareils leurs méthodes de fonctionnement. La fermeture
stoppe toutes les actions en cours des appareils et clôture les protocoles de communication.

L’étape Événements réagit aux commandes de l’utilisateur avec une structure Events. Si aucun
évènement n’a été déclenché, le programme lit les variables de mesures des instruments (par exemple,
le débit effectif en entrée et sortie). Souvent, un évènement est l’actionnement par l’utilisateur d’un
bouton, comme Commande par le débit de l’injection : le programme va ordonner au module Fluigent
associé d’activer la commande en débit à la valeur décidée par l’utilisateur. Plusieurs évènements sont
plus complexes pour calibrer l’expérience, effectuer le nettoyage des appareils fluidiques, charger ou
modifier les vecteurs, afficher le schéma du placement respectif de la tête par rapport au substrat, etc.

Présentation de la séquence logiciel d’une impression Pour imprimer, le programme lit un
tableau de vecteur. Chaque vecteur contient les informations nécessaires à son impression : coordonnées
XY de son déplacement, hauteur d’impression Z, vitesse de déplacement, fibre optique à utiliser, état
et puissance du laser. De manière générale, seulement un vecteur sur deux commande l’allumage du
laser. Le premier vecteur imprime une ligne, puis le second vecteur sert simplement à se repositionner
pour que le troisième vecteur puisse imprimer une nouvelle ligne. Ces vecteurs sont stockés dans des
fichiers textes, ligne par ligne, variable par variable.

Ces vecteurs peuvent être écrits sur LabVIEW et enregistrés. On peut aussi écrire un fichier texte
ouvrable par LabVIEW, ce qui est fastidieux. Nous avons développé un vectoriseur qui permet de créer
automatiquement un fichier gcode à partir de fichiers de pièces 3D STL (voir partie 2.3.2. Gcode est
le format classique de commande de machines industrielles à plusieurs axes. Ce programme, écrit sous
Python, peut ouvrir des fichiers de pièces 3D STL, les segmenter, les vectoriser et écrire le gcode avec
un certain nombre de variables utilisateurs. Il peut facilement générer plusieurs milliers de vecteurs,
ce qui est impossible à la main. Le logiciel LabVIEW a ensuite été codé pour pouvoir lire ces fichiers
gcode, qu’ils proviennent de notre propre vectoriseur ou d’un autre. C’est avec ce logiciel que nous
avons imprimé les pièces les plus complexes. Le détail de son fonctionnement est détaillé dans la partie
2.3.2, car pour ce chapitre la programmation des vecteurs à la main est suffisante.

D’autres variables plus annexes sont aussi présentes comme la capacité d’attendre un temps dé-
terminé entre deux vecteurs avant de continuer, de modifier les flux ou de stocker le centroïde de
l’impression en cours. Enfin, d’autres variables sont générales à l’ensemble de l’impression comme le
temps d’attente avant ou après l’allumage du laser, le fait de garder le laser allumé si deux vecteurs
successifs impriment ou le fait de relever la tête pour le renouvellement des flux lors d’une attente. Lors
d’une impression, le programme lit le premier vecteur et commande successivement aux appareils pour
allumer le laser, puis se déplacer, puis attendre la fin du déplacement, puis couper le laser (actions
principales).

Une structure avec deux boucles productrice — consommatrice (plutôt qu’une structure évène-
ment) serait plus efficace et plus robuste, afin de pouvoir accumuler les demandes de l’utilisateur sur
la face avant. La structure actuelle est en effet bloquée tant que l’action en cours n’a pas été traitée.
Pour certaines longues actions en boucle (impression, nettoyage fluidique), des boutons d’arrêt ont été
mis en place qui permettent de rentrer dans ces boucles pour les arrêter. Un bouton d’arrêt général
est aussi présent. Ces commandes sont passées en référence dans les sous-programmes afin de pouvoir
être lues en dehors du Main. Une structure productrice — consommatrice simplifierait ces fonctions.
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(a) Face avant principale (b) Face avant calibration

(c) Face avant configuration (d) Face avant vecteurs

(e) Face arrière, machine à état sur Évènements, évènement time out

Figure 2.9 – Images du logiciel de contrôle expérimental LabVIEW

2.4 Méthodologie et préparation d’une impression

Les méthodes et protocoles pour réaliser des impressions sont l’objet de ce paragraphe. Les étapes
d’une impression sont décrites pas à pas, à commencer par la préparation des solutions photopo-
lymérisables, du substrat, de la plateforme d’impression pour finir par l’explication de la séquence
expérimentale.

Préparation des solutions Le polymère principalement utilisé pendant la thèse a été le PEGDA
photo-polymérisé grâce à l’ajout d’un photoinitiateur (LAP). Pour réaliser des structures support (scaf-
folds en anglais), nous avons rajouté à la solution d’hydrogel de l’acide acrylique et de la fibronectine
afin de promouvoir significativement l’adhésion des cellules.52 Pour réaliser des structures chargées
en cellules (cell-laden en anglais), nous avons utilisé une solution à base de GelMA. Le protocole de
préparation (n°2, p.174) est présenté en annexe.
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Traitement de surface des substrats en verre Le but de cette fonctionnalisation est d’apporter
sur la surface d’une lamelle de verre support à l’impression 3D une couche d’accroche pour immobiliser
de façon covalente l’hydrogel photoactivable. Ceci est réalisé par silanisation de la lamelle avec un silane-
méthacrylate. Le substrat est constitué d’une lamelle de microscopie de 24 mm·32 mm·150µm en
verre. La lamelle est fixée sur une lame plus grande (75 mm ·50 mm). Cette lame peut se positionner
sur la platine XY. Un cadre en PMMA de 8 mm de haut a aussi été fixé, afin de pouvoir remplir
l’espace central de solution. Le substrat complet est montré sur la figure 2.10.

Figure 2.10 – Image du montage de la lamelle recevant l’impression, sur une grande lame de 75 mm
·50 mm dimensions

Afin de favoriser l’adhésion du matériau polymérisé sur le substrat, nous effectuons préalablement
un traitement de surface. Nous utilisons du 3-(Trimethoxysilyl)propyl méthacrylate (MAPTMS). Le
mécanisme est détaillé dans la partie 5.2.5.1. Le protocole (n°3, p.175) est extrait de l’équipe de Koskele
et al.235 et détaillé en annexe.

Initialisation de la plateforme La plateforme 3D-FlowPrint combine des instruments permettant
un contrôles des paramètres optiques, fluidiques, thermiques, mécaniques et d’imagerie. La procédure
d’initialisation de l’ensemble de ces instruments (n°4, p.175) est décrite en annexe.

Calibration et alignement de la tête En cas de changement de tête d’impression ou pour une
autre raison, la calibration de la position de la tête par rapport au substrat est à refaire. Il faut
calibrer le parallélisme entre le plan de déplacement de la tête et le substrat (voir protocoles n°5, p.176
et n°6, p.176), et la distance qui les sépare (voir protocole n°7, p.177). Nous effectuons ces calibrations
de manière préférentielle dans l’air, avant d’avoir ajouté le milieu. Nous utilisons pour cela la focale
commandée numériquement dont on peut mesurer l’altitude relative.

La calibration de l’horizontalité de la tête et du substrat est importante afin d’éviter d’abîmer
des structures préalablement imprimées lors d’un déplacement, comme décrit dans la partie 4.2.2. la
calibration de l’altitude relative de la tête d’impression par rapport au substrat est aussi importante,
car elle impactera l’épaisseur des structures créées lors de la première couche. Nous utilisons à la fois
la focale et l’actionneur en Z.

Calibration de la dose et lancement de l’impression Avant de commencer l’impression voulue,
il est nécessaire de vérifier le spot optique (voir protocole n°8, p.177), la dose de polymérisation et
la largeur de ligne associée (voir protocole n°10, p.179). Il faut aussi vérifier le chevauchement des
lignes juxtaposées nécessaire à la création d’une surface uniforme. Une modification de l’état de la tête
d’impression, de la solution ou des flux peut faire varier ces paramètres. Une fois ces caractérisations
effectuées, il est possible de commencer l’impression de la pièce voulue (voir protocole n°11, p.180).
Nous décrivons également les protocoles de commencement et de fin d’une impression avec le rinçage
des tubes et de nettoyages (voir protocoles n°9, p.178 et n°12, p.180).

Calibration de la bulle d’air pour impression de GelMA L’impression de GelMA a nécessité
le développement de nouvelles têtes d’impression (voir partie 3.5). Dans cette génération, les têtes ne
sont pas séparées du fluide polymérisable, au niveau de la zone optique, par une surface de PDMS
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mais par une bulle d’air. La bulle d’air empêche l’adhérence du matériau sur la tête. Il est nécessaire
de calibrer cette bulle d’air en début d’expérience et de mesurer sa hauteur par rapport au substrat
(voir protocole n°13, p.181).

Conclusion et perspectives du concept et de la plateforme
Dans ce chapitre, le concept de la polymérisation en flux a été décrit. En résumé, ce concept est

une sonde microfluidique mettant en circulation séquentiellement des fluides photopolymérisables et
les polymérisant via une fibre optique insérée dans la sonde pour former des objets multimatériaux
3D. Les aspects fluidiques et optiques ont été développés. Leurs instrumentations ainsi que celles de
l’ensemble de la plateforme ont été présentées. Les logiciels de vectorisation et d’instrumentation, codés
pendant la thèse, sont également décrits. Finalement, les méthodes et protocoles pour la réalisation
d’une impression sont présentés en annexe, depuis la préparation des pièces 3D sur ordinateur jusqu’au
nettoyage d’une pièce, en passant par les calibrations instrumentales.

Maintenant que les concepts nécessaires ont été exposés, les parties suivantes pourront analyser
plus en détail les phénomènes fluidiques et optiques. Dans ces chapitres, les différentes variables à
l’œuvre sont analysées et caractérisées afin de pouvoir permettre une impression 3D d’hydrogel pho-
topolymérisable efficace.
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Développement de têtes
d’impression opto-fluidiques

3.1 Architecture et objectifs fonctionnels . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56

3.2 Génération 1 : Têtes d’impression usinées en matériau silicone . . . . . . . . . . . 59

3.3 Génération 2 : Têtes monolithiques obtenues en impression 3D . . . . . . . . . . 61

3.3.1 Fabrication des têtes par stéréolithographie . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

3.3.2 Protocole de fabrication . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

3.3.3 Caractérisation des têtes monolithiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64

3.4 Génération 3 : Têtes d’impression hybrides . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

3.4.1 Protocole d’assemblage des têtes d’impression hybrides . . . . . . . . . . . 70

3.4.2 Caractérisation des têtes par microscopie électronique . . . . . . . . . . . 71
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3.5.2 Description du concept de photopolymérisation au contact d’une bulle d’air :
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3.5.5 Caractérisation du spot optique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80

Dans ce chapitre, nous allons nous focaliser sur la conception, le principe de fonctionnement et les
méthodes de fabrication des têtes d’impression. L’architecture actuelle est le résultat d’un processus
de développement et d’optimisation qui a été mené tout au long de la thèse , que nous présenterons
dans la première partie de ce chapitre. Nous commençons par la description d’une première génération
de têtes d’impression usinées en matériau silicone qui a permis d’atteindre les premières preuves de
concept du dépôt et de la polymérisation opto-fluidique d’un hydrogel, le PEGDA. Les performances et
les capacités de structuration 3D offertes par l’impression 3D nous ont ensuite amenés à faire évoluer le
procédé de fabrication afin d’améliorer les performances optiques et fluidiques des têtes. Nous décrirons
ensuite une deuxième génération de têtes 3D monolithiques qui a démontré l’intérêt des technologies
de fabrication additive pour notre projet, mais qui n’a pas permis d’atteindre les objectifs fixés, entre
autres du fait des limitations imposées par les propriétés optiques des matériaux. Une évolution vers
une troisième génération de têtes hybrides nous a permis d’atteindre nos objectifs en combinant une
tête imprimée en 3D et un assemblage de matériaux transparents. Finalement, le développement d’une
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quatrième et dernière génération de têtes intégrant un concept de bulle d’air a été initié pour répondre
à des problématiques d’adhésion d’hydrogel, en particulier pour le GelMA.

3.1 Architecture et objectifs fonctionnels

Les têtes d’impression doivent valider plusieurs objectifs fonctionnels. Les aspects principaux sont
fluidiques, optiques, dimensionnels et la capacité d’imprimer et de polymériser des matériaux photo-
sensibles. Ils sont illustrés sur la figure et décrits ci dessous 3.1.

Objectifs fluidiques
— Les têtes s’apparentent à des sondes microfluidiques.
— Les têtes d’impression doivent comporter deux canaux microfluidiques débouchants. L’un pour

l’injection, l’autre pour l’aspiration.
— Les têtes d’impression doivent permettre le confinement fluidique de la solution injectée afin

d’empêcher la contamination du milieu dans lequel elles sont immergées pendant l’impression
(voir partie 2.1.2 pour le détail du confinement fluidique). Pour cela, la géométrie de la surface
face au substrat doit être mise en forme. La création de structures de surface ou de canaux
microfluidiques ouverts peut aider la collecte de l’hydrogel injecté au profit de la contamination.

— Facultatif : Le diamètre des canaux à l’extrémité de la tête doit être le plus faible possible (100
- 500 µm) afin de diminuer la taille de la tête à son extrémité.

— Facultatif : Dans la partie arrière de la tête, les canaux présente un diamètre qui décroit progres-
sivement afin de bloquer automatiquement les tubes fluidiques insérés et la fibre optique.

— Facultatif : Dans les canaux, au niveau du blocage des tubes, une diminution brutale du diamètre
vers le diamètre interne des tubes permet de ne pas modifier l’environnement fluidique pour les
solutions. Dans le cas où ces solutions contiennent des cellules, il est préférable de maintenir une
section constante à travers l’ensemble de la tête en limitant les changements de diamètre (voir
partie 6.3.0.8). Après le blocage des tubes, le diamètre des canaux doit donc être le diamètre
interne des tubes. Les canaux devraient avoir un diamètre plus large à l’arrière (1.5 mm), puis une
diminution progressive afin de bloquer les tubes (environ 600 µm), puis une diminution brutale
au niveau du blocage des tubes (250 µm), puis un diamètre constant jusqu’à l’extrémité de la
tête.

Objectifs optiques
— Les têtes d’impression doivent inclure une fibre optique afin de permettre la photo-polymérisation

des hydrogels à imprimer. Cela implique d’implémenter un "canal" pour permettre le passage
d’une fibre optique lentillée. Pour plus de clarté, nous appellerons ce canal le canal optique.

— La tête d’impression opère en immersion. Le canal optique doit donc être clos afin que la solution
ne soit pas en contact avec la fibre optique et ne polymérise pas à son contact.

— La lumière doit pouvoir traverser la cloison du canal optique, afin d’illuminer dans la zone de
photo-polymérisation, sans modification de son cône optique. Le système permettant de séparer
la fibre optique de la solution doit donc être transparent.

— La lumière de la fibre optique passe à travers un matériau bouchant le canal optique avant
d’atteindre la solution polymérisable. La solution polymérisable ne doit pas adhérer à ce matériau
afin que l’objet polymérisé soit accroché au substrat et non à la tête.

Aspects dimensionnels
— Au niveau de la surface au substrat, les têtes doivent avoir le diamètre le plus petit possible afin

de diminuer l’empreinte sur le substrat (D leq 6 mm). Elles doivent permettre d’imprimer dans
des espaces confinés comme des puits de plaque de culture.

— De même, nous souhaitons que les têtes soient assez hautes pour imprimer au fond de ces puits
(h geq 1.5 cm).
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Figure 3.1 – Schéma des objectifs fonctionnels des têtes d’impression

— La structuration 3D des têtes d’impression doit permettre le confinement de la solution injectée.
Des structures sur la surface de la tête avec une résolution d’environ 20 µm sont nécessaires pour
guider les écoulements.

Aspects matériaux de la tête et mises en forme

— La matériau composant la partie doit pouvoir être mis en forme par manufacture soustractive
(exemple : polyuréthane) ou additive (exemple : DL260)

— Au niveau de la zone de photo-polymérisation, le matériau imprimé ne doit pas adhérer à la
tête d’impression. Lors de la photo-réticulation de l’hydrogel, il doit adhérer au substrat, ou à
la couche imprimée précédente, et non à la tête d’impression. Pour cela, l’ajout d’une couche de
PDMS est la méthode la plus simple pour empêcher l’accroche des hydrogels acrylates polyméri-
sés. Elle doit être déposée à l’interface à l’extrémité de la tête, dans la partie qui sera en contact
avec la zone de polymérisation. Nous détaillons le principe d’action du PDMS sur la réticulation
dans la partie sur les mécanismes chimiques de photo-polymérisation (voir partie 5.2.5.2).

— La méthode de fabrication doit être reproductible.

— Facultatif : La méthode de création doit être simple (réalisable par un nouvel expérimentateur
avec un protocole), rapide (moins d’un jour) et à bas prix (moins de 100 € / tête).

— Facultatif : La méthode de création doit être modulable, afin de pouvoir améliorer ou adapter la
tête au besoin.

Pour atteindre ces critères, une évolution a eu lieu depuis des têtes usinées et moulées en silicone,
puis des têtes entièrement imprimées en 3D. Aujourd’hui, les têtes sont imprimées en 3D puis assemblées
pour remplir l’ensemble du cahier des charges. Nous verrons dans la dernière partie de ce chapitre que
nous avons développé un nouveau concept d’Air-Assisted Printing qui remplit ce cahier des charges pour
imprimer du GelMA avec une bulle d’air plutôt qu’une couche de PDMS, pour empêcher l’adhésion
de l’hydrogel polymérisé sur la tête. L’image 3.2 affiche les quatre générations de tête. Le tableau 3.1
compare les différentes générations en mettant en évidence les limitations des premières générations.
Chaque génération sera détaillée dans les parties suivantes.
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Figure 3.2 – Images MEB des quatre générations de tête d’impression. i) Vue large. ii) Vue proche.
A) Tête usinée et PDMS moulée. B) Tête monolithique imprimée en 3D. C) Tête hybride imprimée
en 3D et post assemblée. D) Tête pour impression avec bulle d’air.
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Génération Mise en
forme

Transmission
optique

Méthode
de proto-
typage

Intégration
de

fonctions
fluidiques

Non-
adhérence

du
PEGDA
sur les
têtes

Non-
adhérence

du
GelMA
sur les
têtes

1. Têtes usinées avec
silicone moulé

- ≈ - - + -

2. Têtes monoli-
thiques imprimées
en 3D

+ - + + + -

3. Têtes hybrides
imprimées en 3D et
assemblées

+ + + + + -

4. Têtes hybrides
avec bulle d’air

+ ≈ + + - +

Table 3.1 – Tableau comparant les générations des têtes d’impression en mettant en évidence les
avantages et limitations.

3.2 Génération 1 : Têtes d’impression usinées en matériau si-
licone

Description Cette première génération s’appuie sur les développements réalisés en microfluidique
autour du PDMS (PolyDiméthyl Siloxane), un matériau très largement éprouvé en microfluidique. Ce
design s’appuie sur les capacités de reproduction d’un contre-moule par du PDMS. Sur le contre-moule
sont présentes des structures nécessaires au confinement du matériau injecté.

Cette approche est basée sur une technologie hybride d’intégration d’un dispositif PDMS sur une
base micro-usinée en polyuréthane, comme décrit sur la séquence de schéma de la figure 3.3.A. La base
est réalisée par usinage à grande vitesse (UGV, Réalméca RV2 SP, X. Dollat, LAAS). Pour les canaux,
nous utilisions un foret de taille 350 µm, depuis un côté de la tête puis l’autre. Un foret aussi fin était
trop court pour traverser entièrement la tête. La difficulté revient alors à aligner la tête pour que les
deux perçages de chaque canal soient colinéaires.

Le design de ces dispositifs est principalement limité par les capacités d’usinage en trois axes
qui imposent des orientations de canaux dans des plans perpendiculaires ou parallèles aux plans des
surfaces. De plus les dimensions et rapport d’aspects des outils d’usinage imposent des limites quant
au diamètre et à la profondeur des canaux.

Pour le moulage du PDMS à venir, un contre-moule est usiné avec la même méthode. Il comprend
la géométrie de surface en négatif, deux canaux en face des canaux fluidiques de la tête d’impression
et des goulottes d’échappement pour extraire le surplus de PDMS lors du collage.

La tête est déposée avec l’extrémité côté polymérisation vers le haut. Pour le moulage, une lamelle
de verre de 2·2 mm2 est déposée au niveau du canal optique, afin d’isoler la fibre optique du PDMS
à venir. Un capillaire fluidique est inséré dans chacun des canaux fluidiques afin de les garder ouverts
lors du moulage du PDMS. Une goutte de PDMS (Sylgard 184 1 :10) est déposée sur le haut de la
tête. Ensuite, les deux capillaires, déjà inséré dans la tête, sont passés à travers les deux trous dans du
contre-moule ce qui aide à l’alignement du moule avec le contre-moule. Le contre-moule est finalement
abaissé afin de s’encastrer sur la tête. Le PDMS est confiné entre les deux pièces et l’excès est chassé
sur les côtés. L’ensemble est recuit pendant 24h à 60°C. Le contre-moule est retiré avec les capillaires.

Nous obtenons alors une tête usinée comprenant les trois canaux comme sur la figure 3.3.B. Le
canal optique est fermé par une lamelle de verre. La lumière traverse la lamelle puis le PDMS.
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(a) Séquence d’assemblage d’une tête usinée avec moulage de silicone

(b) Photo d’une tête avec le moulage en PDMS à coté du contre-moule.

Figure 3.3 – Schéma d’assemblage et photo de têtes usinées avec silicone moulé

Objectifs atteints et capacité d’utilisation Sur la figure 3.4, il est possible de comparer le
faisceau témoin de la fibre seule avec le faisceau produit lorsque que la fibre est incluse dans le canal
optique de la tête d’impression. Des contrôles systématiques sont réalisés pour chaque génération de
tête d’impression. Ils ont été réalisés en observant une coupe du faisceau laser à différentes distances
de l’extrémité de l’objet (la lentille de la fibre pour le témoin ou l’extrémité des têtes), comme décrit
dans la partie 5.2. Les valeurs sont normalisées et les couleurs claires se rapprochent de la puissance
nominale.

Ces têtes bénéficient d’un spot optique convenable (30 µm à FWHM à z = 50 µm), bien que
légèrement supérieur (environ 2 fois la taille du spot naturel), ce qui valide les objectifs optiques. La
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distance focale de la fibre témoin est de 750 µm. Le point focal (diamètre de spot le plus petit) du
faisceau à travers la tête de première génération se situe directement à la sortie de la tête. Le point
focal réel est sûrement situé dans l’épaisseur de PDMS, ce qui conduit donc à un élargissement du
faisceau après ce point focal. Après le focus, le centre du faisceau perd en puissance (disparition du
blanc et bleu des seuils à 90% et 50 %), mais le faisceau reste environ constant sur 500 µm pour le
seuil à 25% (vert) et sur 1000µm pour les seuils à 2% et 10% (orange et rouge).

Lors des impressions, la non-adhérence du matériau imprimé (PEGDA) sur les têtes d’impression
est effective grâce à la couche de PDMS à l’extrémité de la tête. Cette génération nous a permis de
réaliser les premières validations du concept de photopolymérisation en microfluidique et d’apporter
la preuve de concept de la plateforme 3D-FlowPrint. Dans le chapitre sur la photopolymérisation en
flux, les objets des images 5.12.A et 5.13.A ont été imprimés ainsi.

Figure 3.4 – Comparaison du faisceau optique entre la fibre nue et la fibre à travers une tête de
première génération. Puissance optique normalisée mesurée dans l’axe vertical depuis l’extrémité de la
fibre nue (faisceau gauche) ou de la tête (faisceau droit). Méthode de caractérisation détaillée dans la
partie optique (voir 5.2)

Difficultés associées à la méthode de fabrication Cette première génération de tête d’impression
comporte de nombreuses limitations, principalement d’ordre technologique. Elle n’admettait que des
canaux droits et des têtes courtes (≤ 1 cm) à cause du perçage avec des micro-forets. La méthode
requiert aussi une maîtrise fine de l’usinage, du perçage et du moulage. Ces étapes sont techniquement
exigeantes et peu reproductibles.

Enfin, l’usinage puis le moulage ne permettent pas d’atteindre une résolution suffisantes pour les
motifs de surface permettant le confinement de la solution injectée. Nous pouvons voir des défauts du
PDMS sur la figure 3.3.A. Sur la figure 3.2.A, le PDMS moulé sur la tête est visible avec peu de motifs
de surface. À ces points se rajoutent l’incapacité d’adaptation du modèle. Pour ces raisons, nous avons
préféré nous diriger vers la fabrication en impression 3D des têtes d’impression.

3.3 Génération 2 : Têtes monolithiques obtenues en impres-
sion 3D

Dans cette partie, nous passons de méthodes de fabrication soustractive à positive. Nous y décrivons
comment l’impression 3D permet la création de têtes monolithiques en résines transparentes. Nous
caractérisons ces têtes sous les aspects dimensionnels et optiques.
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3.3.1 Fabrication des têtes par stéréolithographie

L’impression 3D a ouvert de nouvelles opportunités pour la création des têtes d’impression mo-
nolithiques transparentes. Nous y détaillons aussi le design des têtes monolithiques de la seconde
génération.

3.3.1.1 Les avantages offerts par l’impression 3D

La fabrication par impression 3D permet d’augmenter la reproductibilité de la production. Il s’agit
de méthodes bas coût pour la production de petits lots, de l’ordre de quelques unités par semaine (voir
partie 1.2.1.1). Cela permet aussi de produire des pièces de prototypage sur-mesure, plus rapidement
et facilement qu’en manufacture soustractive.

En utilisant la machine DWS décrite ci-après, une résolution supérieure à celle accessible par usi-
nage et moulage est envisageable. Les dimensions des canaux peuvent aussi être réduites pour atteindre
des diamètres de 200 µm permettant de réduire le diamètre des têtes. La juxtaposition proche de plu-
sieurs canaux, fluidiques et optiques devient également possible. Il est également possible de bloquer
les fibres optiques à l’intérieur du ou des canaux optiques à différentes hauteurs pour créer des spots
optiques de différentes tailles (voir partie 5.1.3).

L’image 3.5 montre les développements successifs des têtes d’impression. L’impression 3D nous a
permis d’améliorer par itération la géométrie des canaux, la géométrie des structures de surface (voir
partie 4.2), les dimensions des têtes, la méthode de fixation et d’insérer une seconde fibre. Finale-
ment, cette méthode a rendu possible la création des dernières générations de têtes d’impression dans
lesquelles une bulle d’air doit être générée et maintenue (voir partie 3.5).

3.3.1.2 Description de l’architecture des têtes monolithiques

L’impression 3D permet de créer des canaux non-débouchants. Le canal optique peut rester clos
grâce à une fine membrane transparente de quelques centaines de micromètres. Cette membrane trans-
parente pourrait remplacer la lamelle de verre afin d’isoler le canal optique. Ces têtes sont donc
entièrement imprimées en 3D, d’où le nom de monolithiques. Les figures 3.6 montrent deux vues CAO
de ces têtes.

Nous avons développé cette idée qui correspond à la seconde génération de têtes d’impression.
L’impression 3D nous a permis de rapidement étudier plusieurs géométries. Nous avons choisi de créer
une membrane de 180 µmd’épaisseur. Nous avons utilisé des résines transparentes, comme la DS3000
développée par MicroResist ou la HF12 développée par MicroResist (pour des raisons de confidentia-
lité, aucune citation n’est incluse). En effet, la lumière de la fibre optique doit traverser la membrane
de la résine avant d’atteindre la zone de polymérisation. Les propriétés optiques de ces deux résines
sont analysées dans la partie 3.3.3.3. 1

3.3.2 Protocole de fabrication

3.3.2.1 Description de la méthode d’impression

La méthode de dessin par ordinateur est détaillée dans la partie 2.3.1. Les développements autour de
l’impression 3D ont été réalisés au sein de la plateforme MultiFAB du LAAS-CNRS236) qui concentre
plusieurs systèmes de lithographie laser haute résolution.

Nous avons utilisé l’imprimante de stéréolithographie 29J+ de la société DWS, qui utilise un laser
à 405 nm. Nous profitons d’une résolution d’impression de 40 µm en XY et de 30-50 µm en Z. Le laser
se déplace à la vitesse de 5800 mm/s, ce qui nous permet d’imprimer un lot de huit têtes d’impression
en trois heures environ.

1. Lors de la présentation du protocole d’impression, nous abordons aussi la résine DL260 qui est chargée en nanopar-
ticules de céramique. Cette résine n’est pas transparente et n’a donc pas été utilisée pour cette génération de têtes. Nous
présentons tout de même ses conditions d’impression, car cette résine est utilisée pour les générations trois et quatre des
têtes d’impression.
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Figure 3.5 – Image de plusieurs générations de têtes mettant en avant les développements successifs.
De haut en bas : 1ère ligne, moulées : usinées et moulées, puis imprimées en 3D et moulées. 2ème ligne,
imprimées en HF12 (Microresist GmbH) : avec membrane classique, puis avec membrane fine, puis
imprimées avec membrane perpendiculaire au substrat, puis deux moitiés de tête avec membrane, puis
assemblées avec lamelle de verre 2 mm·2 mm. 3ème ligne, imprimées en DS3000 : Reproduction du
design antérieur en impression 3D, puis avec membrane, puis avec membrane et PDMS, puis PDMS
collé pour boucher le canal optique, puis verre collé pour boucher le canal optique + PDMS, puis tête
avec deux canaux d’injection. 4ème ligne, DL260 assemblées : Évolution des structures de surface, puis
nouvelle évolution, puis évolution du design général et lamelle collée, puis avec blocage de la fibre à
une hauteur spécifique, puis avec deux emplacements de fibre, puis pour impression dans puits exigus.
5ème ligne, DL260 avec surface pour impression de GelMA : Surface de PDMS + F27, puis surface de
PDMS + PolyHEMA, puis PDMS + FDTS, PEGDA + MAPTMS, puis film FEP. 6ème ligne, pour
étude de la bulle d’air : dispositif de piégeage passif, puis dispositif actif, puis cavité passive pour bulle
d’air extérieure, puis cavité active pour bulle d’air extérieure. 7ème ligne, méthode d’assemblage de la
lamelle pour bulle d’air : lamelle intégrée dans la tête en print & stop, assemblage de la lamelle puis
d’une rondelle, petite lamelle hélicoportée, lamelle moyenne hélicoportée. Se référer aux générations
associées pour les détails.



64 CHAPITRE 3. DÉVELOPPEMENT DE TÊTES D’IMPRESSION OPTO-FLUIDIQUES

Figure 3.6 – Images CAO des têtes d’impression avec membrane optique en résine. A) Schéma CAO
d’une tête d’impression avec membrane en vue de dessous. B) Schéma CAO d’une tête d’impression
avec membrane en vue de coupe. C) Schéma CAO d’une tête d’impression avec membrane en vue de
coupe proche.

3.3.2.2 Description des paramètres d’impression

Pour une impression avec de la résine DL260, nous imprimons avec une distance entre lignes (hat-
ching en anglais) de 30 µm et une distance entre couches (slicing en anglais) de 30 µm. Ces valeurs
peuvent varier en fonction de l’absorbance de la résine et de son pouvoir de photo-polymérisation.
Pour les résines DS3000 et HF12, le hatching vaut typiquement 50 µm . Pour une meilleure résolution
et un meilleur état de surface, nous pouvons changer le slicing et le hatching sur les dernières couches.
Le slicing sur la figure 3.8 passe de 50 µm à 30µm.

L’agencement des différentes pièces à imprimer pendant la même opération est effectué sous le
logiciel NAUTA. Nous devons rajouter des piliers supports lors de l’impression des têtes qui servent
soutenir la pièce sur la plateforme et à soutenir les parties suspendues. Les piliers sont coupés lors du
développement. L’image 3.7 montre quatre têtes avec des piliers.

Nous importons ensuite un fichier qui est lu par le logiciel de commande de l’imprimante FICTOR.
FICTOR réalise la vectorisation de la pièce puis commande l’imprimante elle-même.

Une fois les pièces imprimées, elles sont développées avec un solvant qui permet de solubiliser la
résine non réticulée. Nous utilisons de l’isopropanol pour la DS3000 et l’HF12 et de l’acétone pour la
DL260. Après avoir brisé les piliers, nous alternons les rinçages avec le solvant et le séchage sous azote.
Il est possible finaliser la polymérisation des pièces dans une enceinte UV (5 min, 5 mW/cm2).

Le protocole n°14, p.181 détaille le processus de création des têtes d’impression. Il est centré sur la
résine DL260, qui est celle utilisée par les dernières générations (générations 3 et 4).

3.3.3 Caractérisation des têtes monolithiques

Une fois les têtes d’impression créées, nous les avons caractérisées afin de vérifier si elles validaient
les objectifs. Nous les avons caractérisées sur le plan dimensionnel, sur la rugosité de surface et sur la
transmission optique de la lumière de la fibre.

3.3.3.1 Caractérisation dimensionnelle

Les structures de surface à la surface de la tête, qui servent à confiner le fluide injecté, ont été
optimisées par simulation en parallèle du développement instrumental des tête. La géométrie finale de
la surface des tête est décrite dans la partie 4.2.2 dans le chapitre suivant. La surface des têtes comprend
une gorge (sillon circulaire entourant les trois canaux), une couronne (disque sur la périphérie), une
rampe (structure creuse proche du canal d’aspiration) et un dôme (au niveau du canal optique). Pour
la génération présente,a le dôme est remplacé par une pyramide.

La figure 3.8 présente des images MEB de têtes d’impression avec membrane. La plupart des têtes
ont été imprimée à moitié afin de pouvoir visualiser les couches d’impression et la membrane. Nous
pouvons noter le changement de hauteur de couche à la fin du canal optique. Les couches passent de
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Figure 3.7 – Image du logiciel Nauta de quatre têtes avec piliers de soutien

50 µm à 30 µm afin d’obtenir de meilleurs motifs sur la surface de la tête, comme par exemple la gorge
circulaire sur la figure 3.8.B-iii.

Les canaux fluidiques mesurent respectivement 510 µm et 530 µm. Pour les têtes de troisième et
quatrième générations, le diamètre a été réduit à 400 µm . Les canaux optiques mesurent 680 µm et
615 µm respectivement. Nous avons réalisé des itérations sur le diamètre du canal optique pour obtenir
le diamètre le plus favorable permettant de stabiliser la fibre optique sans devoir forcer pour l’insérer.

Les pyramides au-dessus des canaux optiques, à la place de simples membranes planaires, servent
à éloigner légèrement le point de polymérisation du reste de la tête (voir partie 4.10). Les têtes A ont
des pyramides plus larges que le canal optique pour réduire l’épaisseur de la membrane. Les têtes B
ont des pyramides moins larges que le canal optique pour réduire la largeur de la pyramide. Pour la
transmission du faisceau optique à travers la membrane, les têtes A sont plus adaptées, ceci bien que
la pyramide soit moins favorable sur l’aspect microfluidique.

Cette analyse dimensionnelle a confirmé notre volonté de travailler avec l’impression 3D pour la
création des têtes d’impression. Les géométries sont bien définies et il est possible d’imprimer des
motifs aussi petits que des membranes de 170 µm. Cette nouvelle approche permet à la fois d’obtenir
des canaux fins et précis, et des structures de surface complexes et résolues. Les têtes de seconde
génération imprimées en 3D atteignent bien les exigences dimensionnelles. Dans les parties suivantes,
nous étudions si les têtes de seconde génération peuvent aussi valider les exigences de rugosité de
surface et les exigences optiques.

3.3.3.2 Caractérisation de la rugosité de surface

Nous avons caractérisé l’état de surface de cette génération de tête d’impression. La rugosité est
un paramètre important, car dans le cas de têtes créées entièrement en 3D, la surface de la tête est
directement en contact avec le biomatériau à polymériser (au contraire de têtes avec une couche de
PDMS).Durant le processus d’impression la surface externe des tête est polymérisée au contact de la
couche de PDMS située au fond du réservoir. Bien que cette couche soit plane, nous observons une
rugosité de surface liée à la distribution spatiale des trajectoires laser.

Nous modifions le hatching (distance entre deux passages parallèles du laser) sur les dernières
couches afin d’améliorer l’état de surface des têtes d’impression. Si le hatching est trop grand, la dis-
tribution spatiale des trajectoires laser et de l’énergie distribuée dans la résine est inhomogène. Au
contraire, avec un faible hatching, le chevauchement des trajectoires insolées permet d’atteindre une
distribution spatiale de l’énergie plus uniforme. L’accumulation d’énergie contribue à polymériser la
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Figure 3.8 – Images MEB des têtes d’impression avec membrane optique en résine. Les pyramides
au-dessus du canal optique, à la place de simples membranes planaires, servent à éloigner légèrement
le point de polymérisation du reste de la tête (voir partie 4.10). Les têtes ont été imprimées de bas
en haut, avec un slicing de 50 µm puis de 30 µm au niveau de la fin du canal optique. Mesures en
micromètres. A) Têtes avec pyramide plus large que le canal optique pour réduire l’épaisseur de la
membrane. B) Têtes avec pyramide moins large que le canal optique pour réduire la largeur de la
pyramide. i)Vue large en coupe. ii) Vue proche en coupe. A iii) vue de la membrane très proche. B iii)
Vue d’une tête du dessus.

couche et c’est donc un paramètre à favoriser.
Notre caractérisation s’est concentrée sur la résine DS3000. Nous avons fait varier le hatching de

30 µm , à 45 µm et à 60 µm. Les résultats sont présentés dans la figure 3.9. Nous pouvons voir sur les
figures i que l’imprimante DWS réalise un hachurage dans les deux axes du plan XY ce qui donne un
effet quadrillage. Les figures ii et iii sont obtenues à partir de mesures confocales et représentent la
rugosité de la surface. Au croisement de deux passages du laser, la dose est maximale et correspond à
une altitude maximum (en rouge sur la figure A.ii). A

Les différences d’altitude entre les sommets et les creux sont estimées à 30 µm en Z pour un hat-
ching de 60 µm, à 12 µm pour un hatching de 45 µm et à 4.5 µm pour un hatching de 30 µm. Sur les
figures i et ii, il apparait clairement qu’un faible hatching permet en effet de diminuer la rugosité.
Nous avons donc favorisé un hatching de 30 µm pour les dernières couches pour la création de têtes
entièrement en 3D.

Pour la résine DS3000, nous avons conclu qu’un hatching de 30 µm permettait d’obtenir une rugosité
de surface inférieure à ± 3 µm. Au contraire, le hatching de base de 60 µm mène à une rugosité de ±
15 µm. La rugosité atteignable par cette méthode est validée par rapport à la résolution recherché par
la plateforme (10 µm).

3.3.3.3 Caractérisation optique

Dans cette partie, nous caractérisons les performances optiques des têtes de seconde génération.
Les résines ont des impacts différents sur la transmission optique en fonction de la résine utilisée. Nous
avons également analysé l’impact du processus d’impression sur la transparence et la qualité optique
des interfaces générées.

Observation du spot optique à travers une membrane de résine
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Figure 3.9 – Rugosité de surface de têtes d’impression en 3D avec l’imprimante DWS avec variation
du hatching. A) Hatching = 60 µm. B) Hatching = 45 µm. C) Hatching = 30 µm. i) Image optique
des têtes d’impression laissant apparaître le quadrillage du passage du laser de stéréolithographie. ii)
Graphiques issus de mesures confocales affichés avec échelle commune ([-15 ;15] µm) pour comparer
les données. iii) Graphiques identiques à ii avec échelles adaptées pour mieux visualiser les rugosités
respectives.

Caractérisation du spot optique à travers une membrane de DS3000 Une fois les pre-
mières têtes imprimées en DS3000, nous avons inséré une fibre optique à l’intérieur et observé le spot
optique résultant. La lumière du laser traverse donc une membrane de 180 µm qui peut affecter l’op-
tique. Nous avons observé un étalement important du faisceau optique avec un diamètre supérieur
à 1 mm (voir 3.10.B). La figure 3.11 compare le faisceau témoin avec le faisceau à travers une tête
monolithique et montre une forte distorsion de la distribution spatiale d’intensité en comparaison de
celle attendue.

En effet, la DS3000 est polymérisée à 405 nm par le biais de son photo-initiateur et de son photo-
absorbant, par conséquent, la résine absorbe à cette longueur d’onde. La résine utilisée est aussi
fluorescente pour une longueur d’onde d’excitation de 405 nm avec une bande d’émission assez large.
La résine diffuse et diffracte aussi la lumière. En conclusion, le matériau DS3000 n’est pas adapté à la
réalisation de structures transparentes à 405 nm.

Caractérisation du spot optique à travers une membrane de HF12 Nous avons ensuite
essayé avec une résine plus transparente, la HF12 (Microresist GmbH). Cette résine a été optimisée
pour sa transparence à 405 nm bien qu’elle soit elle-même polymérisée à cette longueur d’onde. Après
impression et développement de la pièce, des UVs sont appliqués pendant un temps long afin de détruire
tous les photo-initiateurs et absorbants présents initialement 2. Nous pouvons voir sur l’image 3.10.C
la présence d’un spot déformé (diamètre FWHM = 200 µm) et beaucoup plus large (200 µm) que le
spot témoin (10 µm).

Effet de rugosité et d’impression couche par couche sur la transmission optique

2. pour des raisons de confidentialité la composition de la résine est confidentielle
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Figure 3.10 – Images des spots optiques à travers différents têtes d’impression de seconde génération.
Schéma du montage de la prise des images : image 5.2.B. A) Spot optique de la fibre optique nue
pour témoin. La lumière ne traverse aucune membrane. B) Spot optique à travers une membrane en
DS3000. C) Spot optique à travers une membrane en HF12. D) Spot optique à travers une membrane
d’HF12 pour une tête imprimée dans le plan XY

Figure 3.11 – Comparaison du faisceau optique entre la fibre nue et la fibre à travers une tête de
seconde génération. Puissance optique normalisée mesurée dans l’axe vertical depuis l’extrémité de la
fibre nue (faisceau gauche) ou de la tête (faisceau droit). Méthode de caractérisation détaillée dans la
partie optique (voir 5.2)

effet de rugosité avec des têtes imprimées verticalement Malgré une amélioration sur le
matériau entre la DS3000 et la HF12, nous avons découvert un deuxième effet néfaste. L’effet de rugosité
ou effet de barbe est un phénomène résultant de l’impression couche par couche en stéréolithographie.
Lors de l’impression de la membrane fermant le canal optique, le laser de la DWS est absorbé par la
couche en cours et solidifie la résine. Malgré la présence d’absorbant t en solution en plus du photo-
initiateur, la lumière traversante polymérise au-delà de la couche en cours et le faisceau laser induit un
rugosité important sur la face arrière des couches suspendues (voir Fig. 3.12.A). Cette polymérisation
résiduelle est partielle et non régulière. Elle se traduit par la création de structures rugueuses (voir



3.4. GÉNÉRATION 3 : TÊTES D’IMPRESSION HYBRIDES 69

Fig. 3.12.C-D-E). Sur la figure E, nous avons caractérisé une rugosité de 15 µm.
La présence de cette rugosité induit une effet de diffusion de la lumière important qui est à l’origine

de l’étalement du spot observé dans les expériences précédentes (voir 3.10.C).

Figure 3.12 – Schémas et images MEB de l’effet de rugosité sur la membrane optique. A-B) Schémas
de l’effet de rugosité dû à la polymérisation partielle de l’avant-dernière couche lors de l’impression
de structures suspendues. A) Membrane imprimée dans l’axe Z. B) Membrane imprimée dans le plan
XY. C-E) Images MEB de moitié de tête pour voir l’effet de rugosité en coupe. C) plan large. D-E)
Plan proche.

Effet de diffusion avec des têtes imprimées perpendiculairement Nous avons essayé d’im-
primer les têtes d’impression sur le côté afin que les irrégularités ne se situe pas sur le trajet optique
(voir Fig. 3.12.B). Un premier point négatif apparaît par la rugosité augmentée à l’extérieur de la
tête, dans la zone de photo-polymérisation du biomatériau (flèche membrane sur la figure 3.12.B).
Ensuite, il semble que l’impression 3D, en vecteur par vecteur puis en couche par couche, crée une in-
homogénéité dans la polymérisation. La lumière subit donc une déformation entre les couches. Le spot
optique de telles têtes est montré sur la figure 3.10.D). Le spot est allongé dans la direction des couches.

En conclusion, nous avons montré que les têtes d’impression imprimées entièrement en 3D ne per-
mettent pas de transmettre le faisceau optique dans de bonnes conditions. Les résines d’impression
3D qui nous étaient accessibles (DS3000 et HF12) diffusent et sont fluorescentes à 405 nm. L’effet de
rugosité et la polymérisation 3D en couche par couche rajoutent des difficultés que ne peut surmonter
la génération des têtes monolithiques.

Cependant, nous restons satisfaits par les autres performances de cette deuxième génération. L’im-
pression 3D des têtes nous a en effet ouvert de nouvelles possibilités sur la résolution des motifs et sur
les géométries accessibles. Il serait donc préférable de rester sur une technologie d’impression 3D, mais
sans membrane en résine.

3.4 Génération 3 : Têtes d’impression hybrides
En remplaçant la membrane en résine par une lamelle de verre post-assemblée, la lumière de la

fibre optique pourrait atteindre le biomatériau sans altération. Les têtes de troisième génération ne sont
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donc pas monolithiques, mais combinent les avantages de l’impression 3D à la transparence optique du
verre. Cette partie détaille le protocole de création de têtes hybrides de troisième génération. Ces têtes
sont celles qui ont permis la caractérisation de l’environnement microfluidique (troisième chapitre du
manuscrit) et de la polymérisation en flux (quatrième chapitre). Nous développons la caractérisation
de cette génération à la suite.

3.4.1 Protocole d’assemblage des têtes d’impression hybrides
Afin de valider les exigences optiques, la troisième génération est basée sur des têtes assemblées

composées d’une base imprimée en 3D et de fenêtres optiques composées d’un assemblage verre - PDMS.
L’impression 3D des têtes d’impression permet d’obtenir la géométrie générale, la géométrie de surface
de la tête et les trois canaux. Dans cette troisième génération, le canal optique est débouchant. Après
impression, il est obturé par une lamelle de verre. Une couche de PDMS est ensuite rajoutée pour
empêcher l’adhésion des hydrogels en cours de polymérisation sur la tête.

La séquence d’assemblage est décrite sur la figure 3.13.A et le protocole est décrit ci-dessous (voir
protocole n°15, p.183). Après l’impression des têtes en DL260 avec la DWS (voir protocole n°14,
p.181), il faut assembler la lamelle de verre. Pour cela, nous déposons en premier de la colle. Puis, nous
positionnons la lamelle. Un recuit est effectué. Du PDMS est ensuite déposé et un second recuit est
effectué.

Figure 3.13 – Méthode de création et d’assemblage des têtes d’impression. A) Séquence d’assemblage
des têtes par des images CAO. B) Image CAO détaillant la géométrie de la tête. C) Image CAO de
l’assemblage avec les tubes fluidiques et la fibre optique avec une coupe d’un quart. D) Photographie
d’une tête assemblée.

Pour obturer le canal optique, nous réalisons un assemblage avec la machine Tresky 3000, qui
permet de positionner des outils précisément en XYZ grâce à des oculaires. Nous pouvons aussi utiliser
une aspiration par le vide. Dans notre situation, nous l’utilisons pour positionner la lamelle en verre. La
machine possède aussi une pressurisation positive qui peut se connecter à une seringue. Nous pouvons
ainsi déposer un matériau liquide. Nous utilisons cette machine pour déposer la colle puis le PDMS.

La figure 3.13.C montre les dimensions du design le plus utilisé des têtes de troisième génération.
L’image 3.13.D montre la structuration de la tête qui permettra d’obtenir l’effet de confinement du
matériau injecté (voir 4.11). Lors de la conception CAO des têtes, nous prévoyons une encoche pour
la lamelle avec une tolérance de 100 µm (voir Fig. 3.13.A.i-B). Dans cette encoche, nous réalisons une
cavité supplémentaire pour introduire une colle thermosensible (colle époxy E301). Une bordure de
100 µm de haut permet de confiner la colle et de prévenir tout écoulement dans le canal optique. La
lamelle de verre est posée sur ce disque et sur ses angles.

Nous avons choisi des lamelles de faibles dimensions afin de limiter les dimensions totales de la
tête. Nous avons travaillé successivement avec des lamelles de 2·2 mm2, 1·1 mm2, 0.8·0.8 mm2 et
0.6·0.6 mm2. Par rapport aux contraintes de géométrie du paragraphe ci-dessus, les lamelles les plus
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petites (≤ 0.8·0.8 mm2), sont difficiles à positionner. Nous avons donc majoritairement travaillé avec
des lamelles de 1 mm2. Le protocole n°15, p.183 est détaillé en annexe.

Nous avons choisi de travailler avec de la DL260 plutôt que de la DS3000 ou de la HF12. Face à
la transparence de ces deux résines, la DL260, par son opacité, permet d’éviter tout phénomène de
réflexion ou de propagation parasite de la lumière. La résolution de cette résine est aussi meilleure que
celle de la DS3000.

Les figures 3.2 et 3.13.D montrent une vue générale des têtes de troisième génération, ainsi que les
lamelles de verre et les couches de PDMS intégrées. Les canaux d’injection et d’aspiration sont visibles
de part et d’autre du centre. Les motifs de surface de la tête sont aussi visibles.

3.4.2 Caractérisation des têtes par microscopie électronique

3.4.2.1 Caractérisation du dôme de PDMS

Nous avons caractérisé la quantité de PDMS déposée. Nous voulons que le dôme dépasse de 50
µm du reste de la tête (donc de la couronne) et la couronne est haute de 100 µm. Il faut donc que le
dôme mesure 150 µm de haut. Nous avons déposé sur plusieurs échantillons, à 1 Bar de pression avec
une pointe de seringue de gauge 27, pendant un laps de temps allant de 2 à 7 secondes. Nous avons
mesuré au MEB la hauteur de chaque dôme et obtenu les résultats présentés dans la figure 3.14. Pour
obtenir une hauteur de 150 µm, nous devons donc déposer du PDMS pendant 5.1 s.

(a) Image MEB de dôme de PDMS avec des temps de dépôts différents

(b) Graphique des hauteurs des dômes de PDMS en
fonction du temps sur des lamelles de 1 mm·1 mm.
PDMS déposé à 1 bar de pression, avec une pointe de
seringue de gauge 27, avec l’appareil Tresky

Figure 3.14 – Caractérisation du dôme de PDMS déposé sur les têtes d’impression

3.4.2.2 Caractérisation optique des têtes de troisième génération

La figure 3.15 présente la caractérisation optique du faisceau optique à travers une tête de troi-
sième génération. Le faisceau focalise 500 µm après l’extrémité de la tête. La forme du faisceau semble
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similaire au faisceau témoin malgré un décalage du point de focalisation dans l’axe Z, ce qui prouve
la qualité de l’interface optique. En fixant un seuil à 10% de la puissance, le diamètre est égal à 20
µm environ sur l’ensemble des 1000 µm mesurés en Z. Pour de la haute résolution, le faisceau mesure
6 µm au point focal. Il serait nécessaire de reculer la fibre dans la tête d’impression afin que le point
ultra-focalisé soit proche de l’extrémité de la tête, à 50 µm et non pas à 500 µm. La construction
des têtes par impression 3D permet de bloquer les fibres à la hauteur voulue dans le canal optique.
Dans la partie 5.1.3, nous montrons comment nous pouvons obtenir un diamètre optique adapté à
l’expérience en positionnant la fibre dans la tête. Cette génération de têtes permet donc d’atteindre
nos objectifs en terme de diamètre de faisceau et d’adapter la largeur du faisceau optique à la distance
de polymérisation.

Figure 3.15 – Comparaison du faisceau optique entre la fibre nue et la fibre à travers une tête de
troisième génération. Puissance optique normalisée mesurée dans l’axe vertical depuis l’extrémité de
la fibre nue (faisceau gauche) ou de la tête (faisceau droit). Méthode de caractérisation détaillée dans
la partie optique (voir 5.2)

Les têtes d’impression que nous venons de présenter profitent d’un protocole reproductible, simple
et peu coûteux. Nous avons démontré les propriétés dimensionnelles à travers la caractérisation du
dôme de PDMS et optiques de cette génération. Nous avons pu utiliser ces têtes pour la grande majo-
rité des preuves de concept réalisées dans ces travaux, autour du PEGDA notamment (voir chapitre
5).

Néanmoins, cette génération de têtes n’a pas permis d’imprimer du GelMA du fait de problème
d’adhésion du matériau à la couche de PDMS lors de sa polymérisation. Nous avons conçu une qua-
trième génération qui intègre un concept original de bulle d’air pour empêcher l’adhérence de l’hydrogel
à la tête d’impression.

3.5 Génération 4 : Têtes hybrides avec bulle d’air

3.5.1 Contexte : adhésion de biomatériaux
Dans cette partie, nous détaillons les études portées sur l’adhérence du GelMA sur les têtes d’im-

pression de troisième génération. Certains éléments de ce paragraphe sont développés dans la partie
sur la description des hydrogels (voir partie 5.2.1).

3.5.1.1 Adhérence du GelMA au contact du PDMS

Le PEGDA est un polymère synthétique reconnu pour ses propriétés de faible adhésion. Dans notre
concept, la photo-polymérisation du PEGDA s’effectue au contact du PDMS de la tête, mais du fait de
la faible affinité entre le PEGDA et le PDMS nous n’avons pas observé de problématique d’adhérence
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de l’hydrogel (voir partie 5.2.5.2).
Le GelMA, lui, est obtenu par fonctionnalisation de la gélatine, constituée d’une séquence de

peptides. Ces groupements sont sujets à de nombreuses interaction avec des matériaux hydrophiles
et hydrophobes. Notre hypothèse de départ consistait à considérer la solubilité de l’oxygène au sein
du PDMS, procurant ainsi un effet d’inhibition au contact de ce dernier. Bien que d’autres équipes
ont montré qu’il était possible de mouler ou d’imprimer en 3D du GelMA sur du PDMS,237, 238 nos
expériences ont montré que cet effet n’était pas suffisant pour prévenir l’adhérence du GelMA durant
la photopolymérisation.

Les premiers essais de d’impression du GelMA ont été réalisés sur la base des protocoles mis au
point pour le PEGDA en adaptant la température de l’enceinte à 37°C. Les essais de doses réalisés
ont montré une adhésion du matériau dès que le seuil de polymérisation est atteint. Les mesures
d’absorbance du GelMA montrent que l’absorbance est trop faible pour considérer un phénomène de
polymérisation frontale qui pourrait limiter l’adhérence du matériaux polymériser au substrat (voir
partie 5.5). Ces résultats suggèrent que le processus d’inhibition n’est pas opérationnel dans notre
configuration et que les bons résultats obtenus dans le cas du PEGDA sont du aux faibles interactions
de ce matériau vis à vis du PDMS.

3.5.1.2 Remplacement de la couche de PDMS

Pour résoudre ce problème d’adhérence du GelMA sur le PDMS, nous avons intégré différents types
de matériaux ou de traitements de surface connus pour leurs capacités anti-adhésives et de passivation.
Nous avons fixé ces matériaux avec de la colle à l’emplacement des lamelles de verre de la troisième
génération.

— Films de matériaux transparents
— Film de Fluorinated Ethylene Propylene (FEP) (voir Fig. 3.16)
— Film de PerFluoroAlkoxy (PFA ou nFep)

— Dôme de PDMS fonctionnalisé
— Couche de PDMS activé au plasma O2

— Couche de PDMS imprégné d’huile minérale
— Couche de PDMS imprégné d’huile silicone
— Couche de PDMS + Traitement de surface d’Octadecyltrichlorosilane (OTS)
— Couche de PDMS + Traitement de surface de Obine serum albumin (BSA)
— Coouche de PDMS + Traitement de surface de Pluronic F127
— Couche de polyHEMA

— Lamelle de verre fonctionnalisée
— Verre + Traitement de surface parylène
— Verre + Traitement de surface Perfluorodecyltrichlorosilane (FDTS) (voir Fig. 3.16)
— Verre + couche de PEGDA sur-polymérisée (voir Fig. 3.16)

Malheureusement, aucun des matériaux listés n’a permis de réduire significativement l’adhérence
du GelMA durant la photo-polymérisation. Dans la littérature, nous avons trouvé peu d’exemples de
photo-polymérisation de GelMA avec un laser. Une publication de Kunwar et al.167 réalise l’impression
3D de GelMA sur un film de Teflon AF 2400 connu pour sa porosité à l’oxygène et donc propice à
des effets d’inhibition de surface. Nous n’avons pas eu le temps de tester ce matériau dû à des délais
d’approvisionnement de plusieurs mois, mais gardons cette possibilité en perspective.

3.5.2 Description du concept de photopolymérisation au contact d’une
bulle d’air : Air-Assisted Printing

3.5.2.1 Inspiration de concepts avec interfaces résine-air ou résine-huile évitant tout
problème d’adhérence

Suite aux échecs répétés dus à l’adhésion du GelMA sur les têtes d’impression, quel que soit le
matériau à la surface, nous avons considéré non plus une interface liquide - solide, mais une interface
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Figure 3.16 – Images MEB de têtes d’impression usagées avec GelMA accroché au niveau de la
zone de photo-polymérisation. Vue proche de la lamelle de verre fonctionnalisée pour la première et
troisième images, vue éloignée tiltée pour la seconde. GelMA désigné par une flèche. Le GelMA est
déformé, car séché sous vide pour le MEB.

liquide - gaz.
Historiquement, les premières versions de stéréolithographie fonctionnaient à l’interface air - liquide

d’un réservoir contenant le prépolymère d’impression, comme nous pouvons le voir sur la première
figure issue du brevet sur la stéréolithographie de C. Hull de 1986155 (voir Fig. 3.17.A). La plateforme
substrat étant immergée, la polymérisation était réalisée dans la fine couche de polymère située au-
dessus du porte échantillon. Après la polymérisation de la première couche, la plateforme s’enfonce
dans le bain de polymère pour qu’une nouvelle couche recouvre la première.

Dans cette configuration la surface supérieure de l’objet polymérisé est au contact de l’air ne causant
aucun problème d’adhésion. L’inconvénient de ce type de technologie est de devoir plonger totalement
l’objet dans un grand bac de résine. Cette stratégie a été abandonnée sur la plupart des systèmes de
stéréolithographie actuels au profit d’un plateau plongeant dans un réservoir de matériau transparent.
Cette approche permet de réduire la quantité de résine à fournir, mais fait également apparaître de
nombreux problèmes d’adhérence avec le fond du bac.

En gardant une approche inversée, Walker et al. ont proposé une interface liquide plutôt que ga-
zeuse169 (Fig. 3.17.B). Deux circulations simultanées ont lieu dans l’habitacle de cette imprimante 3D :
le matériau photopolymérisable au contact du porte-substrat et une couche d’huile permettant de pré-
venir les problèmes d’adhérence. La lumière incidente polymérise le matériau depuis la couche d’huile
jusqu’au support. Cette équipe a développé cette technique (Continuous Liquid Interface Production
CLIP) pour pouvoir imprimer en continu et augmenter la vitesse d’impression. En effet, la nécessité
de devoir séparer l’objet polymérisé du fond du bac puis de réapprovisionner une nouvelle couche de
matériau avant de pouvoir imprimer la couche suivante disparaît. La plateforme peut remonter en
continu puisqu’une couche de matériau non polymérisée est toujours présente au niveau de la zone de
polymérisation. Cette équipe a également choisi une interface liquide pour évacuer la chaleur résiduelle
due à la photopolymérisation afin de pouvoir encore gagner en vitesse d’impression.

3.5.2.2 Adaptation à notre concept

Sur la base de ces concepts, nous avons opté pour le développement d’une tête intégrant une inter-
face air - liquide. Cette stratégie est rendue possible par l’intégration d’une canal d’approvisionnement
d’air au niveau de la zone d’impression. À la différence des deux concepts ci-dessus, nous gardons
l’utilisation de la tête d’impression initiale qui contient notre source optique.

Nous conservons également l’ensemble des autres concepts : injection - aspiration de la solution
photopolymérisable, structuration de la surface de la tête, polymérisation en flux, etc. En allumant le
laser, la lumière traverse la bulle d’air, puis la solution photopolymérisable puis atteint le substrat. Le
matériau se solidifie sur toute sa hauteur, de la bulle d’air jusqu’au substrat. Nous résolvons alors le
problème d’adhérence sur la surface de la tête en retirant la surface elle-même.
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(a) Image issue du brevet de stéréolithographie de C.
Hull.155

(b) Schéma d’un concept d’impression 3D où la
source lumineuse traverse une couche d’huile avant
d’atteindre le matériau polymérisable. issue de.169

(c) Schéma du concept Air-Assisted printing exérimenté sur la plateforme 3D-
FlowPrint, où la source lumineuse traverse une bulle d’air avant d’atteindre le
matériau.

Figure 3.17 – Schéma de concepts de stéréolithographie avec interfaces résine-air ou résine-huile
évitant tout problème d’adhérence menant au concept d’Air-Assisted Printing.

3.5.3 Optimisation de la géométrie des têtes d’impression par bulle d’air
Deux approches ont été étudiées, l’une basée sur un contrôle actif de l’approvisionnement en air

des têtes d"impression, l’autre reposant sur une approche passive d’encapsulation d’une bulle d’air à
l’extrémité des têtes.

Contrôle passif La figure 3.18.A présente une géométrie avec un contrôle passif dans lequel la fibre
optique (canal central) est protégée par une lamelle en verre, dont nous voyons l’encoche. Autour
de cette lamelle, une enceinte circulaire permet de stabiliser la bulle d’air. Nous voyons ensuite le
canal d’injection et d’aspiration de la solution. Les premières expériences ont rapidement montré un
problème de reproductibilité du volume des bulles d’air encapsulées et de stabilité temporelle du
volume des bulles. Nous ne détaillons pas la caractérisation des géométries passives ici, car nous avons
finalement choisi un contrôle actif de la bulle d’air avec un canal pneumatique depuis l’arrière de la
tête.

Contrôle actif avec canal pneumatique Nous avons choisi d’implémenter un canal pneumatique
traversant la tête avec un connecteur imprimé en 3D à l’arrière de la tête pour brancher un contrôleur
de pression. Nous passons d’abord en revue plusieurs géométries de tête d’impression avant de détailler
la caractérisation de la bulle en fonction de la pression. La figure 3.18.B présente une tête d’impression
avec une cavité circulaire. Le contrôle pneumatique est transmis via le canal optique. Dans ce cas, la
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(a) Tête d’impression sans contrôle actif, et
avec un emplacement pour une lamelle de verre
afin de protéger la fibre

(b) Tête d’impression avec contrôle actif, avec
l’air acheminé via le canal optique

(c) Vue 3D et en coupe d’une tête d’impression avec lamelle positionnée à travers l’ouver-
ture supérieure de la cavité pneumatique.

Figure 3.18 – Images CAO de différents essais de têtes d’impression pour Air-Assisted Printing.

fibre n’est pas isolée ni de l’air ni du milieu (en cas de perte de la bulle d’air). Nous avons préféré
travailler par la suite avec une lamelle de verre pour fermer le canal optique.

La figure 3.18.C présente une tête avec une cavité formée par une enceinte circulaire autour de la
zone de polymérisation. Cette enceinte est assez large pour pouvoir placer une lamelle de verre pour
fermer le canal optique. Ensuite, nous déposons une goutte de PDMS sur la lamelle, à la manière des
têtes permettant d’imprimer le PEGDA. Le PDMS permet de protéger partiellement la lamelle en
inhibant la polymérisation du résidu de GelMA qui pourrait se trouver au fond de la cavité.

Dans cette enceinte, un canal pneumatique peut réguler la pression de la bulle d’air. L’enceinte
doit être assez large pour permettre le placement de la lamelle. Nous avons dessiné une cavité plus
large coté arrière de la tête et plus resserrée coté extérieur, afin de stabiliser la bulle d’air par une
faible ouverture. Nous avons aussi implémenté deux canaux pneumatiques de part et d’autre du canal
optique. Avec un seul canal pneumatique, parfois la bulle d’air se plaçait seulement d’un côté de la
cavité et n’était pas symétrique.

3.5.4 Caractérisation des têtes d’impression assistées par bulle d’air

3.5.4.1 Modèle théorique

Dans cette sous-partie, nous allons étudier le cas théorique du maintien d’une bulle d’air sous l’eau.
Nous considérons une objet dans lequel un canal cylindrique est creusé de rayon RT , comme dessiné
sur la figure 3.19.A. Un contrôleur de pression régule de l’air via le haut du canal (nous considérons
zéro perte de pression pneumatique) à la pression Pbulle. L’interface air - liquide peut se situer dans
le canal (cas 1), à la limite du canal (cas 2 et 3) ou en dehors (cas 4). Dans le canal et en dehors du
canal, la forme de l’interface est définie par l’angle de contact θ entre le milieu liquide et la surface de
l’objet, par la diamètre du canal RT et par la pression régulée Pbulle. À la limite du tube (cas 2 et 3),
l’angle de contact au niveau de la sortie du tube est considéré libre, car le point triple est positionné
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sur une surface arrondie au niveau microscopique, comme décrit sur la figure 3.19.B. Dans ce cas, nous
définissons un angle macroscopique α.

(a) Schéma en vue macroscopique. L’extrémité du canal
est ponctuelle.

(b) Schéma conceptuel en vue microscopique. L’extré-
mité du canal est arrondie permettant au point triple de
prendre un angle libre en gardant θ constant.

Figure 3.19 – Schéma d’une bulle d’air dans un tube à l’interface avec une interface solide-liquide-gaz

Dans le canal (cas 1), le rayon de la bulle R1 est constant et déterminé par l’angle de contact θ
entre le milieu liquide et la surface de l’objet (voir eq. 3.1). Il est possible de déterminer la pression de
Laplace PLaplace (voir eq. 3.2). Cette pression se rajoute à la pression du liquide Peau et à la pression
atmosphérique Patm pour obtenir la pression dans la bulle (voir eq. 3.3).

En fonction de la pression positive appliquée ∆P , la bulle change donc sa profondeur h dans le
liquide (voir eq. 3.4 et Fig. 3.20). Il faut augmenter la pression pour que l’interface air - liquide descende.
Le calcul ci-dessous prend pour variable : ρ la densité du liquide, g la constante gravitationnelle sur
Terre et γ la tension de surface liquide-air.

Cas 1 : Rbulle = RT /cos(θ) (3.1)

PLaplace = 2γ

Rbulle
= 2γ · cos(θ)

RT
(3.2)

Pbulle = Patm + Peau + PLaplace (3.3)

∆P = Pbulle − Patm = ρ · g · h + 2γ · cos(θ)
RT

(3.4)

Lorsque la pression augmente, la bulle atteint la limite inférieure du canal. Au niveau microscopique,
la bulle maintient un angle de contact θ constant, mais au niveau macroscopique l’angle α définit sa
courbure par rapport au plan inférieur de l’objet (voir Fig. 3.19.B). Les deux situations extrêmes sont
à la frontière supérieure de la courbure avec α = π/2+θ et à la frontière inférieure de la courbure avec
α = θ.

Lorsqu’α diminue (cas 2), la bulle voit d’abord son rayon diminuer, ce qui se traduit par une
augmentation de sa pression interne. Lors de ce phénomène, la profondeur h de la bulle et ses points
d’accroche à l’extrémité du canal sont considérés constants du point de vue macroscopique comme sur
la figure 3.19.A. Le rayon de la bulle dépend donc de α (voir eq. 3.5). Nous pouvons de nouveau définir
la pression positive appliquée ∆P (voir eq. 3.6).

Au contraire du cas 1, la bulle change donc son angle de contact macroscopique α (et non sa
profondeur h qui est ici constante) en fonction de ∆P . Nous pouvons définir le dépassement de la bulle
∆z par rapport à la surface inférieure en fonction d’α (voir eq. 3.7) ce qui le relie à ∆P (voir Fig.
3.20). Ce développement est vrai pour Rbulle < RT et α > 90◦ ce qui correspond au cas 2.
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Cas 2 : Rbulle = RT /sin(α) (3.5)

∆P = ρ · g · h + 2γ · sin(α)
RT

(3.6)

∆z = RT /tan(α/2) (3.7)

Lorsque la pression augmente encore, la bulle atteint le cas particulier 3 où son rayon est minimal
avec Rbulle = RT et α = 90◦. Au-delà de ce cas, le phénomène en cours est identique pour le cas
4 (la bulle est sur la surface inférieure) et pour l’espace transitoire entre le cas 3 et 4 (la bulle est
à l’extrémité du canal et α < 90◦). Dans ces cas, Rbulle > RT et le centre de la bulle a dépassé la
surface inférieure de l’objet. La pression due à la pression de Laplace de la bulle PLaplace pousse la
bulle à s’étendre. Or, une bulle plus grande implique une PLaplace plus faible (voir eq. 3.2), et donc
une pression Pbulle plus faible aussi. Lorsque la bulle s’expand, le contrôleur de pression injecte de
l’air afin de remonter la pression, ce qui pousse la bulle à s’étendre de nouveau par un phénomène
cyclique continu. Cette situation est donc instable. La pression positive appliquée par le contrôleur de
pression ne permet pas de maintenir la bulle en résistant à Ptension comme dans le cas 1 et 2, mais
au contraire déstabilise le système. Cette démonstration prouve que les bulles au-delà du cas 3 sont
instables et créent un flux d’air depuis le canal vers le liquide. Afin de pouvoir stabiliser une bulle d’air
à l’extrémité du canal, il faut donc rester dans le cas 2.

Figure 3.20 – Graphique de la hauteur théorique d’une bulle d’air sous pression dans un canal
immergé. Bulle présente dans le canal (cas 1) puis à son extrémité (cas 2), comme décrit sur la figure
3.19. L’extrémité de la courbe correspond au cas limite 3. Canal large de 1 mm (RT = 0.5mm)
et immergé jusqu’à 5 mm de profondeur dans de l’eau déionisée. ρ = 1000kg/m3, g = 10m/s2,
γair−eau = 0.073N/m, θ = 63◦ (mesure de l’angle de contact d’eau déionisée sur de la DL260)

Le graphique 3.20 propose une représentation graphique de la profondeur de la bulle dans un canal,
dans le cas 1, 2 et 3. Nous avons considéré un canal large de 1 mm (RT = 0.5mm) en DL260 et immergé
jusqu’à 5 mm de profondeur dans de l’eau déionisée. Nous avons utilisé ρ = 1000kg/m3, g = 10m/s2,
γair−eau = 0.073N/m, θ = 63◦ (mesure de l’angle de contact d’eau déionisée sur de la DL260). La bulle
progresse dans le canal à partir de ∆P = 1,34 mBar, puis atteint l’extrémité du canal à ∆P = 1,88
mBar. Ensuite, la pression régulée fait diminuer le diamètre de la bulle d’air jusqu’à Rbulle = RT avec
∆P = 3,43 mBar à une profondeur de 5mm+RT, ce qui correspond au cas limite 3. Pour une pression
plus élevée, la bulle est instable et un flux d’air est créé par le contrôleur de pression. En perspective,
nous souhaitons considérer l’influence d’un traitement de surface hydrophobe ou d’une section conique
du canal sur les paramètres de la bulle d’air.

Avec un contrôleur de pression MFCS-EZ de plage 0 - 25 mBar, nous avons un contrôle précis à
0.1 mbar. Le cas d’école se transforme en une bulle reliée d’un côté à un réservoir d’air, et de l’autre
en interface avec du milieu ou de la solution photo-polymérisable.

3.5.4.2 Mesures expérimentales

Caractérisation de la bulle d’air au microscope à épifluorescence en fonction de la pression
En utilisant des solutions chargées en nanoparticules et en observant au microscope inversé de la
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plateforme en fluorescence, nous pouvons voir la solution dans l’espace entre la tête et le substrat.
En focalisant à différentes distances sur les nanoparticules, nous pouvons déterminer la présence de
solution ou de la bulle d’air à différentes hauteurs. En fixant une distance focale puis en bougeant la
tête en Z, nous avons une cartographie de la bulle d’air. Nous pouvons même prendre des photos en
plusieurs points et reconstruire la forme de la bulle à la manière d’une image confocale.

Pour imager le concept d’Air-Assisted Printing, la figure 3.21 montre la forme d’une bulle d’air
sous la tête d’impression en fonction de la pression active. Nous pouvons observer qu’en dessous de
0.6 mBar, la bulle d’air ne dépasse pas de la cavité. Au contraire, à 2.2 mBar, la bulle d’air n’est pas
stable et un flux d’air est éjecté via un train de bulles successives. Entre ces deux valeurs externes, la
pression fait progressivement sortir la bulle d’air en diminuant son diamètre. A 2 mBar, le diamètre
de la bulle est celui de l’ouverture externe de la cavité.

Figure 3.21 – Images de la tête d’impression de côté avec la bulle d’air dépassant en fonction de la
pression. Prise de vue légèrement par le dessous afin de pouvoir mieux observer la bulle d’air à la sortie
de la cavité. Diamètre de l’ouverture de la cavité de 1.5 mm

Caractérisation de la bulle d’air en fonction de la largeur des cavités et du traitement
de surface du matériau Dans le but de boucher le canal optique, situer au fond de la cavité, nous
fermons le canal avec une lamelle de verre comme pour la génération trois de tête. La lamelle est
déposée à travers l’ouverture supérieure de la cavité, qui doit être assez large pour la laissé passer.

Nous avons créé trois versions avec des diamètres d’ouverture des cavités variables pour pouvoir
placer trois lamelles de tailles différentes, détaillées dans le tableau A de la figure 3.22.A. Deux versions
de chaque tête sont caractérisées : avec et sans FDTS. Le Perfluorodecyltrichlorosilane (FDTS) est une
molécule hydrophobe que nous avons déposée par voie gazeuse sur les têtes d’impression. Ces têtes ont
des cavités en formes de cône qui permettent une meilleure stabilité de la goutte 3.22.B.

Nous pouvons voir que les ouvertures larges ont besoin de moins de pression pour faire grossir
la bulle. En effet, d’après la formule 3.2, plus la taille des bulles augmente et moins elles requièrent
de pression. Cela conduit à des instabilités accrues. C’est pour cette raison que nous avons essayé de
réduire l’ouverture des cavités, comme détaillé dans la partie sur l’évolution des têtes d’Air-Assisted
Printing.

De façon assez intuitive, une faible ouverture bloque la bulle d’air dans la cavité. Cela force la bulle
à adopter un faible rayon à l’interface air-eau ce qui demande une haute pression. Ceci est plus facile
à réguler que les bulles à large rayon dans lesquelles la pression est plus faible.

D’un autre côté, une faible ouverture de cavité induit seulement de petits dépassements de la bulle,
au maximum jusqu’à 200 µm (courbe rouge pointillée de la figure 3.22). Nous pouvons même considérer
que les derniers points de chaque courbe ne sont pas assez stables et donc la hauteur disponible de
dépassement diminue encore. Dans la partie 4.11, nous avons vu qu’il fallait que le dôme de PDMS,



80 CHAPITRE 3. DÉVELOPPEMENT DE TÊTES D’IMPRESSION OPTO-FLUIDIQUES

ou la bulle d’air ici, devait dépasser de 150 µm. Dans le cas d’une petite tête traitée au FDTS, cela
correspondrait à 2.6 mBar de commande.

Le FDTS a tendance à chasser l’eau et donc à favoriser le contact avec l’air. Ici, il fait augmenter
la taille de la bulle d’air par rapport à une tête sans ce traitement. Le phénomène est très visible pour
les têtes avec le diamètre externe de cavité le plus faible (810 µm), mais devient moins marqué avec
de plus grandes ouvertures (1510 et 2220 µm). Le traitement FDTS ne fait pas varier la pente, ou de
façon faible.

En conclusion, nous préférons une tête avec une faible ouverture pour pouvoir faire varier la pression
avec plus de marge. le FDTS ne semble pas utile à rajouter donc nous ne faisons plus ce traitement de
surface à partir d’ici.

Figure 3.22 – Caractérisation de la bulle d’air en fonction de la taille de l’ouverture et du traitement
de surface de la tête. A) Tableau décrivant la taille de l’ouverture de la cavité pour les trois têtes de
test et la taille de lamelle que l’on peut passer à travers. B) Image CAO en coupe des trois têtes.
Il n’est pas prévu de monter de lamelle ou de fibre optique, donc il n’y a pas de canal optique. C)
Graphique de la hauteur des bulles d’air par rapport à la surface de la cavité, en fonction de la pression
de commande, de la tête concernée et du traitement de surface. Une valeur négative de hauteur veut
dire que nous pouvons observer la bulle en microscope inversé, mais qu’elle ne dépasse pas de la cavité.

3.5.5 Caractérisation du spot optique
La figure 3.23 présente le faisceau à travers une tête de quatrième génération. Ce faisceau a été

mesuré dès l’extrémité de la tête, et non pas au travers d’une interface air - liquide. Avec un seuil à
25%, le diamètre apparent du faisceau varie peu sur les 1000 µm de la mesure en Z. Nous pouvons
mesurer un diamètre apparent de faisceau de l’ordre de 20 µm (FWHM à 50 µm de distance), qui nous
semble compatible avec l’impression de GelMA. Le GelMA est un gel plus poreux que le PEGDA et
plus mou, nous anticipons uns résolution intrinsèque plus faible que le PEGDA.

Conclusion et perspectives sur les têtes d’impression
Dans cette partie, nous avons décrit le problème d’adhérence du GelMA sur la membrane en PDMS

de nos têtes classiques. Malgré les essais de nombreuses autres surfaces, le problème persistait. Nous
avons décidé de contrer le problème à la source en supprimant totalement la surface en la remplaçant
par de l’air. Ce choix nous a demandé de développer une nouvelle gamme de têtes avec des stratégies
différentes d’assemblage. Nous avons finalement pu caractériser la bulle d’air. La version définitive
profite d’une méthode d’assemblage plutôt simple et d’une marge de manœuvre pour stabiliser la bulle
d’air (autour de 2 - 3 mBar). Nous avons testé de garder la bulle d’air pendant plusieurs jours sans
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Figure 3.23 – Comparaison du faisceau optique entre la fibre nue et la fibre à travers une tête de
quatrième génération. Puissance optique normalisée mesurée dans l’axe vertical depuis l’extrémité de
la fibre nue (faisceau gauche) ou de la tête (faisceau droit). Méthode de caractérisation détaillée dans
la partie optique (voir 5.2)

altération visible. Finalement, nous avons réussi à imprimer du GelMA comme présenté dans la partie
sur la polymérisation en flux 5.6.1.

Ce chapitre nous a permis de nous plonger dans la technologie à travers la pièce la plus sensible de
la plateforme : la tête d’impression. Nous nous sommes d’abord focalisés sur l’historique du dévelop-
pement de ces têtes pour comprendre l’optimisation qui a été nécessaire pour arriver à la quatrième
génération des têtes actuelles. Les têtes ont d’abord été usinées et moulées en PDMS. Cette première
génération a pu fournir les preuves de concept de la plateforme et des têtes d’impression opto-fluidiques.
La seconde génération a apporté des éléments clefs sur les capacités de l’impression 3D pour la créa-
tion des têtes d’impression. Cette seconde génération n’a pas permis de répondre favorablement aux
exigences optiques. La troisième génération est donc hybride entre un corps imprimé en 3D et une par-
tie assemblée. Ces têtes ont pu être utilisées en routine pour imprimer du PEGDA. Cependant, pour
imprimer du GelMA, nous avons développé une nouvelle génération qui arbore une bulle d’air. Cette
quatrième génération a été caractérisée et a permis d’imprimer du GelMA. Le protocole de création
des têtes des troisièmes et quatrièmes générations est décrit en détail.

Les générations trois et quatre nous permettent d’imprimer des hydrogels photoréticulables. Ce-
pendant, nous pouvons imaginer des têtes entièrement en verre, sans besoin d’assemblage. Cette option
n’a pas été testée, car la machine était encore en calibration au moment de la rédaction du manuscrit.
Nous utiliserions la machine laser nanofactory de Femtika.239 La technologie Selective Laser Etching
est basée sur une altération de la forme cristalline du SiO2 par un laser femtoseconde. Par un dévelop-
pement par gravure chimique, les parties altérées sont soustraites à la pièce de départ afin d’obtenir
la géométrie 3D souhaitée. Une rugosité de surface inférieure à 200 nm est attendue, ce qui validerait
les exigences sur l’état de surface. Jonusauskas et al. ont utilisé ce processus pour créer des pièces
3D en verre.166 L’intégration d’une couche de PDMS sur la tête en verre ou un traitement de surface
type FDTS seraient envisageables afin d’empêcher l’adhérence de l’hydrogel à photopolymériser. Nous
pourrions donc profiter d’un protocole de fabrication de tête robuste, dont la géométrie est totalement
sculptée dans du verre, avec une interface optique fonctionnelle. Tout cela en une seule étape de fabri-
cation. Les inconvénients étant le coût, la complexité du processus et la difficulté pour d’autres équipes
de reproduire notre travail sans accès à de telles machines.

En perspective des têtes d’impression actuelles, nous voudrions implémenter des fonctions micro-
fluidiques supplémentaires dans les têtes. Par exemple, nous souhaitons implémenter des jonctions
entre deux (ou plus) solutions. Par exemple, un mélangeur entre une solution de PEGDA et de GelMA
nous permettrait de jouer sur les aspects mécaniques des matériaux imprimés.

Ajouter des réservoirs internes dans les têtes permettrait de réduire les volumes morts. Cela per-
mettrait aussi de réduire la contrainte sur des cellules en suspension dans une solution en diminuant
leur temps de résidence dans les canaux.
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En conclusion de ce chapitre, nous avons démontré notre capacité de création et de caractérisa-
tion de têtes opto-fluidiques. Les chapitres suivant s’intéresseront à la caractérisation des paramètres
d’impression, au niveau fluidique d’abord dans le chapitre qui suit puis au niveau optique et photopo-
lymérisation dans le chapitre suivant.
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Ce chapitre a pour but de détailler les méthodes mises en place pour la caractérisation hydrody-
namique et la validation des concepts microfluidiques associés à la technologie 3D-FlowPrint. Dans
un premier temps, nous présenterons le schéma microfluidique global et les différentes études de mo-
délisation effectuées. Ensuite, nous présenterons une caractérisation expérimentale du comportement
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microfluidique des dispositifs et nous analyserons les paramètres hydrodynamiques principaux en jeu
lors de l’impression.

4.1 Développement d’un modèle hydrodynamique numérique

Dans cette partie, nous développons notre méthode pour étudier le système hydrodynamique par le
biais de simulations. Nous argumentons en premier le choix de la méthode par simulations numériques,
puis nous détaillons ce modèle, avant de le décrire par des analyses qualitatives ou quantitatives.

4.1.1 Contexte et motivations

Les méthodes de simulations numériques sont très largement utilisées pour la validation et la
conception de dispositifs microfluidiques. Dans ce projet, nous avons eu recours à la modélisation
numérique afin d’étudier l’impact de l’architecture des têtes d’impression sur les mécanismes d’injec-
tion et de collecte de matériaux et ainsi d’optimiser les designs. Ces développements ont pris part
en parallèle du développement instrumental des têtes d’impression présenté dans le chapitre précé-
dent. Ces modélisations ont été réalisées en couplant les modules hydrodynamiques et diffusion sous
COMSOL multiphysics. Nous avons choisi d’y recourir pour optimiser les structures à la surface des
têtes d’impression (voir partie 4.2) et pour caractériser les écoulements microfluidiques dans différentes
configurations d’impression (voir parties 4.3, 4.4). Les simulations nous ont permis de réduire de façon
significative les temps de développement des architectures des têtes d’impression en évitant une étude
comparative uniquement basée sur des résultats expérimentaux. Néanmoins, les résultats des modé-
lisations ont ensuite été systématiquement validés expérimentalement, les propriétés rhéologiques des
matériaux hydrogels photosensibles étant difficile à intégrer dans le modèle numérique. Il s’agissait
de comparer plusieurs formes de tête en observant les capacités d’injection, d’approvisionnement et
de confinement du fluide induites par les structures présentes à la surface. À de nombreuses reprises,
l’introduction de nouvelles architectures et la modification de la géométrie des têtes d’impression a
nécessité le développement de méthodes spécifiques de fabrication. Dans ce contexte l’utilisation de
l’outil de simulation est particulièrement avantageuse, car il permet d’anticiper les performances des
différentes architectures microfluidiques en s’affranchissant du développement de méthodologies de mi-
crofabrications spécifiques, étape souvent chronophage. La conception et la fabrication de dispositifs
requièrent un temps de conception (CAO), de fabrication, d’assemblage de caractérisation métrologique
puis une caractérisation fonctionnelle. Les simulations microfluidiques nous ont permis d’identifier et
d’évaluer l’impact des paramètres principaux afin de comparer plusieurs versions. Cette étude est dé-
crite dans le chapitre sur la fabrication et la géométrie des têtes d’impression (voir partie 4.2).

Les simulations numériques ont aussi servi à caractériser les paramètres d’impression évitant la
contamination du milieu et permettant un renouvellement efficace de la solution injectée. Nous avons
obtenu des diagrammes de phase décrivant les performances du système en fonction des variables d’im-
pression (vitesse, débit, hauteur, viscosité). Ces diagrammes permettent aux utilisateurs de choisir les
paramètres expérimentaux lors d’une impression. Tout l’avantage des simulations se concentre dans le
fait qu’une fois le modèle de simulation effectué, chacune de ces simulations était rapide à amorcer, à
stocker et à analyser.

Nos résultats expérimentaux ont confirmé la validité de nos modèles numériques qui ont pu être
utilisés en routine pour la caractérisation et l’optimisation des processus microfluidiques. Néanmoins,
ce modèle est très dépendant de la viscosité de la solution injectée. Nous avons simulé plusieurs situa-
tions avec des fluides de 1 à 10 mPa.s (voir partie 4.3) et avons prouvé que ces simulations étaient
valables pour étudier notre système. Néanmoins, pour des fluides aux propriétés plus éloignées comme
le GelMA avec une viscosité supérieure à 100 mPa.s (voir partie 4.1.2.1), ces simulations pourraient
être recalculées.

4.1.2 Description du modèle numérique

Les simulations ont été effectuées sous Comsol (v5.5 Comsol, Multiphysics, Comsol AB, Sweden),
logiciel de calculs par éléments finis. les modules Flux laminaires et Transport d’espèces diluées ont été
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sélectionnés. Dans cette partie, nous décrivons les propriétés physiques des fluides, puis les équations
des deux modules, puis la modélisation 3D de la géométrie et enfin le modèle d’étude temporel.

4.1.2.1 Définition des propriétés des fluides

Tout d’abord, nous présentons ici les propriétés des matériaux utilisés, à savoir des solutions diluées
des hydrogels PEGDA et GelMA.

Hydrogels à base de Polyéthyène Glycol diacrylate PEGDA Le PEGDA 700 est un fluide
de densité 1.12 kg/L.240 Lorsqu’il est dilué à 40% dans une solution aqueuse comme dans la majorité
de nos expériences, la densité du fluide final est égale à 1.065 kg/L et sa viscosité à 8.5 mPa.s.241 Plus
de valeurs sont spécifiées dans le tableau 4.1. Sous la tête d’impression, le fluide injecté se déplace à
des vitesses entre 0 et 10 mm/s.

Concentration en PEGDA Densité (kg/L) Viscosité dynamique (mPa.s)
0 0.98 1
20 1.032 2.8
40 1.065 8.5
60 1.097 27.5
80 1.116 72.0
100 1.122 129.7

Table 4.1 – Tableau présentant la viscosité et densité du PEGDA 700 à différentes concentrations
dans de l’eau à 20°C. Issu de241

Hydrogels à base de Gélatine Méthacrylate GelMA Le GelMA est un hydrogel dont la visco-
sité, en solution aqueuse, dépend fortement de la température. Il est liquide à 37°C mais beaucoup plus
visqueux à 20°C voire gélifié suivant les formulations.242 À 40°C, sa viscosité est égale à 112 mPa.s à C
= 10% (mesuré avec un cisaillement = 100 s-1).243 Plus de valeurs sont spécifiées dans le tableau 4.2.
Le GelMA a des propriétés différentes suivants ses origines.244 Nous avons utilisé un GelMA synthétisé
en interne par D. Ferri-Angulo basé sur un protocole de la littérature.245 Le GelMA est introduit plus
en détail dans la partie 5.2.2.

(mPa.s) 25°C 40°C
10% GelMA 170 112
15% GelMA 230 128

Table 4.2 – Tableau présentant la viscosité (en mPa.s) du GelMA à différentes températures et
concentrations dans de l’eau. Viscosité mesurée avec un cisaillement = 100 s-1.243

4.1.2.2 Présentation du module flux laminaires

Dans la simulation numérique, le premier module Comsol flux laminaires permet de calculer les
pressions et débits des liquides en chaque point. Les simulations fluidiques sont basées sur les équations
de Navier-Stokes,246 couplées à l’équation de continuité :

ρ
∂v

∂t
+ (v · ∇)v = −∇P + µ∇2v + F (4.1)

∂ρ

∂t
+ ∇ · (ρv) = 0 (4.2)

ρ est la densité en kg/L, v est la vitesse du fluide en m/s, P la pression en Pa, µ la viscosité dynamique
Pa.s et F les forces extérieures en N/m3, dont la gravité.

Le développement suivant a pour but de justifier l’utilisation du module flux laminaires par le biais
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du nombre de Reynolds. Pour le faire apparaître, nous commençons par postuler un régime stationnaire,
négligeons les forces extérieures (comme la gravité) et considérons que les fluides sont incompressibles
pour obtenir l’équation suivante. Nous distinguons les effets visqueux et les forces de convection.

ρ (v · ∇) v︸ ︷︷ ︸
forces de convection

= −∇P + µ∇2v︸ ︷︷ ︸
effets visqueux

(4.3)

Ensuite, nous effectuons un changement de variables afin de faire apparaître le nombre de Rey-
nolds Re et de rendre les variables sans dimension. Nous utilisons pour cela les variables L et V, qui
représentent respectivement la longueur et la vitesse caractéristiques du système.

Re = ρ · V · L

µ
(4.4)



x̃ = x
L

ṽ = v
V

P̃ = P L
µ·V

∇̃ = L∇

⇒



x = L · x̃

v = V · ṽ

P = P̃ ·µ·V
L

∇ = ∇̃
L

(4.5)

L’équation devient alors

ρ

(
(V ṽ) ·

(
∇̃
L

))
(V ṽ) = −

(
∇̃
L

) (
P̃

µV

L

)
+ µ

(
∇̃2

L2

)
(V ṽ) (4.6)

Re (ṽ · ∇̃)ṽ = −∇̃P̃ + ∇̃2ṽ (4.7)

Nous voyons que le nombre de Reynolds est défini comme un indicateur entre les forces de diffusion
(membre droit de l’équation) et de convection (membre gauche) lors de l’écoulement d’un fluide dans
les équations de Navier-Stokes. En considérant les matériaux utilisés dans cette thèse et les valeurs de
débit maximum étudiés dans ce travail de thèse, nous avons estimé les valeurs du nombre de Reynolds
qui s’échelonnent entre 0,005 pour les conditions les plus favorables (faible viscosité i.e. le milieu, basse
vitesse, faible distance) et 5,3 pour les conditions défavorables (haute viscosité pour solution concentré
en hydrogel, haute vitesse, grande distance). La section 4.1.2.1 détaille les propriétés des fluides. Le
calcul du nombre de Reynolds est donné ci-dessous :

Cas favorable :

ρ = 1 kg/L

V = 1 mm/s

h = 50 µm

µ = 10 mPa·s

⇒ Re = 0, 005 (4.8)



Cas defavorable :

ρ = 1.065 kg/L

V = 10 mm/s

h = 500 µm

µ = 1 mPa·s

⇒ Re = 5.3 (4.9)

Ces résultats confirment que les expériences auront lieu à faible nombre de Reynolds et donc dans
l’hypothèse d’écoulements laminaires.247, 248 Dans ce cadre d’approximation, nous obtenons finalement
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l’équation de Stokes246 qui régit les modules Flux laminaires.

∇̃P̃ + ∇̃2ṽ = 0 (4.10)

4.1.2.3 Présentation du module transport d’espèces diluées

Le second module permet de représenter le transport d’une espèce injectée dans des conditions de
faibles concentrations. Les équations sont celles de Fick.249

J = −D∇C (4.11)
∂C

∂t
+ ∇ · J = 0 (4.12)

J est le flux de molécules, D leur coefficient de diffusion, C la concentration en espèce. Ce module
reprend les résultats hydrodynamiques obtenus dans le module Écoulements en flux Laminaire et y
adjoint le déplacement des espèces concernées par les mécanismes de convection et de diffusion. Le
fluide environnant et le fluide injecté sont miscibles, ce qui permet d’utiliser ce second module de façon
pertinente.

Le module Transport d’espèces diluées est utilisé en injectant une molécule neutre à C = 1 mol/L.
Lorsque la concentration est égale à 1, cela veut dire que seul le fluide injecté est présent. Dans notre
modèle, trois zones sont définissables : la première correspond au milieu pur avec une concentration
d’espèce diluée à C = 0 ml/L, la deuxième correspond au fluide injecté pur avec une concentration C
= 1 mol/L, et la troisième zone est entre les deux autres où la diffusion prend place. Cela nous permet
donc de modéliser deux fluides miscibles à haute concentration.

Les propriétés du fluide injecté sont modifiées par le biais de la variable c de la concentration. Les
deux modules sont calculés en parallèle afin de prendre en compte la modification de la viscosité en
fonction de la concentration des solutions considérées et de leur dilution dans le milieu. Nous faisons ici
l’hypothèse d’un régime dilué dans lequel la viscosité varie linéairement avec la concentration en espèce
visqueuse. Dans le modèle, deux espaces distincts sont présents, d’un côté le fluide avec Cpolymère = 0
mol/L, et l’autre avec Cpolymère = 1 mol/L. La zone intermédiaire est relativement négligeable. Nous
utilisons les relations suivantes :

µ = µmed + C · (µmat − µmed) (4.13)

Cpolymere = 0mol/l ⇒ µ = µmed (4.14)

Cpolymere = 1mol/l ⇒ µ = µmat (4.15)

Avec µmat en Pa.s, la viscosité de la solution injectée, µmed en Pa.s la viscosité du médium et C
en mol/L la fraction volumique en espèce injectée. Maintenant que les modules sont détaillés, il faut
mettre en place un espace dans lequel ils prennent place.

4.1.2.4 Modélisation 3D de la géométrie des têtes d’impression microfluidiques

Les simulations Comsol sont basées sur une géométrie 3D représentant la surface externe de la
tête microfluidique. Les figures 4.1.A-B montrent respectivement des vues 3D de la tête d’impression
(solide) et de la zone dans laquelle la simulation fluidique prend place (liquide).

La tête d’impression, étant un solide, sert de seuil au liquide. La simulation prend part dans la
figure B, sous et autour de la tête d’impression. Plus précisément, le logiciel effectue un maillage de
l’espace, visible sur les figures C-D. La densité du maillage est adaptée à la géométrie du modèle, plus
faible dans la partie environnante, afin de limiter les calculs, et plus élevée proche des structures sur
la surface de la tête d’impression afin d’obtenir des données précises sur les écoulements dans la zone
confinée. Des simulations ont été réalisées avec différentes tailles de maillage. Une taille de maille trop
importante (> 10 µm dans la zone de maillage dense) peut conduire à des problèmes de convergence
dans la simulation ou à des imprécisions sur les résultats numériques alors qu’une taille de maille trop
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(a) CAO de la tête d’impression sous Comsol (b) CAO du modèle complet, avec la tête en négatif, et
les surfaces annotées

(c) Maillage du modèle, vue large (d) Maillage du modèle, vue proche

Figure 4.1 – Images Comsol de la géométrie du modèle

faible peut aisément conduire (< 100 µm dans la zone de maillage éparse) à des temps de simulations
très élevés, de plusieurs dizaines d’heures. Nous avons choisi les valeurs suivantes permettant une
description détaillée des écoulements dans la zone confinée tout en limitant les temps de simulations
raisonnables, de l’ordre de 3 heures : 10 µm dans la zone à haute densité de maillage, 50 µm dans la
zone intermédiaire et 600 µm dans la zone du fluide environnant (pour une distance tête -substrat de
50 µm).

Dans notre modèle, les conditions hydrodynamiques imposées sont les suivantes :
— Injection : un débit uniforme ϕin entrant est imposé sur la surface A correspondant à la section

interne du canal d’injection.
— Aspiration : un débit uniforme sortant ϕout est imposé sur la surface B correspondant à la section

interne du canal d’aspiration.
— Déplacement de la tête d’impression : Pour représenter le mouvement de la tête par rapport au

substrat lors de l’impression, la surface C est contrainte par la vitesse fluidique entrante V, la
surface D par la vitesse fluidique sortante V et la surface inférieure E par un glissement de valeur
V.

— Pour représenter le milieu environnement, les surfaces F, G et H sont définies comme des surfaces
ouvertes permettant un transport convectif de fluide.

— Toutes les autres surfaces, sur la tête d’impression ne permettent pas le passage de fluide et
répondent à une contrainte de vitesse fluidique nulle au contact.
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L’injection de matériau est réalisée via le module espèces diluées qui considère un flux constant d’une
espèce à une concentration de 1 mol/L sur la surface A. Les surfaces B, C, D, E, F, G et H sont
considérées comme des zones d’échanges pour l’espèce en question permettant un flux convectif et
diffusif.

4.1.2.5 Modélisation temporelle des mécanismes de transport

Chaque simulation se décompose en plusieurs séquences. Une première simulation est effectuée afin
de trouver les valeurs stationnaires des écoulements à partir du module Flux laminaire seul. Dans
cette première phase, aucune espèce secondaire n’est injectée, et la viscosité est celle du fluide d’envi-
ronnement (µ = µmed = 1mPa.s). Lorsque les paramètres hydrodynamiques ont été déterminés, une
deuxième étape de simulation est réalisée en considérant les aspects temporels. Calculer directement
la seconde situation est plus complexe pour Comsol que de passer par une première simulation sta-
tionnaire. La première simulation permet d’identifier un premier jeu de paramètres hydrodynamiques
qui sert de base et facilite la convergence du modèle pour la seconde étape. La seconde simulation
se positionne en régime temporel (et non en stationnaire). A t = 0, l’ensemble du fluide est celui de
l’environnement, aux vitesses calculées dans la première simulation.

Durant cette deuxième étape, la distribution des flux est aussi modifiée par la viscosité de la nouvelle
espèce et le couplage des modules flux laminaires et transport d’espèces diluées permet de déterminer
l’évolution spatiale et temporelle des concentrations de l’espèce secondaire sous l’influence des flux
convectifs et de la diffusion.

La fenêtre temporelle de simulations est de 50 secondes. Dans les cas de confinement, un régime
stationnaire est rapidement atteint dans cette période. Le temps caractéristique de transition entre
deux solutions (cas typique d’une impression multimatériaux) est inférieur à 50 secondes. La simula-
tion temporelle fournit des informations sur les caractéristiques de changement de fluide par rapport
à une simulation stationnaire.

Au cours de la simulation, l’espèce diluée est injectée au travers de la section A. L’aspiration, via
la section B, collecte une fraction de cette espèce. Dans certaines conditions, il est possible de voir une
partie de l’espèce se propager dans l’environnement en quittant l’espace confiné sous la tête.

4.1.3 Analyse qualitative et validation du modèle numérique

Une fois que le modèle a convergé vers une solution, l’ensemble des variables permettant de décrire
le comportement hydrodynamique (distribution spatiale et temporelle des champs de vitesse et des
champs de pression) du fluide a été déterminé par le logiciel. De cet ensemble de paramètres, nous
avons extrait les paramètres permettant de décrire quantitativement les écoulements dans la région de
la zone d’impression et de déterminer les performances du dispositif. Cette partie propose de décrire
les résultats d’une simulation, afin de faciliter la compréhension des parties suivantes. Quand ce n’est
pas précisé, les observables sont mesurées à tmax = 50s.

Pour une première compréhension qualitative, nous avons extrait des images de la simulation com-
plète proposant une cartographie des lignes de flux à proximité de la zone d’impression dans un volume
de 20·20·5 mm3 (voir Fig. 4.2). Cette simulation a été réalisée avec une distance tête substrat de
50 µm, une vitesse de déplacement de la tête de 0.1 mm/s, un débit entrant de 25 µl/min, un débit
sortant de -125 µl/min, une viscosité du milieu de 1 mPa.s et une viscosité du fluide injecté de 8.5
mPa.s.

Nous pouvons voir apparaître sur ces images des lignes de flux en rouge représentant le mouvement
de la tête. Elles sont issues des surfaces C et D et caractérisent les flux entrant et sortant dans le milieu
environnant la zone d’impression. À proximité des surfaces C et D les lignes plus éloignées de la tête
ont une trajectoire quasi-linéaire. Celles plus proches du centre contournent la tête d’impression. Du
fait de l’aspiration du milieu par la surface B, certaines lignes rouges ne traversent pas la simulation
d’une surface à l’autre, mais convergent en B.

Les lignes de flux de couleur verte apparaissent à l’injection (surface A) et de couleur bleue à
l’aspiration (surface B). Comme l’aspiration collecte le fluide injecté, on peut voir des lignes bleues
partant de la surface A. Le déplacement de la tête se voit dans la direction −x⃗, car l’aspiration collecte
beaucoup de lignes de flux partant de la surface C. Nous pouvons observer que l’aspiration focalise le
fluide injecté. Nous voyons aussi que l’aspiration du fluide environnant (lignes de flux bleues) enrobe
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le fluide injecté (lignes de flux vertes) et aide à la collecte.

Figure 4.2 – Images Comsol en vue large avec lignes de flux

Afin de valider les aspects temporels liés au mécanisme de transport des espèces par diffusion, nous
avons extrait la concentration en espèce diluée, sur le plan XY, à mi-hauteur entre la surface et la
tête (Fig. 4.3). Ces images sont centrées sur la zone sous la tête. Le milieu environnant (ici de l’eau)
apparaît en bleu alors que la concentration de l’espèce injectée est traduite par un gradient de couleur
verte . Les lignes de flux bleues et vertes, pour le milieu et la solution injectée, peuvent apparaître
(Fig. B). Quand ces images sont seules (Fig. A-B), elles sont à tmax = 50s. Par séquence (Fig. C), le
temps est spécifié.

En première conclusion, il est possible de noter que le confinement de la solution injectée est validé.
La solution est injectée via le canal sur la gauche de l’image, puis il se dirige le long des lignes de flux
vertes (voir Fig. 4.3.B) vers le canal d’aspiration sur la droite. Le canal de sortie aspire aussi du liquide
environnant, visible par les lignes de flux bleues, qui aide au confinement de la solution injectée en
l’enserrant.

Sur la figure 4.3.C, nous pouvons noter qu’après un temps de l’ordre de 5 secondes, la concentra-
tion de l’espèce injectée dans la zone entre l’injection et l’aspiration augmente de façon significative.
Cependant, ces images sont à mi-hauteur entre la tête et le support, et donc dans la tranche Z où le
liquide est le plus rapide. En s’éloignant, l’espèce injectée met plus de temps à prendre possession de cet
espace dû aux conditions limites sur le support et la tête d’impression. Nous observons que le régime
stationnaire est atteint au bout de 20 secondes environ. Ces temps de stabilisation sont relativement
courts et compatibles avec une potentielle impression multimatériaux où la plateforme devra alterner
entre plusieurs fluides.

4.1.4 Analyse quantitative par graphique et variables extraites

Cartographie de la vitesse des fluides De manière plus quantitative, la modélisation numérique
nous permet d’extraire plusieurs paramètres hydrodynamiques, notamment la cartographie de la vitesse
des fluides. La Figure 4.4 montre la distribution spatiale des vitesses dans les plans perpendiculaires
(XZ) et parallèles (XY) au plan de substrat. Les plans XY sont localisés à mi-hauteur entre la surface
et la tête et représentent l’évolution de la norme de la vitesse |V |. Les plans XZ sont positionnés à y =
0 µm. Le code couleur dans chaque plan permet de visualiser la composante de la vitesse d’écoulement
suivant l’axe X (en bleu, les vitesses d’écoulement ayant une composante en x positive, en rouge
une composante négative). Les vecteurs permettent de visualiser localement les vitesses et directions
d’écoulement dans l’espace, la longueur des vecteurs étant représentatives de la norme de la vitesse.

En plan large, la vitesse du fluide loin de la tête est principalement déterminée par la vitesse de
déplacement de la tête relativement au substrat d’impression (V = 0.1 mm/s dans la figure 4.4). Dans
la zone de confinement située entre la tête et le substrat (distance Zgap= 50 µm), les écoulements sont
principalement déterminés par les débits d’injection et d’aspiration et la topologie de la surface de
la tête d’impression. Dans la zone centrale notamment, nous apercevons que la présence du dôme de
PDMS augmente l’effet de confinement, diminuant la distance entre la tête et la surface et conduisant
à des pertes de charge et donc à des vitesses plus faibles dans cette zone, comme nous l’observons sur
la figure 4.4.D. Aussi, proche de la tête, son propre déplacement détourne les fluides vers le haut ou
vers le bas (zone verte sur la figure 4.4.A).
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(a) Confinement de l’espèce injectée en régime stationnaire (b) Confinement de l’espèce injectée en régime stationnaire
avec ligne de flux

(c) Confinement de l’espèce injectée à 0, 1, 3, 5, 10, 20, 30, 50 secondes

Figure 4.3 – Cartographie de la solution injectée sous la tête d’impression par simulation Comsol.
Vue proche dans le plan XY. Espèce injectée en vert et milieu en bleu.

Sur les bases des simulations plusieurs paramètres hydrodynamiques ont pu être extraits et utilisés
dans nos analyses comparatives. Il s’agit notamment de la vitesse d’écoulement du fluide au niveau
de la zone de polymérisation, notamment de sa composante dans l’axe x⃗ (Fig. 4.5) qui nous permet
d’évaluer le flux et le bilan du transport de masse dans la région d’intérêt. Comme nous pouvons
l’anticiper intuitivement, nous observons des courbes montrant un profil proche d’une parabole de
Poiseuille montrant néanmoins une asymétrie induite par le mouvement de la tête. Ce type de profil
est très similaire des conditions d’écoulement retrouvées dans le cas d’écoulements laminaires entre
deux plaques parallèles en mouvement relatif.

Il est important de noter que, dans ces simulations, nous n’avons pas pris en compte la présence de
structures précédemment imprimées ou en cours d’impression qui pourraient modifier les conditions
d’écoulement dans la zone d’impression. Ce cas de figure sera traité dans la partie 5.4.

Calcul du taux de récupération et de la vitesse d’écoulement dans la zone de polymérisa-
tion Nous avons défini plusieurs paramètres afin de pouvoir évaluer les performances des dispositifs
dans l’approvisionnement de la zone de polymérisation, dans la capacité de collecte et de ré-aspiration
des matériaux injectés non polymérisés.

Le taux de récupération définit la proportion de matériaux injectés qui est collectée par le canal
d’aspiration. Ce paramètre nous permet d’apprécier l’efficacité du confinement de la solution injectée
dans la zone d’impression et d’anticiper des problèmes éventuels de contamination du milieu environ-
nant la tête d’impression. Le taux de récupération est défini comme le rapport entre le flux de l’espèce
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Figure 4.4 – Images Comsol de la cartographie des vitesses, mesurées par rapport à la tête. Vitesse
de déplacement relative de la tête = 0.1 mm/s. Vitesses Vx pour A-B et |V⃗ | pour C-D. A) Vitesse du
fluide Vx dans le plan XZ, vue large. Échelle = [-0.2 : 0.2] mmm/s. B) Vitesse du fluide Vx dans le plan
XZ, vue proche. Échelle = [2 : 2] mmm/s. C) Vitesse du fluide |V⃗ | dans le plan XY, vue large. Échelle
= [0 : 0.2] mmm/s. D) Vitesse du fluide |V⃗ | dans le plan XY, vue proche. Échelle = [0 : 2] mmm/s.

aspirée en B et le flux de l’espèce injectée en A (d’après la notation de la figure 4.1), décrit sur l’équa-
tion 4.16. Dans le cas d’un confinement parfait, le taux de récupération > 99% comme sur la figure
4.6.B. Au contraire, sur la figure 4.6.A, de la solution injectée contamine la solution environnante et
nous pouvons le quantifier avec un taux de récupération = 84%. Nous pouvons aussi tracer cette valeur
en fonction du temps afin d’estimer le temps de stabilisation du système.

Tauxderecuperation = ϕespèce
out

ϕespèce
in

(4.16)

La vitesse moyenne d’écoulement dans la zone de polymérisation (voir Fig. 4.7) est une autre valeur
importante à quantifier, car elle représente la capacité du système à renouveler le fluide polymérisable.
La vitesse est la moyenne des vitesses du fluide en chaque point d’un parallélépipède défini au niveau
de la zone de polymérisation. Ce parallélépipède mesure 50 µm en largeur et longueur (une largeur de
spot typique) et sa hauteur va du substrat à la tête. La moyenne est calculée à partir des vitesses selon
l’axe x⃗.

Dans cette partie, nous avons détaillé la méthode de simulations numériques et prouvé que nous
nous situons dans un régime adapté. Ce modèle numérique nous permet d’extraire à la fois des données
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Figure 4.5 – Graphique Comsol de la vitesse x⃗ mesurée dans la zone de polymérisation (dans la
continuité de la fibre) entre le substrat et la tête

Figure 4.6 – Images comsol montrant le confinement ou la perte de la solution injectée (en vert) dans
le milieu (en bleu) et le taux de récupération associé

Figure 4.7 – Représentation de la distribution spatiale des vitesses du fluide Vx sous la tête et la
vitesse dans la zone de polymérisation associée

visuelles pour une analyse qualitative, mais aussi des données numériques pour une comparaison quan-
titatives des situations hydrodynamiques. Dans la partie suivante, nous démontrons que ces simulations
sont cohérentes par rapport à des expériences réalisées avec les têtes d’impression.
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4.1.5 Étude comparative des résultats expérimentaux et de la modélisation
numérique

Dans cette partie, nous détaillons une expérience de confinement hydrodynamique réalisée en ob-
servant le système hydrodynamique à l’aide de nanoparticules fluorescentes. Cela nous permet de
comparer cette expérience avec le modèle de simulation.

La figure 4.8 affiche la situation microfluidique entre la tête et le substrat. Cette expérience, ainsi
que la simulation associée, ont été réalisées dans les conditions suivantes : V = + 0.1 mm/s, Zgap
= 100 µm, µmat = 8.5 mPa.s, µmed = 1 mPa.s, ϕin = 25 µL/min, Rϕ = 5. Nous pouvons y voir
les flux de la solution injectée en vert et du milieu en bleu. Il s’agit d’une image en fluorescence vue
par microscope inversé. La solution injectée est la solution typique de 40% de PEGDA. Les flux sont
observés par l’intermédiaire de microparticules de 5 µm fluorescentes en suspension dans la solution
injectée (concentration de volume de nanoparticules = 0.01 %). L’image montre une superposition
d’images issues d’une vidéo de 30s, afin d’obtenir le tracé des particules. Le cercle extérieur sur l’image
correspond au contour de la tête d’impression.

(a) Expérience de confinement du fluide injecté. Vue en
fluorescence d’une solution de PEGDA avec microparti-
cules fluorescentes de 5 µm en exposition longue

(b) Simulation de la situation comparable à la figure (a)

Figure 4.8 – Comparaison entre expériences et simulations, Zgap = 100 µm, ϕin = 25 µL/min, Rϕ =
5, V = 0 mm/s

Sur la gauche de l’image, le canal d’injection éjecte le flux de solution dans l’espace confiné. Il
est possible de noter la dispersion à 360° des microparticules à proximité du canal d’injection. Sur la
droite de l’image, le canal d’aspiration collecte la solution injectée. Ce canal aspire aussi une partie
du médium, visible par les quelques microparticules venant de l’extérieur de la tête se faisant aspirer.
Avec un rapport d’aspiration Rϕ = ϕout

ϕin
> 1 et grâce aux structures de surface de la tête, le flux des

microparticules forme un cardioïde de l’injection vers l’aspiration.
La seconde figure est un résultat de simulation Comsol. Nous pouvons y voir les flux de solution

injectée en vert et en bleu du médium. L’ensemble des lignes de flux injectées est dirigée vers l’aspi-
ration ce qui témoigne d’une situation de confinement. Nous pouvons aussi voir les lignes de flux du
médium enrobant celles du fluide injecté, aidant le phénomène de confinement.

Les deux images sont très similaires avec une forme de cardioïde équivalente. La solution injectée
est bien collectée par le canal de l’aspiration. Les lignes flux de solution se dirigeant initialement vers
l’extérieur de la tête, à gauche de l’image, sont finalement redirigées vers la droite. Sur l’image expé-
rimentale, cette partie donne une impression de sur-estimation. En effet, la solution dans cette zone
a une vitesse faible et donc les nanoparticules fluorescentes fournissent une intensité lumineuse locale
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très importante sur le temps d’acquisition. Au contraire, les nanoparticules dans la zone centrale de
la tête ont une vitesse plus élevées et donc fournissent moins d’intensité. Sur l’image de simulation,
cette zone correspond à la zone verte sur la gauche sans ligne de flux. La solution injectée est présente
dans cette zone, mais à très faible vitesse, car aucune ligne de flux n’est visible. Les deux images,
expérimentales et de simulations fournissent donc un résultat similaire pour cette zone.

Grâce aux quelques nanoparticules qui étaient dans le milieu, les lignes de flux provenant du milieu
sont visibles sur l’image expérimentale. Il est possible de voir que le schéma hydrodynamique est une
fois de plus similaire aux lignes de flux bleues (du milieu) sur la figure de simulation.

Dans cette partie, nous avons pu comparer un système expérimental et numérique. Les deux sys-
tèmes sont cohérents par l’analyse de la zone occupée par la solution injectée et par la forme des lignes
de flux. Le modèle de simulation est donc validé par la vérification expérimentale.

4.2 Optimisation de l’architecture des têtes d’impression

Une partie des simulations a tout d’abord été dédiée à l’optimisation des structures présentées sur
la surface de la tête d’impression afin de favoriser le confinement et l’approvisionnement de la solution
injectée dans la zone d’impression. Deux variables ont été considérées : le taux de récupération du
fluide injecté pour vérifier la non-contamination du milieu environnant et la vitesse du fluide dans la
zone de polymérisation pour vérifier le renouvellement de la solution injectée. En gardant constants
tous les paramètres d’impression (débits, viscosité, hauteur de la tête, vitesse de déplacement, etc),
notre objectif a été de proposer des géométries permettant d’obtenir les valeurs les plus élevées pour
ces paramètres. Cette optimisation n’a été faite que par le biais de simulations, afin d’accélérer le
développement. Nous aurions aussi pu imprimer de nouvelles têtes d’impression pour chaque géométrie
et mesurer les flux avec des billes fluorescentes. Cette seconde idée est en revanche plus chronophage
et moins précise à quantifier.

4.2.1 Structuration de la surface de la tête pour modification de la résis-
tance microfluidique locale

Par l’ajout ou le retranchement de structures dans la zone de confinement, les flux microfluidiques
sont modifiés. En effet, plus l’espace disponible est grand, plus la résistance R chute. Par l’application
d’une pression P, un flux ϕ est déclenché pondéré par la résistance. Les lignes de flux suivent les chemins
de moindre résistance hydrodynamique dans les volumes larges. Dans le cas de la tête d’impression,
nous avons ainsi rajouté ou enlevé certaines parts de la tête en contact avec le fluide afin de diriger les
flux.

Ci-dessous les calculs de la résistance d’une zone rectangulaire avec K une constante pour la
résistivité microfluidique (proche de 12 quand h ≫ w), L la longueur de la zone, h la hauteur de la
zone et l la largeur de la zone.

ϕ = ∆P

R
Rmicrofluidique = k · L

h3 · l
(4.17)

4.2.2 Description de l’architecture des têtes d’impression

La forme basique de la tête d’impression est un cylindre, avec deux canaux microfluidiques débou-
chant sur la surface inférieure. Dans cette partie, cette surface est utilisée comme origine de l’axe Z.
Les distances positives dans l’axe vertical Z sont comptées vers le bas (vers le substrat) afin de mesurer
les volumes rajoutés en positif et les volumes soustraits en négatif.

La réflexion sur l’optimisation microfluidique des têtes d’impression peut s’appliquer à n’importe
quelle génération de têtes d’impression, à partir de la seconde. En effet comme elles sont imprimées
en 3D, la liberté de modifier la structuration de surface existe. Cette optimisation est donc utilisable
quelle que soit la génération.
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Nous avons implémenté et modifié les structures suivantes. Les reliefs sont décrits sur la figure 4.9,
en étant augmentés sans respecter l’échelle afin de les discerner facilement.

Figure 4.9 – Image Fusion CAO en coupe de la surface de la tête d’impression. Les échelles de chaque
structure sont augmentées afin de favoriser la visibilité

— Une couronne encadre l’extérieur de la tête d’impression et forme une enceinte circulaire. Bien
que les écoulements soient toujours possibles, cette structure permet d’augmenter la résistance
hydrodynamique entre la zone de polymérisation et le milieu environnant. Elle contribue en
premier lieu au confinement. Son diamètre interne est 1800 µm. Sa largeur est étudiée entre 350
µm et 700 µm. Nous étudions aussi sa hauteur entre 70 µm et 120 µmL̇e dôme a une taille typique
de 120 µm, ce qui signifie que si la couronne mesure 120 µm, les deux éléments auront la même
hauteur.

— Un canal périphérique constitué d’une gorge de section hemicirculaire inclinée a été introduite
entre l’injection et l’aspiration. Son empreinte a été générée sur la base d’une structure torique
inclinée en négatif. Cette gorge est située en bordure de la zone de confinement. L’espace dispo-
nible créé augmente en s’approchant de l’aspiration. Un gradient de la résistance microfluidique
existe alors entre l’injection et l’aspiration. Elle contribue à la collecte du fluide à la périphérie
de la tête afin de guider les lignes de flux du matériau injecté vers l’aspiration et à limiter la
contamination du milieu environnant par le matériau. L’inclinaison de la tête permet d’augmen-
ter l’espace créé par la gorge en s’approchant de l’aspiration. Dans la partie sur la caractérisation
microfluidique (Fig. 4.8,) nous pouvons voir que les lignes de flux sont distribuées dans cette
structure. Son diamètre principal est de 1150 µm et secondaire de 500 µm. Cette structure est
placée sur un plan incliné à 7°. Cette structure est étudiée à travers sa profondeur maximale,
impactée par sa position sur l’axe Z. Plus le tore négatif est à l’extérieur de la tête, moins il crée
d’espace pour les flux. Les simulations ont été calculées avec le tore enfoncé de 0 µm à 440 µm.

— Une structure creuse en négatif, appelée rampe, est présente à la sortie du canal microfluidique de
l’aspiration. Elle permet de diriger les flux dans l’axe injection-aspiration pour passer à travers la
zone de polymérisation. Elle permet d’augmenter la vitesse dans la zone de polymérisation. Elle
mesure -500 µm de profondeur et 800 µm de long avec des pentes en biseaux. Elle a été étudiée
avec une largeur allant de 0 µm à 1300 µm.

— Une structure de protection en PDMS est introduite sur la fenêtre protégeant la fibre optique.
Cette structure a été introduite d’une part pour bénéficier des effets d’inhibition de la réaction
de polymérisation du PEGDA au contact du PDMS (voir partie 5.2.5.2) permettant de limiter
l’adhésion de certains matériaux, tels que le PEGDA, durant la polymérisation. Néanmoins, la
forme même de la structure réduit localement les vitesses d’écoulement dans la zone de polyméri-
sation. Ce dôme ajoute un volume sur l’axe de polymérisation, augmente la résistance et diminue
le débit à sa proximité. Pourtant, nous avons choisi de l’implanter afin d’éloigner légèrement le
point de polymérisation du reste de la tête. En effet, la hauteur du point de polymérisation doit
au moins être égale au reste de la tête, voire supérieure. Dans le cas contraire, lors du déplacement
de la tête, les structures en cours d’impression pourraient être abîmées par le raclement de la tête
(voir Fig. 4.11.B). Ce phénomène de raclement peut être augmenté si la tête d’impression n’est
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pas parfaitement parallèle à l’axe de déplacement. Sans le dôme, la couronne ne pourrait pas
exister, car elle abîmerait les structures imprimées, et sans couronne la contamination augmente.
Le dôme permet donc le confinement à travers la couronne. Par contre, sans dôme, la vitesse
dans la zone de polymérisation serait plus importante. Nous avons ainsi optimisé ce dôme afin de
minimiser l’influence microfluidique négative tout en gardant sa fonction protectrice. Il mesure
1000 µm de large et 1000 µm de long. La hauteur du dôme est étudiée entre 20 µm et 120 µm. La
hauteur de la couronne varie de paire pour garder un écart constant de 20 µm afin que le dôme
dépasse toujours de la tête. Un dôme dépassant de 50 µm autorise un défaut angulaire de la tête
de 1.14° qui protège toujours les structures imprimées. Un dôme dépassant de 20 µm n’autorise
que 0.45°. La calibration de l’horizontalité de la tête présentée dans le protocole n°5, p.176 est à
effectuer avec soin grâce aux goniomètres portant la tête.

Figure 4.10 – Schéma illustrant l’intérêt de l’intégration d’un dôme de PDMS pour compenser les
défauts de planéité de la tête et les dommages potentiels causés aux structures imprimées

— Enfin, nous pouvons aussi modifier le placement des structures existantes. Les canaux peuvent
être approchés ou éloignés du centre. Les canaux ont été étudiés avec une distance au centre de
1100 µm à 1300 µm. Il est difficile de réduire cette valeur du fait de la taille des canaux fluidiques
et optiques. Nous pouvons aussi déplacer l’ensemble des structures sur l’axe x⃗, afin de changer
l’équilibre microfluidique entre la zone confinée et l’environnement. Entre autres, l’injection et
l’aspiration sont plus ou moins proches du périmètre de la tête ce qui joue sur le positionnement
des lignes de flux. Cette méthode a été étudiée avec décalage de - 150 µm à +150 µm.

4.2.3 Étude quantitative des paramètres géométriques de la tête d’impres-
sion sur les écoulements

Les résultats des simulations permettant d’étudier l’impact des paramètres listés dans le paragraphe
précédent sont présentés dans la figure 4.11. Chaque courbe représente l’impact d’un des paramètres
géométriques, les autres paramètres étant définis à leurs valeurs par défaut. Les valeurs par défaut
sont indiquées sur le graphe. Chaque courbe de couleur représente l’évolution du taux de récupération
et de la vitesse dans la zone de polymérisation en fonction du paramètre considéré. Les simulations
ont été effectuées dans les conditions suivantes d’impression : V = 0.1 mm/s, Zgap = 100 µm, µmed =
µmat = 1 mPa.s, Rϕ = 1.375.

Comme nous le verrons par la suite, ces conditions d’impression sont plutôt défavorables, car Rϕ est
faible. Nous avons choisi de travailler dans cette gamme de vitesse afin de pouvoir mesurer la variation
du taux de récupération. Travailler avec un Rϕ trop élevé aurait conduit à un taux de récupération de
100% pour toutes les simulations rendant la comparaison impossible.

Sur le diagramme de synthèse, plus les points sont à droite, plus la vitesse de déplacement est
élevée. Cela veut dire que la zone de polymérisation est mieux renouvelée en matériaux. Cela veut dire
aussi que le temps de changement entre deux matériaux sera plus court. De plus, sur le diagramme,
plus les points sont hauts, plus la collecte du matériau est efficace. La solution injectée contamine
moins l’environnement.

Quasiment toutes les variations de géométrie font diminuer soit la récupération, soit la vitesse.
Cela prouve que ces structures sont pertinentes dans leurs formes actuelles ou proches. Les exceptions
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(a) Graphique total (b) Graphique avec échelle agrandie

Figure 4.11 – Optimisation des structures de surface par l’observation du taux de récupération et
de la vitesse du fluide. Chaque courbe représente l’étude d’un relief. La dimension du relief étudié est
étiquetée sur chaque point. Les dimensions des reliefs du point témoin sont dans la légende.

sont la hauteur de la couronne, la largeur de la rampe et la distance des canaux, pour lesquels les
simulations proposent une amélioration.

— Dans le cas de la couronne, sa présence permet d’augmenter le confinement de la solution injectée.
Plus la couronne est large (700 µm plutôt que 350 µm) et plus elle est haute (120 µm plutôt
que 100 µm ou 70 µm), plus elle augmente le taux de récupération. Elle permet d’isoler la zone
sous la tête d’impression du fluide environnant en augmentant la résistance microfluidique entre
les deux zones. Nous avons choisi de ne pas augmenter la largeur de la couronne afin de garder
une tête d’impression d’un diamètre de 5 mm maximum. Lorsque la couronne mesure 120 µm de
haut, elle est aussi grande que le dôme. L’effet de protection par le dépassement du dôme, décrit
sur la figure 4.10 est perdu. Ce point a été simulé pour comprendre le système hydrodynamique,
mais ne peut pas être appliqué. Nous avons donc choisi une hauteur de 100 µm ou plutôt un écart
avec le dôme de 20 µm. La figure 4.12 démontre la pertinence de la couronne. Nous pouvons y
voir la situation sans couronne où la solution injectée contamine le milieu alors que la situation
avec couronne permet le confinement.

Figure 4.12 – Coupes dans le plan XZ de la concentration en solution injectée avec et sans couronne
à la surface de la tête. Cas 1 sans couronne : le dôme mesure 20 µm. Cas 2 avec couronne : la couronne
mesure 100 µm de haut et le dôme 120 µm. Cas 1 et 2 : distance dôme - substrat = 100 µm. Solution
injectée en vert dans le milieu bleu. V = 0.1 mm/s, µmed = µmat = 1 mPa.s, Rϕ = 2.5.

— Lors des simulations modifiant la hauteur du dôme, la hauteur de la couronne était maintenue 20
µm en dessous. Ainsi, ces simulations mesuraient à la fois l’impact du dôme lui-même, mais aussi



4.3. INFLUENCE DE LA VISCOSITÉ DE LA SOLUTION INJECTÉE 99

du système dôme - couronne. Nous voyons sur les résultats que l’augmentation de la hauteur
du dôme a un effet antagoniste : cela augmente le taux de récupération, mais diminue la vitesse
du fluide. En effet, le dôme ajoute un élément au niveau de la zone de polymérisation, ce qui
augmente la résistance microfluidique à cet endroit. Le fluide préfère donc contourner le dôme
ce qui conduit à une diminution de la vitesse dans la zone de polymérisation. Par contre, le
dôme permet l’utilisation de la couronne. En gardant un écart de 20 µm entre les deux structures
afin de protéger les objets imprimés, la couronne permet tout de même d’augmenter le taux de
récupération. Nous avons choisi de favoriser un équilibre local, représenté par le point témoin
avec un taux de récupération de 92% et une vitesse de 1.2 mm dans ce cas d’étude.

— Les simulations ont aussi montré qu’il est intéressant de rapprocher au maximum les canaux
d’injection et d’aspiration du centre de la tête (à 1100 µm plutôt que 1300 µm). Cette configura-
tion permet de limiter la résistance microfluidique entre l’injection et l’aspiration et d’augmenter
la vitesse du fluide au niveau de la zone de polymérisation. Le taux de récupération n’est pas
affecté. Nous ne pouvons pas diminuer la distance en dessous de 1100 µm à cause de la taille des
canaux microfluidiques, du canal optique et de la présence du dôme.

— Pour la profondeur de la gorge et le décalage de l’ensemble des structures, un phénomène similaire
à celui de la hauteur du dôme est visible : leurs variations conduisent à de meilleurs taux de
récupération, mais à des vitesses plus faibles. Pour la gorge, nous avons choisi une profondeur de
370 µm qui permet un bon confinement, malgré une vitesse plus faible. Nous pouvons voir que le
point suivant, avec une profondeur de 440 µm, n’augmente plus le taux de récupération tout en
diminuant tout de même la vitesse. Pour la décalage des structures, nous avons choisi de rester
dans une géométrie symétrique, avec un décalage nul.

— Enfin, la largeur de la rampe influe sur l’équilibre hydrodynamique de manière assez faible. Une
largeur de 700 µm permet un gain sur la taux de récupération et sur la vitesse du fluide. C’est
donc la géométrie qui sera prise en compte.

Ainsi, ce cycle de simulation a permis de prouver l’efficacité des structures utilisées et de les optimiser.
Nous utilisons les paramètres suivants :

— Couronne : Diamètre interne 1800 µm, diamètre externe = 2500 µm, hauteur = 100 µm
— Dôme : Longueur = 1000 µm, Largeur = 1000 µm, hauteur = 120 µm
— Rampe : Longueur = 800 µm, Largeur = 700 µm, hauteur = 500 µm
— Gorge : Grand diamètre = 1150 µm, Largeur = 500 µm, pente = 7°, profondeur maximum =

370 µm
— Canaux fluidiques : Diamètre = 400 µm, distance au centre = 1100 µm

L’optimisation des paramètres géométriques a nécessité un investissement en temps de calcul et en
optimisation assez conséquent. Ces optimisations sont conservées pour toutes les générations de têtes
imprimées en 3D, dans lesquelles les méthodes de création ont évolué, mais pas la géométrie de surface.
En cas de modifications du design des têtes, comme avec des têtes double fibre, il serait intéressant de
simuler les structures de surface.

4.3 Influence de la viscosité de la solution injectée

Dans nos premières approches, nous avions considéré une situation simplifiée dans laquelle la vis-
cosité du milieu est isotrope proche de celle de l’eau. Cette situation décrit bien le milieu environnant
la tête d’impression, qui sera constitué par de l’eau ou du milieu de culture, mais il n’en prend pas en
considération la viscosité des matériaux photopolymérisables injectés, qui seront majoritairement com-
posés de solutions de précurseurs d’hydrogels (ex PEGDA, GelMA) dont la viscosité varie de 1 à 150
mPa.s (voir partie 4.1.2.1). Dans cette partie, nous étudions l’influence de la viscosité sur le système
hydrodynamique et plus particulièrement sur le taux de récupération et sur la vitesse du fluide.
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4.3.1 Illustration dans le cas d’une géométrie simplifiée

La différence de viscosité du fluide injecté, et surtout la différence qu’il existe avec le fluide com-
posant le milieu environnant, influent sur les mécanismes de transport de masse. Afin de caractériser
l’impact de la viscosité dynamique, nous avons réalisé des simulations pour des gammes de viscosités
comprise entre µ = 10mPa.s et celle de milieu de culture µmed = 1mPa.s.

Cette gamme de valeurs permet d’inclure la viscosité du PEGDA 700 dilué à 40% qui a été utilisé
dans la plupart de nos expériences de preuve de concept. Alors µmat = 8.5mPa.s,241 alors que la
viscosité du médium est associée à celle de l’eau µmed = 1mPa.s.

Dans une première approche, nous avons réalisé une analyse sur un modèle géométrique simplifié
comprenant 3 canaux : Un canal horizontal, long de 1 mm de long et de section carrée 0.1•0.1 mm2,
est modélisé. Les deux sections définissant les limites en amont et en aval du modèle constituent des
zones d’écoulement libre. Ce modèle représente la zone de confinement hydrodynamique située sous la
tête d’impression, ouvert sur l’environnement. Deux canaux verticaux sont insérés sur ce premier canal
horizontal, long de 0.1 mm de long et de section 0.1•0.1 mm2. Ils représentent les canaux d’injection
(à gauche) et d’aspiration (à droite). Le premier est réglé avec un débit entrant de 18 µl/min et le
second avec un débit sortant de 90 µl/min soit un ratio Rphi de 4,5. Neuf simulations ont été réalisées
sur la même géométrie, afin d’obtenir 3 points pour la viscosité du milieu (verticalement) et 3 points
pour la viscosité du matériau injecté (horizontalement). La première image affiche la viscosité dans les
géométries. La seconde affiche la concentration en espèce injectée.

Il est intéressant de noter que l’augmentation de la viscosité du fluide injecté et la diminution de
la viscosité du milieu environnant, contribuent à diminuer le taux de récupération. Avec µmed = 10
mPa.s et µmat = 1 mPa.s, le taux de récupération est maximum. Au contraire, avec µmed = 1 mPa.s
et µmat = 10 mPa.s, une fraction significative du fluide injecté dépasse la zone de confinement comme
en témoignent les lignes de flux, induisant une contamination de l’environnement. L’aspiration, étant
contrainte en débit, aspire indifféremment le fluide de l’environnement ou injecté. Celui injecté résistant
plus du fait de sa viscosité élevée, est défavorisé face au fluide environnant.

Ces simulations nous ont permis de mettre en lumière que la viscosité impactait fortement le taux de
récupération avec un modèle simple. Notre situation de travail étant proche du cas désavantageux (µmed

= 1 mPa.s, µmat = 10 mPa.s), nous avons décidé d’effectuer ces simulations sur la géométrie réelle.
Cependant, faire varier la viscosité avec le cas réel implique souvent des problèmes de convergences du
modèle numérique. C’est pourquoi nous avons aussi travaillé avec ce modèle simplifié.

Il est pertinent de noter que ces contraintes résultent de l’ouverture de notre système. Un système
fermé, comme une puce microfluidique, diminuerait la problématique de la viscosité. L’étude du taux
de récupération et son optimisation par la structuration de la surface prend une importance accrue
dans ce contexte.

4.3.2 Étude quantitative dans une géométrie complète

Sur la base de ces premières simulations, nous avons ensuite intégré le modèle réel de géométrie
tel que présenté dans la partie 4.2.2. Quatre valeurs de viscosité dynamique µmat = [1, 5, 8.5, 10]
mPa.s ont été choisies pour le matériau injecté, en gardant constante la viscosité du milieu à µmed =
1 mPa.s (voir Fig. 4.14). Nous mesurons le taux de récupération et la vitesse du fluide dans la zone
de polymérisation. Nous nous sommes placés dans un régime proche de pertes afin de pouvoir mesurer
une différence de taux de récupération entre les simulations : V = 0.1 mm/s, Zgap = 50 µm, µmed =
1 mPa.s, Rϕ = 2.5.

La figure 4.14 présente les résultats de cette étude. Le taux de récupération diminue avec l’aug-
mentation de la viscosité sur la gamme µmat = [1 - 10] mPa.s avec une baisse de 7%. La vitesse, elle,
subit une chute plus importante de l’ordre de 30%. Dans la gamme 1-10 mPa.s, la vitesse du fluide
injecté diminue pour atteindre une valeur plateau à 5 mPa.s et ne varie quasiment plus ensuite.

La situation avec µmat = 8.5 mPa.s montre un élargissement de la zone occupée par le matériau
injecté par rapport à µmat = 1 mPa.s. Néanmoins, cette configuration conserve un taux de récupéra-
tion de 94% ce qui prouve la fonctionnalité de la tête.

Dans les parties suivantes, les diagrammes de phase d’impression issus des simulations ont été réali-
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(a) Viscosités des solutions du milieu et injecté. µmed est croissant des simulations du bas vers le haut, µmat est
croissant des simulations de gauche vers la droite. Valeurs aux limites : 1, 3.16, 10 mPa.s.

(b) Concentration en espèces injectées. Représentation des lignes de flux provenant de l’injection en rouge, et allant à
l’aspiration en vert.

Figure 4.13 – Étude de l’influence de la viscosité dans un cas simple

sés avec une viscosité injectée de 8.5 mPa.s. Lors d’un changement vers une viscosité plus élevée comme
le GelMA, il faudra prendre en compte ces phénomènes afin d’adapter les paramètres d’impression. Au
contraire, si nous souhaitons travailler avec des viscosités faibles, pour effectuer de la click-chemistry
par exemple,213 nous pourrons relâcher les contraintes.

4.4 Influence des paramètres d’impression

Cette section décrit le résultat de modélisations numériques obtenues sur la base de l’architecture
des têtes présentées dans dans la partie 4.2.2. Cette étude se focalise sur l’impact des paramètres d’im-
pression (Zgap et soit Rϕ soit Vtête) sur l’évolution du taux de récupération et sur la vitesse du fluide
dans la zone de polymérisation. Un total de cinquante simulations ont été effectuées et synthétisées
dans les figures 4.15. À partir de chaque point (représenté par une croix sur les graphiques), une inter-
polation numérique a été effectuée permettant d’établir un diagramme de phase. Nous avons procédé
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(a) Influence de la viscosité du fluide injecté sur la récupération et la vitesse

(b) Concentration en espèce injectée sous la tête.
µmat = 1 mPa.s

(c) Concentration en espèce injectée sous la tête.
µmat = 8.5 mPa.s

Figure 4.14 – Influence de la viscosité du fluide injectée sur la récupération et la vitesse.

à un discrétisation par couleur afin de mieux visualiser les résultats.
Pour les graphiques décrivant le taux de récupération, les parties blanches correspondent à un confi-

nement hautement efficace, et les parties sombres à une contamination du milieu. Pour les graphiques
représentant l’évolution de la vitesse d’écoulement, les couleurs chaudes correspondent aux vitesses
élevées.

4.4.1 Influence de la hauteur de la tête

Influence de la hauteur sur le taux de récupération Les quatre graphiques 4.15A-B-H-H
représentent Zgap en ordonnée. Nous pouvons voir qu’en dessous de 200 µm la diminution de Zgap
conduit à un taux de récupération plus efficace. Ce phénomène est observé pour toutes les vitesses de
déplacement V et tous les débits Rϕ.

Pour Zgap < 200 µm, le taux de récupération du flux est amélioré lorsque l’on se rapproche de
la surface en raison de l’influence croissante des structures de la surface de la tête d’impression. Le
confinement hydrodynamique induit par l’architecture de la tête d’impression augmente de manière
significative à mesure que la distance entre la tête d’impression et la surface diminue jusqu’à l’ordre de
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Figure 4.15 – Diagrammes de phase du taux de récupération et de la vitesse dans la zone de poly-
mérisation (A) Taux récupération en fonction de la vitesse de déplacement et de la hauteur Zgap. (B)
Taux de récupération en fonction du ratio des débits Rϕ et de la hauteur Zgap. (C-F) Images montrant
la concentration en espèce injectée sous la tête en fonction pour différents jeux de paramètres V, Rϕ et
Zgap. (G) Vitesse du fluide dans la zone de polymérisation en fonction de la vitesse de déplacement V
et de la hauteur Zgap. (H) Vitesse du fluide en fonction du ratio des débits Rϕ et de la hauteur Zgap.

grandeur de la couronne et des autres structures de surface. Nous nous situons dans une configuration
où le rapport de résistance hydrodynamique entre la zone de polymérisation et l’espace situé sous la
couronne périphérique favorise le confinement hydrodynamique dans la zone de polymérisation.

Lorsque la tête d’impression est plus éloignée (Zgap ≥ 200 µm), le taux de récupération diminue et se
stabilise. Dans ce régime, seul le rapport de débits Rϕ et la vitesse V modifient le taux de récupération.
Un Zgap inférieur est favorable à l’impression de structures minces, mais le taux de récupération est
toujours réalisable à un Zgap plus élevé jusqu’à 500 µm (avec un rapport de débit approprié, comme
le montre la figure 4.15.B), offrant la possibilité d’imprimer des structures élevées.

La figure 4.16 présente aussi de manière qualitative quatre coupes dans le plan XZ. Nous pouvons
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y voir la solution injectée en vert être confinée sous la tête.

Figure 4.16 – Quatre coupe XZ issues de Comsol montrant la solution injectée (en vert) dans le
milieu (en bleu) à Zgap={100 ;500} µm et Rϕ={1 ;10}, V = 0.1 mm/s

Il est notable sur la figure 4.15.B que le taux de récupération augmente légèrement entre 200 µm
et 500 µm. En effet, nous avons postulé qu’à Zgap = 500 µm, l’aspiration arrive bien à collecter du
médium du côté de l’injection. Un confinement par le fluide environnant de la solution injectée se met
alors en place.

Influence de la hauteur sur la vitesse du fluide L’augmentation du ratio des débits Rϕ conduit
à l’augmentation de la vitesse du fluide dans la zone de polymérisation. Cette observation s’explique
assez naturellement par la pression négative induite par l’aspiration plus importante.

Trois régimes sont néanmoins identifiables. Dans le premier (Zgap ≤ 100 µm), la tête est très proche
du substrat, ce qui augmente considérablement la résistance microfluidique et diminue la vitesse du
fluide. Ensuite, (100 µm ≤ Zgap ≤ 200 µm) la hauteur n’influe quasiment plus sur la vitesse du fluide,
quelle que soit la vitesse de déplacement ou le ratio des débits. Enfin, (Zgap ≥ 200 µm), la vitesse
augmente avec l’augmentation de la hauteur.

4.4.2 Influence de la direction et de la vitesse de la tête d’impression
Influence de la vitesse de déplacement V L’augmentation de la vitesse de la tête d’impression
le long de l’axe X positif favorise la récupération du matériau, car cela contribue au mouvement du
matériau vers le canal d’aspiration. Par exemple, avec Zgap = 100 µm et Rϕ = 5, le taux de récupération
est de 88 %, 98% et 100% (voir Fig. 4.15.B), respectivement, à V = 0 mm/s, 0,1 mm/s et 0,3 mm/s.
Plus la vitesse de déplacement est grande, plus ce phénomène est accentué. L’augmentation de la
vitesse de déplacement conduit donc à un meilleur taux de collecte. Inversement, le déplacement de
la tête d’impression vers l’arrière contribue à l’étalement du matériau en dehors de la zone de la tête
d’impression, réduisant ainsi le taux de récupération. Par exemple, Rϕ = 5 n’est pas suffisant pour
maintenir une bonne collecte avec un mouvement vers l’arrière V = -0,1 mm/s pour tous les Zgap.
Dans ce dernier cas, l’effet de confinement est insuffisant et une progression du matériau injecté dans
le milieu environnant est observée La figure 4.15.C illustre ce phénomène.

Impact de la direction d’impression Comme nous l’avons expliqué dans la partie précédente,
les vitesses de déplacement négatives de la tête conduisent à une moindre efficacité de réaspiration
du matériau injecté. Ce phénomène est à prendre en compte dans les stratégies d’écriture de motifs
étendus qui requièrent la juxtaposition de plusieurs structures imprimées. Une stratégie utilisée de
façon conventionnelle pour l’écriture de motifs larges est basée sur l’utilisation d’un mode de balayage
(raster scan) où l’impression est réalisée par un ensemble de trajectoires juxtaposées en aller-retour.
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La figure 4.17.A montre l’impact du rapport de débits Rϕ sur la taux de récupération pour des
vitesses négatives et positives de valeur absolue |V | = 0.1 mm/s. Pour Zgap = 50 µm, Rϕ = 5 est
suffisant dans un déplacement dans le sens positif pour atteindre un taux de récupération > 99% alors
qu’il faut Rϕ=7.5 pour un déplacement inverse. Cette augmentation implique une consommation plus
élevée de matériaux. Nous voyons que pour des valeurs de Zgap plus élevées de l’ordre de 100 µm, le
taux de récupération de matériaux baisse significativement avec un maximum de 95% à Rϕ=10. Cette
observation montre une limite de l’effet de confinement et a été confirmée par des observations expéri-
mentales des écoulements. Ces résultats nous ont conduit à la décision suivante : nous ne considérons
pas l’impression dans le cas de vitesses négatives, afin de limiter toute modification de la concentration
du matériau durant la polymérisation.

En conséquence, dans la majorité de nos expériences, nous avons choisi une autre modalité d’écriture
qui consiste à décomposer les motifs d’impression suivant une juxtaposition de trajectoires d’écriture
parallèles orientées uniquement dans le sens positif de déplacement. Une fois la première trajectoire
d’écriture achevée, le laser est éteint, laissant la tête se repositionner au point de départ de la tra-
jectoire suivante. Durant ces phases de repositionnement, le rapport de débit Rϕ est adapté afin de
garantir la récupération de la solution injectée (voir 4.17.B). Cette stratégie induit une augmentation
des temps d’impression, mais permet d’éviter toute problématique liée à une contamination du milieu
environnant et de conserver des conditions d’écriture constantes sur l’ensemble des trajectoires.

Figure 4.17 – Confinement lors de déplacements avec une vitesse positive ou négative. (A) Influence
du ratio de débits avec V = + 0.1 mm/s, V = - 0.1 mm/s et Zgap = 50 µm, Zgap = 100 µm. (B)
Schéma d’une impression dans un seul sens (vert) et retour sans impression (rouge)

4.4.3 Influence du rapport entre débit d’injection et d’aspiration Rϕ

La géométrie de la tête d’impression a été optimisée de façon à promouvoir la ré-aspiration des
matériaux injectés. Néanmoins, les simulations et les résultats expérimentaux montrent que pour un
rapport de débits Rϕ = 1, au moins 20% du fluide injecté est perdu quelle que soit la valeur de la dis-
tance Zgap. Au contraire, avec une forte aspiration Rϕ = 10, la collecte atteint de valeurs supérieures à
99%. La figure 4.15.E (Rϕ = 2.5, Zgap = 200 µm) montre un cas de contamination de l’environnement
ou une fraction du matériau injecté dépasse de la zone centrale de confinement. La figure 4.15.F quant
à elle (Rϕ = 7.5, Zgap = 100 µm), montre un régime de confinement efficace.

Dans la majorité de nos expériences, nous avons privilégié des taux de récupération > 98% et donc
un Rϕ > 7.5. Pour plus de précisions, l’utilisateur peut décider du taux de perte acceptable : moins
de 1%, 2%, 5%. Pour Zgap = 200 µm et V = 0.1 mm/s, cela correspond respectivement à Rϕ = 8.25,
7.7, 6.4 (d’après les interpolations entre les points de mesures).



106 CHAPITRE 4. CONTRÔLE ET CARACTÉRISATION MICROFLUIDIQUE

Dans cette partie, nous avons pu décrire l’influence des variables d’impression. Nous avons étudié
l’impact de la hauteur, du rapport des débits et de la vitesse de déplacement sur la capacité de
récupération de la solution injectée et sur la vitesse du fluide. Entre autres, une faible hauteur, grande
vitesse et un grand rapport de vitesse permettent un bon taux de récupération. Cette étude fournit
un diagramme de phase permettant à un utilisateur de la plateforme de se situer dans des conditions
hydrodynamiques favorables dans le cadre d’une impression.

4.5 Étude des concentrations et des temps caractéristiques de
renouvellement de matériaux dans la zone de polymérisa-
tion

4.5.1 Influence de la vitesse du fluide sur la concentration des matériaux

Nous avons souhaité étudier l’impact éventuel des paramètres d’impression sur les profils de concen-
tration au niveau de la zone de polymérisation. Nous avons étudié s’il existait un potentiel effet de
dilution induit par l’aspiration du milieu environnant qui viendrait modifier la composition du ma-
tériau photopolymérisable. La figure 4.18 montre les profils de concentration obtenus suivant l’axe X
pour différentes conditions d’aspiration correspondant soit à un régime de contamination (A) soit à
un bon régime de confinement (B) (Zgap = 100 µm, V = 0.1 mm/s, µmed = 1 mPa.s et µmat = 8.5
mPa.s. Rϕ = 1 ou Rϕ = 7.5).

La zone de polymérisation atteint une concentration nominale de solution injectée dès trois se-
condes dans les deux situations. Nous pouvons aussi voir qu’un régime totalement stable est atteint à
30 secondes. Que le confinement soit efficace ou non, l’état du matériau dans la zone de polymérisation
n’est pas affecté. Ce système garde ainsi la capacité de renouvellement du matériau même en cas de
contamination de l’environnement. Ainsi, le mouvement de la tête et l’injection en continu ne créent
pas de dilution de la solution injectée. Les temps caractéristiques de diffusion sont très inférieurs aux
temps de renouvellement du matériau.

Figure 4.18 – Concentration normalisée en espèce injectée dans la zone de polymérisation. Zgap =
100 µm, V = 0.1 mm/s, µmed = 1 mPa.s et µmat = 8.5 mPa.s. A) Rϕ = 1, B) Rϕ = 7.5. i) Vue en
coupe de la concentration en espèce injectée (vert dans le milieu (bleu). ii) Concentration en espèce
injectée selon l’axe X en fonction du temps à Z = 50 µm.
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4.5.2 Temps caractéristiques de renouvellement de matériaux

La plateforme est construite de manière à pouvoir injecter plusieurs fluides successivement. Lors
d’une impression multimatériaux, l’étude du transport de masse durant des temps de commutation
entre deux matériaux est essentielle afin de pouvoir garantir une concentration nominale des matériaux
injectés durant la photopolymérisation.

Nous avons souhaité évaluer les temps caractéristiques requis lors de séquences de lavage ou d’in-
jection successives de matériaux de compositions différentes afin d’appréhender les effets de dilutions
et d’obtenir une concentration homogène dans la zone de polymérisation.

Pour cela nous avons réalisé une première série d’expériences au cours desquelles nous avons suivi
l’évolution temporelle des concentrations relatives de solutions d’hydrogel dans lequel nous avons intro-
duit un suspension de particules (Exp. A et exp. B de la figure 4.19, V = +0.1 mm/s, Zgap = 200 µm,
Rϕ = 5, ϕin = 30 µL/min). Dans l’expérience A, le premier matériau est constitué d’une solution de
PEGDA à 40%, chargée en nanoparticules fluorescentes vertes (300 nm à 0.01 en volume) et avec µmat

= 8.5 mPa.s. Une seconde solution de PEGDA à 40% équivalente avec des nanoparticules fluorescentes
rouges est ensuite introduite à t=0s. L’expérience B a été réalisée en inversant l’ordre d’introduction
des solutions.

L’intensité de fluorescence a été mesurée au cours du temps. Nous avons fait l’hypothèse que cette
intensité est représentative de la concentration des solutions d’hydrogel. Les graphiques obtenus nous
montrent ainsi l’évolution temporelle de la concentration de chaque solution. Nous observons des profils
symétriques dans les expériences A et B qui confirment des propriétés rhéologiques identiques pour les
deux solutions. Le délais de 20s observé entre l’injection des matériaux dans le système et la diminution
observée de l’intensité est lié aux volumes morts entre le canal d’injection et la tête d’impression et
à la diffusion de Taylor associée. Nous observons une décroissance de la concentration du matériau
initial, progressivement remplacé pour le nouveau matériau avec un point de convergence proche de
50%. Les mesures montrent qu’après 30 secondes d’injection, pour un ϕin = 30 µL/min et Rϕ = 5, la
concentration atteint la moitié de la valeur nominale, et 90% en 60 secondes.

(a) Etude expérimentale des concentrations dans la zone
de polymérisation lors de l’injection successive de
matériaux. Injections successives de solutions de

PEGDA à 40% chargées en nanoparticules
(nanoparticules fluorescente vertes et rouge à 0.01% en
volume). V = +0.1 mm/s, Zgap = 100 µm, µmat = 8.5

mPa.s, µmed = 1 mPa.s, Rϕ = 5, ϕin = 30 µL/min.
L’injection du deuxième matériau est initiée à t = 0s.

(b) Etude expérimentale des temps de rinçage de la zone
d’impression. Renouvellement de solutions de PEGDA à

40% chargées en nanoparticules (nanoparticules
fluorescente vertes et rouge à 0.01% en volume) par une
solution de rinçage (eau déionisée) à 1 mPa.s. V = +0.1

mm/s, Zgap = 100 µm, µmat,1 = 8.5 mPa.s, µmed =
µmat,2 = 1 mPa.s, Rϕ = 5. L’injection de la solution de
rinçage est initiée à t = 0s. ϕin,C = 30 µL/min, ϕin,D =

30 µL/min

Figure 4.19 – Étude du temps de replacement des fluides dans la zone de polymérisation

Une deuxième série d’expériences a été réalisée pour simuler une étape de lavage durant laquelle
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une solution d’hydrogel (PEGDA 40%, nanoparticules fluorescentes) est remplacée par une solution
de rinçage avec une viscosité de 1 mPa.s (Eau déionisée). Dans les expérience C1, C2 nous avons
défini un débit ϕin = 30µL/min et un rapport de débits Rϕ = 5, alors que les expériences D1 et
D2 ont été réalisées avec ϕin = 60µL/min et Rϕ = 5. Les deux expériences montrent des temps
caractéristiques de l’ordre de 15s et 30s pour des débits de ϕin = 60µL/min et ϕin = 30µL/min
respectivement pour atteindre des niveaux de concentration d’espèces < 10%. Ces temps seront uti-
lisés dans nos expériences d’impression multimatériaux (Chapitre 5). Le rinçage par une solution à
faible viscosité (exp. C1) montre une accélération du temps de changement à 90%, avec seulement 30
secondes quand ϕin = 30µL/min. Des débits entrant et sortant doublés (exp. C2), confirment le résul-
tat attendu de la diminution du temps de changement. Une estimation, basée seulement sur ces deux
points, suggèrent une relation de proportionnalité inverse entre le point (ϕin = 30µL/min; t = 30s) et
(ϕin = 60µL/min; t = 15s).

Dans cette partie, nous avons étudié la capacité de renouvellement sous la tête expérimentalement.
Nous avons pu mettre en avant les temps caractéristiques pour un renouvellement avec une solution
équivalente ou avec une solution de rinçage. Ces valeurs sont à prendre en compte lors d’expériences
multimatériaux demandant d’alterner entre plusieurs solutions.

Conclusion et perspectives sur le système microfluidique

Dans cette partie, nous avons décrit la plateforme expérimentale et le fonctionnement de la tête
d’impression. L’utilisation couplée de la modélisation numérique et d’expériences nous a permis d’ef-
fectuer une preuve de concept de la fonctionnalité microfluidique et des capacités de confinement de
la tête d’impression. Nous avons pu caractériser les paramètres expérimentaux principaux permettant
de garantir le fonctionnement. Cette investigation nous a permis de réaliser les études suivantes.

— Optimisation des paramètres géométriques de la tête d’impression pour garantir un effet de
confinement hydrodynamique en déplacement : par l’utilisation de simulations numériques, nous
avons pu éviter des étapes successives de création de têtes d’impression et d’expériences de
caractérisation. Nous avons implémenté plusieurs structures dont les plus importantes sont une
couronne et une gorge permettant un haut taux de récupération de la solution injectée et une
vitesse satisfaisante du fluide injecté dans la zone de polymérisation. Le dôme de PDMS a aussi
été caractérisé et un équilibre entre sa fonction protectrice et son influence hydrodynamique a
été trouvé.

— Impact de la viscosité du fluide injecté : nous avons réalisé une étude autour de plusieurs visco-
sités, dans un cas d’école, puis dans un cas réel, pour estimer l’impact de la viscosité du fluide
injecté dans un fluide environnant. L’augmentation de la viscosité peut conduire à un taux de
récupération diminué. Nous avons réalisé une étude avec plusieurs viscosités pour estimer l’am-
pleur de cette question puis choisi un modèle avec une viscosité à 8.5 mPa.s, représentant notre
système, pour les études suivantes. Cette plateforme est optimisée pour des fluides à faibles vis-
cosités ( ≤ 10 mPa.s) mais il serait intéressant de l’adapter pour des fluides plus visqueux (≤
250 mPa.s). Nous gardons cet axe en perspective de l’étude microfluidique.

— Impact des paramètres d’impression sur le confinement et la vitesse du fluide : nous avons pu
étudier l’impact de la hauteur, du rapport des débits et de la vitesse de déplacement sur la
capacité de récupération de la solution injectée. Une faible hauteur, grande vitesse et un grand
rapport de vitesse permettent un bon taux de récupération. Cette étude a fourni un diagramme de
phase permettant à un utilisateur de la plateforme 3D-FlowPrint de se situer dans des conditions
hydrodynamiques favorables dans le cadre d’une impression.

— Détermination du temps d’injection pour le lavage et l’injection séquentielle : Par une étude
expérimentale, nous avons mesuré le temps de changement entre deux solutions équivalentes
dans le cas d’une impression multimatériaux séquentielle. Nous avons aussi estimé le temps de
rinçage par une solution à faible viscosité comme du milieu de culture.

Ces simulations ont aussi permis d’établir des conditions d’impression dans lesquelles le confinement
de la solution injectée est conservé sans contamination du fluide environnant. Ces résultats ont été pris
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en compte pour l’impression de structures, décrits dans les chapitres suivants. À ce stade du dévelop-
pement, nous avons pu valider un dispositif microfluidique fonctionnel capable de délivrer localement
et précisément un hydrogel d’intérêt. Le prochain chapitre permettra de valider la fonctionnalité de la
tête d’impression en validant les capacités de photopolymérisation dans des conditions d’écoulement
du matériau.
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Ce chapitre a pour ambition de démontrer la faisabilité de la photopolymérisation en flux et de
caractériser les paramètres principaux de l’impression liés notamment aux aspects optiques. Dans ces
objectifs, nous avons utilisé deux types d’hydrogels photosensibles le PEGDA et le GelMA qui sont
très largement employés dans le domaine de l’impression 3D et de la bioimpression. Nous présenterons
dans un premier temps les caractéristiques physico-chimiques de ces matériaux et les protocoles mis
en place pour la caractérisation de leur mise en forme par photopolymérisation. Nous présenterons
ensuite la méthodologie et les études quantitatives des paramètres optiques principaux impliqués dans
le procédé d’impression. Ce chapitre s’intéressera également à deux aspects importants de l’impression
liés à l’impact de la présence de structures préexistantes à l’impression et aux mécanismes d’adhésion
qui peuvent apparaître dans le cas de la photopolymérisation de certaines formulations. Enfin, une
caractérisation des paramètres d’impression et de leur impact sur les performances du procédé d’im-
pression notamment en termes de dimensions et de résolutions, sur des structures 2D, 2,5 puis 3D
conclura ce chapitre.

5.1 Caractérisation optique et contrôle du faisceau laser

Dans cette partie, nous développons notre stratégie d’impression d’hydrogels grâce au contrôle de
l’intensité du faisceau lumineux et de la dose d’impression par notre plateforme expérimentale décrite
au chapitre 2.1.3.

5.1.1 Étude de l’impact du générateur de basse fréquence en modulation
du laser

Etude de l’influence du rapport cyclique sur la discrétisation des impressions Le laser
est commandé via un boitier Laserboxx d’Oxxius. La source laser émet un faisceau monochromatique
à 405 nm avec une puissance ajustable entre 5 mW et 120 mW, avec une zone de contrôle linéaire
entre 10 mW et 100 mW (mode APC). La lumière est ensuite convoyée par une fibre optique lentillée
(BL-5, high power single mode 405 nm fiber de WT&T). La forme du faisceau optique dans la zone
de polymérisation sera détaillée dans la partie suivante.

La puissance de sortie du laser est généralement trop élevée pour la majorité de nos formulations.
Nous avons donc ajouté un Générateur Basses Fréquences (GBF, Keysight 33509B) pour contrôler
par impulsion le temps d’allumage du faisceau laser dans le temps et moduler la puissance émise par
un ajustement du rapport cyclique (Duty Cycle DC). Cette modalité est utile pour atténuer les po-
tentielles non-linéarités du contrôleur laser lorsqu’il est utilisé en continu. Le GBF émet des signaux
périodiques carrés entre 0 et 5 volts à la fréquence f. Le rapport cyclique détermine le rapport temporel
entre les périodes d’allumage et d’extinction du faisceau. Par exemple, pour un signal f = 1 kHz, DC
= 25 %, le GBF émettra à 5 V pendant 0.25 ms puis à 0 V pendant 0.75 ms. Ainsi la puissance du
laser varie linéairement avec DC.

Il est pertinent de comparer le temps typique d’extinction avec les temps caractéristiques de dé-
placement de la tête. Pour une vitesse de déplacement V, la distance parcourue par la tête entre deux
impulsions est dpulse = v

DC . Si l’on considère une gamme de vitesse de 0.05 à 0.8 mm/s, un rapport
cyclique de 25%, une fréquence de travail de 1kHz, nous obtenons des distances comprises entre 0.05 à
0.8 µm. Compte tenu de la résolution typique d’impression (de plusieurs micromètres), nous pouvons
considérer que l’impact de la modalité d’allumage sur l’homogénéité des structures est négligeable.

Mesure de la puissance optique au niveau de la tête et de la linéarité Nous avons mesuré
la puissance de sortie en bout de fibre Pout, puis nous l’avons comparée à la puissance de consigne
Pin et à la valeur du rapport cyclique DC. La relation dépend du facteur de perte de puissance entre
l’émission et le capteur ktransmission et du facteur de non-linéarité de l’émetteur laser klaser.
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Pout = ktransmission · klaser · DC · Pin (5.1)

La puissance de sortie est mesurée via une sonde S170C (photodiode en silicium) et un module
PM200 de Thorlabs à 1 cm de la sortie de la fibre optique. Les figures 5.1A-B présentent la puissance
mesurée en sortie en fonction de la puissance d’entrée, du rapport cyclique et de la fréquence. La
figure5.1.C présente le rapport de transmission ktransmission·klaser pour différentes valeurs de puissance
et rapports cycliques. Les courbes expérimentales montrent une dépendance linéaire vis à vis de la
puissance.

(a) Réglage de la puissance de sortie
en fonction de la puissance d’entrée
et du rapport cyclique à f=20kHz

(b) Réglage de la puissance de sortie
en fonction de la puissance d’entrée
et du rapport cyclique à f=10kHz

(c) Facteur de transmission couplé
au facteur de non-linéarité pour

f=1kHz : ktransmission · klaser =
Pout/(DC · Pin)

Figure 5.1 – Évolution de la puissance optique mesurée dans la zone d’impression en fonction du
rapport cyclique et de la modulation de puissance du laser (Oxxius, 405nm)

Nous avons observé un seuil d’émission en puissance et en rapport cyclique. À 20 kHz, nous voyons
par exemple qu’aucun signal n’est mesuré pour DC = 0.1 % quelle que soit la puissance, et que pour
DC = 1 %, un signal est mesuré seulement pour Pin ≥ 30 mW. Ces impulsions durent respectivement
50 ns et 500 ns, des temps trop courts pour l’émetteur laser.

En réduisant la fréquence, les impulsions sont plus longues et le rapport cyclique peut être abaissé
afin d’obtenir un seuil d’émission plus bas. La fréquence n’impacte pas sur la puissance de sortie. A 1
kHz, le contrôleur laser est capable d’émettre à de plus faibles couples puissances - rapports cycliques.
Un seuil est atteint avec une puissance de sortie de 0.7 µW pour Pin = 15 mW et DC = 0.1 %. Abaisser
la fréquence laisse apparaître le risque d’une polymérisation discrète comme présenté précédemment.

En mesurant les facteurs ktransmission ·klaser sur la figure C, nous observons que bien que certaines
valeurs semblent linéaires dans les graphes A et B (par exemple à f = 1 kHz, les courbes rouge, violette
et marron), la réponse a une grande variabilité (ktransmission · klaser = [13%-23%]). Nous pouvons
observer une zone de quasi-linéarité entre 0.20 et 0.23 principalement atteinte pour les hautes valeurs
de puissance et de rapports cycliques. En estimant que ktransmission est contant, nous pouvons estimer
sa valeur à 22% au point de concordance des courbes dans la figure C. Le reste des variations est, nous
estimons, dû à klaser.

Nous avons déterminé un régime de fonctionnement linéaire du laser à f = 1 kHz, DC ≥ 1 % et 10
mW ≥ P ≥ 100 mW. Dans cette gamme, le contrôle par Pin et DC permet d’obtenir une puissance de
sortie linéaire en extremum de 29 µW à 21 mW, soit sur trois ordres de grandeur environ. En dehors
du régime linéaire, ce système permet d’obtenir une puissance de sortie minimum de 0.7 µW.

Notons qu’il est aussi possible de modifier l’intensité de l’émission laser par le biais d’une tension
continue en modulant sa valeur nominale. La valeur de cette tension sur l’échelle 0 - 5 V détermine le
facteur de modulation. Une tension de 1 V induit un facteur de diminution de 80%. Néanmoins, cette
méthode permet d’atteindre un seuil d’émission moins bas. Il est possible que le coefficient modifie
directement la commande d’intensité du laser sur l’échelle primaire de 5 mW à 120 mW. Alors, en
choisissant un facteur 1000 de diminution et Pin = 15 mW, comme dans l’exemple plus haut, l’émet-
teur devrait en fait fournir un signal continu de 0.015 mW ce qui est en dehors de sa gamme. Cette
méthode ne permet donc pas de diminuer le seuil de puissance émise.
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Dans cette première partie, nous avons rappelé le montage optique, démontré l’utilité du GBF
pour atténuer l’intensité du laser sans affecter les impressions et étudier la linéarité de l’intensité du
faisceau d’impression. Nous avons ensuite étudié la puissance émise ainsi que la distribution spatiale
de la lumière en sortie de fibre optique.

5.1.2 Caractérisation du faisceau lumineux

Caractérisation forme du faisceau optique Le flux de lumière issu du laser est acheminé via
une fibre optique lentillée (WT&T, Canada). Cette fibre (high power single mode 405 nm fiber, coeur
de 56 µm) est certifiée pour obtenir une largeur au point focal de 10 µm distant à 200 - 3000 µm de la
lentille. Nous avons souhaité caractériser le profil du faisceau lumineux dans la zone de polymérisation.

Pour cela, nous avons utilisé une surface semi-transparente fluorescente Daffodil 310 Roscolux qui
absorbe à 405 nm et ré-émet dans le vert. Ces expériences ont été réalisées grâce à un cube de micro-
scopie par fluorescence FITC qui permet de bloquer la lumière issue du faisceau incident et d’observer
en transmission l’émission seule de la surface. La fibre optique étant fixée sur une platine de translation
suivant l’axe Z, nous obtenons la coupe du faisceau laser à différentes distances de la fibre optique (voir
Fig. 5.2.A). Le protocole n°16, p.183 est détaillé en annexe.

(a) Schéma du montage pour caractérisation du cône (b) Représentation du faisceau optique

(c) Image du spot laser à plusieurs hauteurs. Echelle : hauteur d’une image = 97 µm. Contrastes augmentés
dans le manuscrit pour faciliter la vision des spots.

Figure 5.2 – Caractérisation du faisceau optique

Un code python développé pendant la thèse permet d’analyser ces images et de retranscrire leurs
informations dans un graphique contenant les informations radiales (axe X, distance au centre du
faisceau) et longitudinales (axe Z, distance à la fibre). Le code est accessible par demande à l’équipe.
Ce programme nommé Afficher faisceau optique spot laser prend en entrée les images mesurées à
différentes hauteurs. Il ouvre chacune de ces images, détecte le centre de la gaussienne optique et
supprime le bruit de fond (voir Fig. 5.2.C). Ensuite, pour chaque image, le logiciel permet d’extraire
l’intensité en fonction de la distance au centre de la gaussienne en moyennant de manière radiale.
Puis, le programme réalise une reconstruction des profils d’intensité dans le plan XZ en interpolant
entre chaque coupe du faisceau. Cette méthode permet d’obtenir une cartographie de l’intensité du
faisceau depuis le centre de la gaussienne en X et depuis la fibre en Z. La couleur de chaque pixel est
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la variable de sortie, du blanc à 100% de la puissance à noir à 0% en dehors du faisceau. Les valeurs
sont normalisées. Un exemple est fourni sur la figure 5.2.B.

Analyse de la forme du faisceau optique Pour une fibre nue, nous observons un profil de faisceau
focalisé : le diamètre du faisceau diminue depuis la fibre optique (Z = 0 µm) vers un minimum au
point de focalisation puis s’élargit à nouveau. Nous voyons un point focal à 750 µm de la lentille de
7 µm (mesure par à la mi-hauteur de la puissance maximale, Full Width Half Maximum, FWHM en
anglais). Autour du point de focalisation, nous mesurons une dispersion assez faible de la taille du
faisceau le long de l’axe optique. Nous avons évalué une dispersion du diamètre jusqu’à 11 µm à 250
µm du point focal soit une dispersion angulaire de 0.46°.

À 25% de la puissance maximale du faisceau (en vert sur l’image 5.2.B), nous observons un faisceau
d’environ 10 µm de large et long de 500 µm, entre 250 et 750 µm de la fibre. Cela veut dire que si le
seuil de polymérisation est atteint à cette puissance, le faisceau permet la polymérisation d’un objet
de manière régulière dans l’axe Z sur 500 µm. Nous considérons donc que le faisceau est homogène sur
cette longueur.

Nous avons réalisé des mesures similaires avec la fibre optique insérée dans une tête d’impression
avec le faisceau traversant la lamelle de verre et le PDMS. Les résultats étaient comparables et ont
prouvé que ces interfaces n’affectaient pas le profil du faisceau laser (voir Fig. 3.15 dans le chapitre sur
les tête d’impression).

Maintenant qu’une fibre est caractérisée, il faut créer des têtes d’impression adaptées afin d’obtenir
le diamètre de faisceau optique désiré à l’extrémité de la tête. En bloquant la fibre dans le canal optique
avec un épaulement créé lors de l’impression 3D des têtes, nous pouvons choisir la distance entre la
lentille et l’extrémité de la tête, donc la largeur du faisceau au point de polymérisation. La fibre n’est
donc pas en contact avec la lamelle de verre, mais généralement espacée de quelques centaines de
micromètres.

Prenons par exemple la caractérisation ci-dessus : il s’agit d’une fibre de diamètre 10 µm au point
focal à 750 µm de distance de la lentille, avec une profondeur d’homogénéité de 250 µm avant et après
le point focal (en considérant un seuil à 25% de la puissance). Afin de pouvoir polymériser à haute
résolution, il faut que le spot optique ait ce diamètre dès l’extrémité de la tête. Nous bloquons la fibre
à 500 µm de l’extrémité de la tête avec un épaulement. Dans l’exemple, le faisceau optique mesurera
10 µm depuis l’extrémité de la tête jusqu’à 500 µm de distance.

Nous pouvons aussi décaler la fibre afin de la positionner hors du point focal. En bloquant cette
fibre à 0 µm (ou au contraire à 1500 µm), le faisceau mesure 37 µm (FWHM) à l’extrémité de la tête.
Cela nous permet de polymériser des motifs plus gros, et donc de gagner en vitesse volumétrique. Nous
développons ce point dans la partie suivante.

Nous avons observé une variabilité sur la forme du spot optique lors de changement de têtes et de
fibres. Entre autres, le diamètre du spot peut varier, ce qui influe sur la puissance surfacique et sur la
dose reçue par les matériaux. Nous avons observé des variations au maximum de l’ordre d’un facteur
2. Cette variabilité peut provenir de la reproductibilité de l’assemblage des têtes (alignement de la
lamelle de verre, volume de la couche de PDMS), de l’alignement de la fibre et de son positionnement
dans la tête d’impression. Enfin, des paramètres externes, liés au vieillissement des matériaux et à
leur contamination de surface peuvent influencer la taille et l’intensité du spot. Il s’agit de pistes
d’amélioration que nous gardons en perspective pour augmenter la reproductibilité de la plateforme.
Lors de l’impression, la vérification des paramètres d’écritures (voir protocole n°8, p.177 et n°10, p.179)
sont nécessaires. Cela peut nous amener à compenser les pertes d’intensité par un ajustement de la
puissance d’entrée ou de la vitesse de déplacement jusqu’à un facteur 2.

5.1.3 Tête d’impression intégrant deux fibres optiques pour l’impression
multirésolutions

Pour plus de versatilité de la plateforme d’impression, nous avons choisi d’insérer une seconde fibre
optique dans certaines têtes d’impression. La fabrication par impression 3D des têtes par stéréoli-
thographie haute résolution est particulièrement avantageuse, car elle permet d’adapter facilement le
design et rend possible ce type d’intégration. Notre motivation est de démontrer la possibilité d’utili-
ser sur une même tête d’impression des faisceaux lumineux de longueurs d’onde différentes ou, comme
nous le verrons dans ce chapitre, la possibilité de réaliser des impressions avec différentes tailles de
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faisceaux. Un faisceau de faible dimension peut être utilisé pour réaliser les structures nécessitant une
haute résolution. Un faisceau plus large permet d’imprimer des objets demandant moins de précision
avec une vitesse volumétrique plus élevée. La possibilité de pouvoir sous-diviser un échantillon en zones
d’impression et d’adapter la résolution d’impression au motif permet un gain de temps significatif dans
l’impression.

Dans cette perspective, nous avons choisi de garder une seule source laser et un seul type de fibre.
Pour permettre l’utilisation de deux tailles de faisceaux, nous bloquons les deux fibres à deux distances
différentes dans la tête d’impression. Une des deux fibres a son faisceau laser focalisé à la sortie de la
tête pour des impressions haute-résolution, et la deuxième fibre est défocalisée dans la zone de polymé-
risation pour des impressions basse résolution. Une fois de plus, c’est le choix de la création des têtes
par impression 3D qui permet le positionnement précis des fibres dans la tête et la programmation des
tailles de faisceaux.

Figure 5.3 – Impression avec deux fibres pour imprimer en multirésolutions. A) Schéma d’une tête
avec deux fibres bloquées à deux distances pour créer deux largeurs de spots à la hauteur de polymé-
risation. B) Représentation graphique des deux cônes optiques. C et D) profils optiques à 50 µm de
l’extrémité de la tête pour les deux fibres avec les largeurs à mi-hauteur.

Dans la figure 5.3.A, nous pouvons voir un schéma d’une tête avec deux fibres. Leurs faisceaux
optiques sont représentés côte à côte sur la figure 5.3.B. Cette image a été obtenue après analyse
expérimentale et traitement d’image avec le programme Python présenté ci-dessus. Nous observons
que la distance focale est très différente dans les deux cas, avec une première située à 500 µm de
l’extrémité de la tête et la deuxième focalisée à 100 µm de l’extrémité de la tête. Si l’on considère une
distance tête - substrat Zgap = 100 µm, nous pouvons mesurer un diamètre de faisceau entre la zone
de polymérisation (Z = 50 µm) de 6 µm et 17 µm respectivement (voir Fig. 5.3.C-D).

Dans la perspective d’une impression multirésolutions nous avons configuré la plateforme avec une
seule source laser et deux fibres optiques toutes deux connectées à un commutateur optique 1 → 2
(FFSW-122000323-MD, Laser Components). Le laser émet dans une fibre optique qui rentre dans le
commutateur. Par commande informatique, nous pouvons définir laquelle des deux fibres optiques en
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sortie du commutateur sera sollicitée.
Afin de pouvoir exploiter cette capacité d’impression, l’interface logicielle a été modifiée pour

prendre en compte une variable fibre optique qui permet au logiciel de sélectionner la ligne optique
adaptée à la résolution d’écriture choisie (voir partie 2.3.3). Le vectoriseur, que nous avons pu déve-
lopper, prend aussi cette possibilité dans ses paramètres. Il est capable de déterminer des zones basse
résolution, au centre de l’objet et des zones haute résolution, pour les motifs en surface. Il s’agissait
d’une des capacités rendant nécessaire le développement d’un nouveau vectoriseur (voir partie 2.3.2.
Ces développements nous ont permis de valider l’impression multirésolutions et sont caractérisés dans
la partie 5.3.3.2.

Dans cette partie, nous avons caractérisé le faisceau optique et détaillé le processus d’optimisation
du diamètre du faisceau. Dans la partie suivante, nous étudions la chimie des polymères en jeu dans
cette plateforme afin de pouvoir combiner lumière et matière dans la troisième partie de ce chapitre.

5.2 Aspects physico-chimiques du processus de la photopoly-
mérisation

Dans cette partie, nous étudions les aspects réactionnels impliqués dans la photopolymérisation
et leurs impacts sur le processus de bioimpression. Nos développements se sont appuyés sur deux
hydrogels, le PEGDA et le GelMA, que nous avons combinés à un photo-initiateur de référence, le LAP
(Lithium phenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinate). Nous présenterons tout d’abord les modalités de
réticulation de ces matériaux. Nous aborderons ensuite les problématiques d’adhésion des matériaux
polymères avec le substrat et avec la tête d’impression chacun d’eux ayant nécessité des développements
et traitements de surface spécifiques.

5.2.1 Développement de formulations à base de PEGDA
Le Polyéthylène Glycol Diacrylate a été utilisé dans la quasi-totalité de nos expériences de carac-

térisation et de preuve de concept. Ce matériau synthétique est très largement utilisé dans le domaine
de la microfluidique,250 de la bioimpression,251, 252 mais aussi de la biofabrication.253, 254 Le PEGDA
est un polyéther d’origine synthétique biocompatible, de formule :
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Le protocole de préparation des solutions de PEGDA est décrit dans cette rubrique (voir proto-
cole n°2, p.174). Plusieurs masses moléculaires sont accessibles commercialement pour le PEGDA. La
longueur de la chaîne influe sur les propriétés mécaniques du matériau, sa porosité et sa viscosité à
l’état liquide. Des longues chaînes (> 2000 g/mol) sont privilégiées dans de nombreuses expériences de
bioingéniérie mais leur forte viscosité et leur faible tenue mécanique sont des limitations importantes
dans notre approche (viscosité = {36.4, 126.5} mPa.s pour des poids moléculaire de {3350, 8000}
g/mol dilués dans de l’eau déionisée à 40%m/m à 25◦C255). Les chaînes trop courtes (≤ 375 g/mol)
conduisent à des matériaux trop durs avec lesquels la plupart des cellules n’auront pas d’affinité. Dans
nos expériences, nous avons principalement utilisé du PEGDA 700, ce qui équivaut environ à 13 motifs
de monomères (8.5 mPa.s à 40% en solution aqueuse241).

La polymérisation est initiée par l’activation sous insolation d’un photo-initiateur qui génère des
radicaux (voir partie 5.2.3). Dans l’initiation de la réaction, l’activation par photoclivage du photo-
initiateur permet la création de précurseur radicalaire. Cette espèce interagit avec la chaîne de PEGDA,
produisant un centre radicalaire sur la double liaison C=C de la molécule de PEGDA comme présenté
dans le schéma ci-dessous (avec PI1, une moitié du photo-initiateur).147 Ce centre radicalaire peut
interagir avec une nouvelle chaîne de PEGDA créant une liaison covalente entre les chaînes et la réac-
tion peut se poursuivre sur une nouvelle chaîne. Lorsque deux centres radicalaires se rencontrent, une
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liaison C-C est créée et met fin à la réaction. Le mécanisme décrit est une terminaison par combinaison,
il est aussi possible de terminer la réaction par dismutation ce qui n’est pas montré sur les schémas
ci-dessous. Chaque groupe acrylate permet donc de réaliser deux liaisons avec d’autres molécules. Le
PEGDA ayant un groupement acrylate à chaque extrémité, il peut se fixer sur quatre molécules. Sur
les schémas ci-dessous, les réactions n’ont lieu que d’un côté des molécules. Évidemment, l’arrangement
des molécules est en trois dimensions et non planaire.
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5.2.2 Développement de formulations à base de GelMA
Dans la perspective de valider la plateforme 3D-FlowPrint, nous avons choisi d’utiliser la Gélatine

Méthacrylate (GelMA) qui est un matériau très largement utilisé dans le domaine de l’ingénierie tis-
sulaire.237, 256–258 Le PEGDA sans modification, ne permet pas l’adhésion cellulaire, n’est pas adapté
à l’encapsulation de cellules et n’est pas dégradable in vivo. Au contraire, le GelMA est couramment
utilisé comme un modèle de matrice dégradable. Le GelMA est dérivé de la gélatine, un produit de la
dégradation du collagène. La gélatine est un polymère hydrophile naturel produit à partir de l’hydro-
lyse et de la dénaturation du collagène à haute température. La gélatine possède une série d’avantages,
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notamment une bonne biocompatibilité, une bonne solubilité, une bonne dégradabilité et est large-
ment disponible commercialement (gélatine de porc, bœuf, poisson ou humaine). La gélatine conserve
la séquence peptidique arginine-glycine-acide aspartique (RGD) qui favorise certains comportements
cellulaires (tels que l’adhésion, la prolifération et la différenciation)259, 260 et une séquence de dégra-
dation de la métalloprotéinase matricielle (MMP) qui favorise l’adhésion des cellules par dégradation
enzymatique.

Le GelMA est obtenu par synthèse et greffage de groupements méthacrylates sur les groupes amines
et alcools de la gélatine (voir Fig. 5.4). Cette étape a été réalisée et optimisée dans le laboratoire par
G. Eke et D. Ferri-Angulo sur la base d’un article de Shirahama et al.245 avec de la gélatine type A
(90-110g bloom). Les synthèses réalisées au sein du laboratoire nous permettent de produire du GelMA
en conditions stériles et d’atteindre un degré de substitution de 88% (Caractérisation par RMN). En
comparaison du PEGDA, de par sa nature physico-chimique et le faible nombre de sites réactionnels
accessibles pour la réticulation (voir Fig. 5.4), le GelMA offre des rigidités plus faibles.261–263 Des
collaborateurs internes (G. Eke et V. Mansard) ont mesuré le module d’Young à différentes concen-
trations. Lorsque la polymérisation totale est atteinte, ils ont mesuré E = 9.5, 37, 73 kPa pour des
concentrations respectives de 10%, 15% et 20%. Ces mesures ont été réalisées par compression (système
Mark 10) sur des échantillons cylindriques de 5mm·8mm réticulés à 405 nm (FormCure, Formlabs).

Une solution aqueuse de GelMA a une viscosité variable en fonction de la température et de sa
concentration en polymère (voir partie 4.1.2.1. Pour des concentrations de GelMA à 10% dans l’eau
déionisée, la viscosité est de l’ordre de 120 mPa.s à 40 °C. Le GelMA a un coefficient d’absorbance
ϵ = 0.69 cm-1·mol/l-1 (mesuré à 20% en masse par volume, sur 1 cm, avec une machine NanoDrop
de Thermo Scientific). Pour une épaisseur de 1 mm (distance maximale de polymérisation avec la
plateforme 3D-FlowPrint), la transmittance est de 97%. Le protocole de préparation des solutions est
détaillé lors de la description des méthodes d’une impression (voir protocole n°2, p.174).

Figure 5.4 – Illustrations des étapes essentielles du protocole permettant la synthèse du GelMA à
partir de gélatine et de sa réticulation par photopolymérisation.
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5.2.3 Choix du photo-initiateur
Les photopolymérisations radicalaires sont initiées par la combinaison d’une irradiation avec des

longueurs d’onde de lumière appropriées et la présence d’une espèce spécifique qui absorbe cette lu-
mière. L’espèce absorbante se décompose alors, ou facilite la décomposition d’une espèce en radicaux
qui initient la polymérisation. Une large gamme de photo-initiateurs a été présentée dans la littérature
pour l’initiation de réaction radicalaire.264, 265 Dans le domaine de la bioingéniérie, une grande majorité
de photo-initiateurs sont activés par des UVs, comme la gamme Irgacure qui a été majoritairement
utilisée.

En comparaison de ces photo-initiateurs, le LAP offre des avantages pour la bioimpression. Il dis-
pose d’une bonne solubilité dans des solutions aqueuses, il peut être photo-activé jusqu’à des longueurs
d’onde de 425 nm et montrent une cytotoxicité réduite.81 Au-delà de la compatibilité avec une large
gamme de système de lithographie et stéréolithographie qui utilisent des sources à 405 nm, l’activation
dans les longueurs d’onde du visible permet de réduire l’impact sur la viabilité cellulaire, notamment
les dégâts causés à l’ADN.72 Le LAP a donc souvent été préféré. L’influence de la concentration en
LAP sur la viabilité est caractérisée dans la partie 6.3.0.6.
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L’usage de longueurs d’onde proche du visible à 405 nm plutôt que d’UV permet de limiter les
potentiels dommages direct à l’ADN.70–73 Malgré ce faible impact de la lumière à 405 nm, certaines
équipes ont préféré travailler dans des longueurs d’onde plus élevées avec des photo-initiateurs, comme
la camphorquinone,266–268 l’eosine-Y,150, 269 la fluoresceine,266 la riboflavine266 et le rose Bengal,270

comme reporté par Lim et al.271

5.2.4 Détermination des paramètres d’insolation pour les formulations à
base de PEGDA et GelMA

Détermination des doses nécessaires à la polymérisation du PEGDA Nous avons d’abord
caractérisé le seuil de polymérisation du PEGDA avec une source de lumière collimatée (aligneur de
masques Suss MA-6 Gen4, 21 mW/cm2, 405 nm) qui offre une densité optique homogène. Bien que
cette approche ne reproduise pas les conditions d’illumination de la plateforme de bioimpression qui
repose sur l’utilisation d’un faisceau ponctuel avec un profil d’énergie gaussien et donc des cinétiques
de réactions différentes, cette approche nous a permis de caractériser la photo-polymérisation sur un
grand nombre d’échantillons. Cette étude permet donc d’établir une base de réflexion, mais les valeurs
de doses extraites ne sont pas transférables directement au système 3D-FlowPrint.

Nous avons polymérisé la solution avec différentes concentrations en polymères et en LAP. Nous
avons injecté des volumes définis (0.37 ml) de solution photopolymérisable dans des puits de plaques
de culture de 96 puits, chacun recouvert d’une lamelle. Après l’insolation, nous avons évalué qualitati-
vement le degré de réticulation du matériau par observation. (Fig. 5.5.A-C). Le protocole n°17, p.185
est détaillé en annexe.

Pour le PEGDA, nous avons pu déterminer un seuil de polymérisation de l’ordre 500 mJ/cm2

pour une solution avec 40% de PEGDA 700, 60% d’eau DI et 0.01% de LAP (voir Fig. 5.5.B). Nous
observons également que l’augmentation de la concentration en PEGDA ou en LAP conduit à une
diminution de la dose seuil.

Cette étude préliminaire prouve que nous pouvons faire varier le couple dose - photo-initiateur pour
assurer la photopolymérisation du matériau. Nous pourrons éventuellement adapter le temps de poly-
mérisation, la puissance laser ou la concentration en photo-initiateur pour répondre à des contraintes
de viabilité cellulaire (voir partie 6.3.0.6).

Détermination des doses nécessaires à la polymérisation du GelMA Nous avons aussi ca-
ractérisé la dose seuil de polymérisation du GelMA. Nous avons cette fois utilisé une lampe Formcure
de la marque Formlab qui sert à surpolymériser aux UV des pièces d’impression 3D en SLA. Nous
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(a) Image de cylindres de PEGDA polymérisés avec
lumière collimatée dans une plaque de 96 puits avec

une dose croissante

(b) Graphique des valeurs de seuils de polymérisation
en fonction des concentrations en PEGDA et en LAP

(c) Image de cylindres de GelMA polymérisés avec
lumière collimatée dans une plaque de 96 puits avec

une dose croissante

(d) Graphique des valeurs de seuils de polymérisation
en fonction des concentrations en GelMA et en LAP

Figure 5.5 – Caractérisation du seuil de polymérisation du PEGDA et du GelMA avec une lumière
collimatée

avons préféré ce modèle à l’aligneur de masque, que nous avions utilisé environ deux ans plus tôt, car
il permet de réticuler les matériaux à des longueurs d’onde de 405 nm, similaire à la plateforme de
bioimpression et à température contrôlée (37°c) permettant de conserver le GelMA liquide, condition
requise lors de l’étape d’injection et nécessaire pour maintenir la viabilité cellulaire. Un cache est in-
troduit dans l’enceinte afin de limiter la puissance émise au niveau du support à 0.665 mW/cm2. En
effet, comme nous le montrons ci-dessous, la puissance nominale de 5.5 mW/cm2 induit des temps
d’insolation de l’ordre de la seconde et donc difficiles à maîtriser. À titre de comparaison, la puissance
est donc 30 fois plus faible qu’avec l’aligneur de masque MA-6 utilisé aussi à 405 nm pour le PEGDA.

Nous avons déterminé des doses de polymérisation pour des solutions de GelMA entre 5% et 20%
de GelMA et 0.05% et 0.2% de LAP. Le polymère est dilué dans du milieu de culture RPMI. Nous n’y
avons pas ajouté de SVF, ni de rouge de phénol alors que ces éléments sont des composants habituels
des milieux de culture cellulaire. En effet, ils induisent des phénomènes d’absorption optique à 405 nm
qui pourraient interférer avec la photo-polymérisation. À la fin d’une impression, l’objet est rincé avec
du RPMI, puis une solution complète, avec SVF et rouge de phénol est rajoutée afin de permettre la
prolifération des cellules.

Nous avons déterminé des doses seuil comprises entre 25 et 60 mJ/cm2 pour des concentrations
de GelMA supérieures ou égales à 10 % (voir Fig. 5.5.D). Pour 5% de GelMA, la dose atteint une
valeur plus élevée de l’ordre de 300 mJ/cm2. La dose évolue de façon similaire à celle du PEGDA.
L’augmentation de la concentration en photo-initiateur ou en polymère conduit à une diminution de
la dose seuil.
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5.2.5 Contrôle de l’adhésion des matériaux photopolymérisés durant l’im-
pression

5.2.5.1 Greffage des polymères acrylates sur le substrat en verre avec un traitement de
surface

Le substrat servant au support d’impression est constitué de lamelles de microscopie en verre
(voir partie 2.4). Afin de favoriser l’adhésion du matériau polymérisé sur le substrat et de garantir la
stabilité mécanique des structures après impression, nous avons validé un protocole de traitement de
surface permettant un greffage covalent des matériaux. Nous utilisons du 3-(Trimethoxysilyl)propyl
méthacrylate (MAPTMS ou TMSPMA). Le MAPTMS comprend un atome de silicium qui lui permet
de se fixer sur la surface de verre et un groupe méthacrylate pour se fixer de façon covalente aux
acrylates de l’hydrogel.272 Les molécules de MAPTMS ont un seul atome de silicium. Une mono-
couche est donc formée sur le verre avec des liaisons Si - O. Le protocole est inspiré de235 et décrit lors
de la description des méthodes d’une impression (voir protocole n°3, p.175).

5.2.5.2 Prévention de l’adhésion de la solution photopolymérisable sur la tête d’impres-
sion

Inhibition de la réaction par piégeage des radicaux libres par le dioxygène L’impression
par une tête d’impression nécessite de garantir un flux permanent d’hydrogel au niveau de la tête et
repose sur un mouvement de la tête relativement au substrat d’impression. Ce mécanisme requiert
implicitement que la solution polymérisable n’adhère pas à la tête durant le processus de réticulation.
Dans le cas de l’impression par stéréolithographie, il n’y a pas de tête d’impression, mais le laser doit
traverser le fond du réservoir de résine. De ce fait, il ne faut pas que la résine adhère au fond du bac.
Il faut donc prévenir l’adhésion des hydrogels dans certaines conditions (sur les têtes d’impression ou
au fond du bac).

La méthode principalement revendiquée pour limiter les interactions et l’adhésion des polymères
acrylates est l’inhibition par le dioxygène. Le schéma de la réaction est décrit sur la figure 5.6. Si lors de
l’impression, de l’O2 est au contact de la solution polymérisable, la réaction de polymérisation n’aura
pas lieu. Comme montré précédemment, la polymérisation des acrylates se fait par l’intermédiaire de
radicaux libres, initialement créés par la photo-réaction des photo-initiateurs. L’O2 a une forte capacité
de réaction avec les radicaux libres R·. Sa constante de réaction kO est bien plus importante que celle
kP entre les radicaux libres R·et les acrylates P. Dans ce processus l’O2 réagit pour former RO2·, puis
complète la réaction avec un proton H+ pour former le complexe RO2H. Ce phénomène a été étudié
et décrit de manière approfondie par Decker et al. en 1985273 et repris par d’autres équipes.271, 274

Figure 5.6 – Schéma du piégeage des radicaux libres par le dioxygène

En stéréolithographie, pour permettre l’approvisionnement d’oxygène jusqu’à la zone de contact,
de nombreuses équipes utilisent un matériau (épais ou en film) poreux à l’oxygène. Le plus classique
est le PDMS197, 205, 206 mais certains utilisent aussi des films de Teflon poreux AF 2400.167, 168 À
proximité de ces interfaces, la présence d’un gradient de concentration d’oxygène inhibe la réaction de
polymérisation jusqu’à des distances de plusieurs micromètres de la surface. L’équipe de Dendukuri a
prouvé en 2006 que quelle que soit l’épaisseur de PDMS, l’épaisseur de l’inhibition valait 2.5 µm .176

L’équipe de Tumbleston a utilisé ce phénomène pour éviter la méthode de Relever-Rabaisser de
la plateforme substrat, nécessaire habituellement en SLA pour ré-approvisionner en résine liquide au
niveau de la pièce en cours.168 À l’aide d’un filtre en Téflon AF2400 poreux à l’oxygène, ils créent
une zone inhibée au niveau du fond du bac de résine, pour que de la résine liquide soit donc toujours
disponible dans la zone de photo-polymérisation et pour permettre de relever la plateforme de manière
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continue.
Pour la plateforme 3D-FlowPrint, nous avons utilisé du PDMS. La lumière issue de la fibre optique

traverse une lamelle de verre, puis un dôme de PDMS qui a été déposé dessus avant d’atteindre le
PEGDA. Nous n’avons jamais eu de problème d’adhérence du PEGDA sur les têtes d’impression dans
nos conditions expérimentales. Pourtant, lors de l’utilisation de GelMA, celui-ci se fixait sur la tête au
contraire du PEGDA. Ce problème est décrit ci-dessous et nous avons proposé de remplacer le PDMS
par une bulle d’air afin de régler le problème d’adhérence.

Hypothèses sur l’adhésion du GelMA au PDMS Le phénomène d’inhibition par le PDMS et
l’O2 ne dépend pas du polymère, comme décrit dans la figure 5.6. Comme expliqué dans la partie 3.5,
le dôme de PDMS n’empêche pourtant pas l’absorption du GelMA sur notre tête d’impression. Ainsi,
bien que le phénomène d’inhibition reste applicable à la réticulation du GelMA, plusieurs hypothèses
peuvent être avancées pour expliquer l’adhésion au PDMS.

Potentiellement, l’inhibition de la polymérisation du PEGDA au contact du PDMS peut provenir
d’un second phénomène indépendant de la réaction des radicaux libres avec le dioxygène. Ce second
phénomène n’empêcherait pas la polymérisation du GelMA. Cette idée est supportée par l’agencement
de certaines puces microfluidiques comme celles de Dendukuri et al.176 Dans cette situation, une pre-
mière couche de PDMS est fixée sur une lamelle en verre. Une seconde couche de PDMS, contenant
une partie creuse, est ajoutée afin de créer un canal microfluidique entre les deux couches. Le but est
de photopolymériser en flux, sans adhésion ni sur la paroi inférieure ni supérieure, pour la création
d’objets 2D flottants. Le dioxygène peut diffuser facilement à travers la couche supérieure du PDMS
(en contact avec le canal microfluidique d’un côté et l’air de l’autre) et inhiber la réaction de polymé-
risation à son contact. Mais pour le PDMS inférieur (en contact avec le canal microfluidique d’un côté
et la lame de verre), la lame de verre bloque le passage direct du dioxygène. Il ne peut diffuser que
le long de l’épaisseur de la couche inférieure de PDMS et non à travers, donc sur une distance bien
plus importante. Or, cette méthode de polymérisation d’objets en flux fonctionne avec du PEGDA.
L’hypothèse de l’inhibition par l’oxygène au contact du PDMS est donc seulement partiellement sa-
tisfaisante. De plus, cette même étude a prouvé que l’épaisseur de PDMS n’influait pas sur l’épaisseur
de la couche inhibitrice. Pourtant, l’épaisseur de PDMS joue sur la diffusion du dioxygène et devrait
donc influer sur l’inhibition. L’inhibition de la polymérisation du PEGDA au contact du PDMS ne
s’explique donc peut-être pas qu’avec le dioxygène.

Dans la même ligne d’idée, la tête d’impression de notre plateforme est immergée et le dôme de
PDMS est positionné entre la lamelle de verre d’un côté et la solution polymérisable de l’autre. Il n’a
donc pas d’interface avec l’air et donc pas de diffusion d’oxygène possible. Or, même après des im-
pressions immergées de sept heures, le PEGDA n’adhère pas à la tête d’impression alors que l’oxygène
potentiellement stocké dans le PDMS a été consommé. Nous postulons donc qu’il existe un second
phénomène à l’œuvre.

Le PDMS et le PEGDA pourrait avoir une affinité si faible qu’ils n’adhéreraient pas ensemble. La
couche d’inhibition par l’oxygène serait un phénomène supplémentaire. Le GelMA, lui, est composé de
peptides avec des affinités très différentes. Il est possible que certains aient des affinités avec le PDMS
et lui permettent de se fixer par interaction hydrophobe.

À l’opposé de notre projet, certaines équipes275 essayent au contraire de fixer des hydrogels sur du
PDMS, ce qui n’est pas si simple quand on le souhaite, en supprimant l’inhibition de l’oxygène par de
la benzophénone.276 Ils arrivent alors à lier de manière covalente l’hydrogel et le PDMS.

Nous n’avons pas de conclusion sur cette réflexion. Il nous reste cependant à tester l’hypothèse du
film poreux de teflon AF 2400. L’oxygène pourrait diffuser à travers ce film depuis le canal optique.
Nous avons tout de même déjà testé d’autres films de Teflon et film de PDMS sans succès. Nous avons
alors préféré une approche expérimentale basée sur ces résultats d’adhésion du GelMA sur tous les
matériaux testés. À partir de ce constat, nous avons contourné le problème en préférant une interface
air-biomatériau (voir partie 3.5). Le GelMA est polymérisé dans l’espace entre la tête et le substrat.
Cependant, il n’adhère pas à la tête, car il est en interface avec une bulle d’air qui n’offre par définition
aucun point d’accroche.

Dans cette partie, nous avons développé les principes chimiques à l’œuvre dans la plateforme. Les
propriétés des matériaux ont été rappelées ainsi que la description des phénomènes de réticulation.
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Nous avons montré les résultats de caractérisation des doses seuil de polymérisation du PEGDA et
du GelMA pour plusieurs concentrations en polymères et en photo-initiateurs. Cette partie a aussi
développé les aspects d’adhérence des polymères, sur le substrat d’une part, mais aussi sur la tête
d’impression. Dans la partie suivante, nous étudions la photo-polymérisation des matériaux avec la
plateforme 3D-FlowPrint et ses caractéristiques.

5.3 Dose seuil, largeur de ligne imprimée, résolution et temps
d’impression

Les matériaux utilisés dans cette thèse sont des polymères photosensibles et hydrosolubles qui nous
permettent d’obtenir des hydrogels dits réticulés.

La dose correspond à l’énergie apportée par la source lumineuse. La dose seuil correspond à l’éner-
gie minimum nécessaire pour atteindre le palier permettant la tenue mécanique de l’objet. En dessous
de cette valeur, la réaction est incomplète et le matériau n’atteint pas un taux de réticulation suffisant
pour garantir sa stabilité mécanique après développement. Au-dessus de cette valeur, le nombre de
points de réaction augmente et le matériau est plus polymérisé. En augmentant encore la dose, l’en-
semble des sites réactifs sont consommés et la dose n’a plus d’impact. Généralement, les utilisateurs
de stéréolithographie travaillent plutôt proches du seuil de polymérisation que de la dose maximale
afin d’obtenir des objets précis. La détermination de cette dose seuil est importante afin de ne pas
sous-insoler (objet inexistant ou mal-défini) ou sur-insoler (géométrie mal respectée).

Dans cette partie, nous commencerons notre analyse des paramètres influençant la dose par une
approche théorique en considérant un spot homogène ou un spot laser de distribution gaussienne. Une
première étude expérimentale de la dose sera évaluée à travers une illumination optique collimatée
et homogène. Ensuite, nous analyserons une caractérisation expérimentale avec illumination laser où
nous avons fait varier la dose à travers la puissance de commande et la vitesse de déplacement de la
tête. Enfin, nous analyserons les conséquences de ces études sur la vitesse d’impression volumétrique
et la possibilité d’implémenter une seconde fibre pour profiter de multirésolutions.

Ici, nous nous intéressons à la résolution dans le plan XY. La résolution dans l’axe Z, l’épaisseur de
couche, n’est pas liée à la distribution spatiale de l’énergie, mais à la distance de confinement entre la
surface de la tête d’impression et le substrat. L’analyse de la résolution dans l’axe Z est réalisée dans
la partie 5.6.2.

5.3.1 Approche théorique

5.3.1.1 Détermination de la résolution et de la dose seuil de polymérisation

Afin de caractériser la résolution d’impression, nous avons imprimé des réseaux de lignes parallèles
et mesuré leur largeur. La valeur de la largeur de ces lignes nous a permis de déterminer la résolution
spatiale du procédé d’impression dans le plan XY. La résolution d’une impression pour des paramètres
donnés instrumentaux est définie comme la largeur de ligne après impression et développement.

Dans les deux parties suivantes, nous étudions la théorie de la résolution de la photopolymérisation
entre la forme d’un spot optique et la largeur de ligne imprimée attendue. Plusieurs approximations
sont faites, sur la forme du spot par exemple. Il est aussi considéré qu’il n’y a pas de diffusion de la
lumière dans le matériau et pas de diffusion des espèces réactives.

5.3.1.2 Méthode de détermination expérimentale de la dose

La dose se calcule par la multiplication de la puissance par le temps d’exposition : D = P · t. Le
matériau est illuminé par une face. On mesure donc la puissance en W/m2 et la dose en J/m2.

Si l’on approxime le spot laser comme un carré homogène de coté l, alors D = Pout

l2 · t. Le temps
d’exposition dépend de la vitesse v à laquelle le spot laser passe au-dessus de la zone insolée. Pour ce
même carré de côté l, t = l

v , ce qui donne finalement.

D = Pout

l2
l

v
= Pout

l · v
(5.2)
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Dans le cas d’une illumination avec un faisceau gaussien, nous comprenons aisément que la dis-
tribution de l’énergie n’est pas homogène. Le cœur de la ligne reçoit une dose plus importante et est
plus polymérisé que les bords qui ont reçu par définition la dose seuil de polymérisation. Au-delà, le
matériau n’a pas reçu assez d’énergie pour que la polymérisation lui permette de maintenir sa forme.
Cela implique qu’une augmentation de la dose conduit à une augmentation de la largeur des lignes
imprimées.

Dans certaines expériences, nous avons choisi d’attribuer la largeur d’une ligne à la largeur estimée
du spot laser. Ainsi, nous avons une méthode simple pour calculer la dose seuil de réticulation à partir
de l’observation de l’impression de lignes en connaissant simplement la puissance lumineuse, la vitesse
et en mesurant la largeur. En diminuant progressivement la puissance ou en augmentant la vitesse,
nous pouvons retrouver le seuil de polymérisation d’un matériau.

5.3.1.3 Méthode de calcul de la dose seuil en considérant une distribution gaussienne
du faisceau

Nous considérons maintenant un faisceau gaussien et non plus homogène pour une approche plus
précise de la détermination de la dose. La gaussienne donne l’énergie en un point (x ;y) en Watt, en
fonction de la puissance fourni par le laser Pout en W/m2, l’écart type σ en mètre et Pout en Watt.
L’écart-type correspond à la largeur de la gaussienne 63% de la valeur maximum.

P (x, y) = Pout

(σ·
√

2π)2 e− 1
2

x2+y2

σ2∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞ P (x, y) · dx · dy = Pout

(5.3)

Considérons le déplacement du laser, à la vitesse v en m/s, le long de l’axe x, avec x(t)=v·t (voir
Fig. 5.7.A). La dose est indépendante de la position absolue en x, mais dépend de la valeur de vitesse
v. Considérons la Dose(y) mesurée en J/m2.

(a) Schéma du déplacement d’une gaussienne 2D
suivant l’axe x

(b) Diagramme d’une gaussienne correspond à
l’équation 5.6, avec Pout = 0.3 mW, σ = 30 µm, V =

0.2 mm/s et Doseseuil = 1410 mJ/cm2

Figure 5.7 – Déplacement du laser sous la forme d’une gaussienne pour photo-réticuler
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Dose(y) =
∫ ∞

−∞

Pout

(σ ·
√

2π)2
e− 1

2
(v·t)2+y2

σ2 dt (5.4)

Dose(y) = 1
σ ·

√
2π

e− 1
2

y2

σ2 · Pout

v
·
(

1
(σ/v) ·

√
2π

∫ ∞

−∞
e

− 1
2

t2
(σ/v)2 dt

)
(5.5)

Dose(y) = Pout

v
· 1

σ ·
√

2π
e− 1

2
y2

σ2 · 1 = Pout

v
· gaussienne(y, σ) (5.6)

(5.7)

Nous voyons que le déplacement d’une gaussienne 2D le long d’une ligne revient à gaussienne 1D
orthogonale au déplacement multipliée par le facteur P/v. La détermination de la zone réticulée à
partir de la distribution d’énergie suivant l’axe y nous permet d’obtenir la largeur des lignes imprimées
(voir Fig. 5.7.B). En associant une valeur seuil Doseseuil à l’équation 5.6, nous pouvons déterminer la
largeur de ligne en fonction de Pout, σ et Doseseuil.

Doseseuil = Pout

v
· gaussienne(largeur/2, σ) (5.8)

largeur = 2σ ·

√
2 · ln

(
Pout

v

1
Doseseuil

1
σ ·

√
2π

)
(5.9)

Expérimentalement, nous pouvons mesurer la largeur de ligne imprimée. Il manque la connaissance
de l’écart-type pour déterminer la dose seuil d’après l’équation 5.9. Pour l’écart-type, nous pouvons
utiliser les données obtenues lors de la caractérisation du laser. Nous pouvons aussi travailler expéri-
mentalement en mesurant la largeur de plusieurs lignes imprimées largeur à des couples puissances /
vitesses différentes P/V. Avec un jeu de données, nous pouvons retrouver les valeurs conjointes de la
dose seuil Doseseuil et l’écart-type σ.

5.3.2 Étude expérimentale

L’étude suivante a été réalisée avec du PEGDA 700 à 40% et du LAP à 0,1%, avec ϕin = 25 µl/min
et Rϕ = 5. La figure suivante (5.8.A) montre les largeurs mesurées en faisant varier la puissance de
sortie entre 0.0525 mW et 0.42 mW et la vitesse de déplacement entre 0.05 mm/s et 0.8 mm/s. L’axe Z
et le code couleur indiquent la largeur des lignes mesurées. Comme attendu, nous observons que plus
la vitesse augmente et la puissance diminue, moins les lignes sont larges. Nous observons une valeur
minimum pour la combinaison Pout/v = 0.75mJ/mm qui détermine le seuil de polymérisation. À cette
valeur, nous avons été capables d’obtenir de manière reproductible des lignes de largeur comprises
entre 20 et 30 µm. Cette valeur de résolution est comparable aux meilleures technologies utilisées en
bioimpression et en stéréolithographie laser ou DLP. Nous notons aussi que la largeur est stable sur
l’axe P/v comme le suggèrent les formules des parties précédentes (voir eq. 5.2 et eq. 5.9).

En utilisant la formule plus simple (eq. 5.2), et en prenant la largeur de ligne minimum de 20
µm, nous obtenons une doseseuil de 3750 mJ/cm2. Dans ce cas, une partie importante de la puissance
totale est en fait concentrée au centre des lignes et une autre partie est perdue en dehors de la ligne
polymérisée. Cette valeur est donc exagérée, mais conserve l’ordre de grandeur.

La corrélation avec la formule établie via la forme de la gaussienne (eq. 5.9) donne les valeurs
suivantes : σ = 55 µm et Doseseuil = 500 mJ/cm2 (voir Fig. 5.8.B). Cependant, la corrélation concorde
mal (R2 = 84%), comme nous le voyons sur la figure 5.8.B. Entre autres, nous observons expérimenta-
lement une dépendance logarithmique entre le couple P/v et la largeur, alors que la théorie prévoit une
relation avec la racine carré du logarithme de P/v (eq. 5.9). La diffusion des espèces, le comportement
du matériaux et l’impact du développement peuvent jouer un rôle qui n’est pas pris en compte dans
cette analyse.

Nous avons proposé une corrélation expérimentale qui garde le facteur ln(P/v) (voir eq. 5.10). Nous
avons pu établir une corrélation avec un R2 de 97% (voir Fig. 5.8.C).
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(a) Mesure de la largeur de lignes imprimées en fonction de la puissance et de la
vitesse de déplacement. Seuil de polymérisation marqué par une étoile.

(b) Evolution de la largeur de ligne en fonction de la
vitesse d’impression et de la puissance. Corrélation

avec le modèle théorique considérant un spot optique
gaussien (voir eq. 5.9) avec σ = 55 µm et Doseseuil =

500 mJ/cm2. Valeurs mesurées en traits continus,
valeurs calculées en traits pointillées

(c) Evolution de la largeur de ligne en fonction de la
vitesse d’impression et de la puissance. Corrélation

avec un modèle expérimental (voir eq. 5.10). Valeurs
mesurées en traits continus, valeurs calculées en

traits pointillées

Figure 5.8 – Étude du seuil de polymérisation du PEGDA avec la plateforme en fonction de la
puissance et de la vitesse de déplacement

l = k1 · ln

(
k2 · P

v

)
= 44.82 · ln

(
2.376 · P

v

)
(5.10)
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5.3.3 Estimation des temps d’impression

5.3.3.1 Calcul de la vitesse volumétrique

La haute résolution et la capacité à imprimer des motifs à l’échelle micrométrique sont des critères
importants du cahier des charges que nous avons défini dans cette thèse. Néanmoins, la perspective
de réaliser des modèles de microenvironnements représentatifs de tissus réels nécessite également de
considérer la réalisation d’échantillons volumineux (plusieurs mm3 à plusieurs cm3) dans un temps
compatible avec les contraintes de production. Or, réduire la dimension du faisceau laser pour améliorer
la résolution induit une augmentation du nombre de vecteurs nécessaires pour insoler l’ensemble du
volume de la structure recherchée, et naturellement une augmentation du temps total d’impression.
Dans le cas de la bioimpression une contrainte temporelle supplémentaire est liée au temps permettant
de conserver une bonne viabilité cellulaire. Nous avons donc souhaité caractériser les temps d’impression
caractéristiques et corréler les vitesses de déplacement décrites ci-dessus à une vitesse volumétrique,
plus représentative du temps de fabrication d’un dispositif donné.

La vitesse volumétrique Vvolumétrique peut s’exprimer comme suit, avec v la vitesse de déplacement
de la tête, hauteur la hauteur d’une ligne imprimée et largeur la largeur d’une ligne imprimée :

Vvolumetrique = v · hauteur · largeur (5.11)

Figure 5.9 – Étude de la vitesse volumétrique en fonction de la puissance et de la vitesse de dépla-
cement, basée sur les données en Fig. 5.8

Deux stratégies peuvent être considérées pour optimiser la vitesse d’impression volumétrique :
— Soit augmenter la vitesse d’impression en ajustant la puissance pour maintenir une dose au-

dessus de la valeur seuil. Cette approche est limitée en premier lieu par la puissance maximum
délivrable par la fibre optique et en second lieu par les capacités de déplacement de la platine
motorisée.

— Soit augmenter la puissance laser à vitesse constante afin d’augmenter la largeur des structures
imprimées et ainsi augmenter la vitesse d’impression volumétrique. L’élargissement des structures
impacte implicitement la résolution d’écriture et requiert d’adapter la puissance aux dimensions
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minimum des structures à imprimer.
Afin d’identifier le meilleur compromis entre ces deux approches, nous avons repris les données

décrivant l’évolution de la largeur des structures imprimées en fonction de la vitesse et de la puissance,
et représenté l’évolution de la vitesse volumétrique pour une hauteur de couche donnée de 50 µm.
Le graphique 5.9 reprend les résultats de l’expérience précédente (Fig. 5.8) en calculant la vitesse
volumétrique.

Nous observons que les vitesses volumétriques maximales sont obtenues à haute vitesse de déplace-
ment. En effet, la vitesse volumétrique est proportionnelle à la vitesse de déplacement (eq. 5.11) alors
qu’une dépendance logarithmique a été observée avec la largeur des structures (eq. 5.10). Nous avons
donc privilégié les impressions à hautes vitesses qui permettent de conserver une résolution proche de
la valeur limite (20 - 30 µm).

Augmenter la hauteur permet d’augmenter la vitesse volumétrique si la structure le permet. Néan-
moins, l’augmentation des facteurs de forme des structures imprimées peut être une limite, notamment
pour les hydrogels et les matériaux de faibles modules de conservation. Par exemple, la figure 5.15.A.ii,
présentée dans la partie sur les objets 2.5D, montre des lignes avec un rapport de forme de 5.5 qui
s’affaissent. Nous pouvons estimer qu’imprimer des lignes plus larges permettraient de les imprimer à
une plus grande hauteur tout en gardant un rapport de forme identique. Nous pourrions donc aussi
jouer avec le dernier paramètre de l’équation de la vitesse volumétrique : la hauteur h. Au final, il
revient à chaque expérimentateur de choisir les variables adaptées pour son expérience en fonction du
temps disponible, de la résolution requise, des propriétés mécaniques du matériau et des facteurs de
forme recherchés.

5.3.3.2 Vers une méthode d’impression multirésolutions

L’augmentation de la puissance laser permet d’augmenter la largeur de trait par un effet de surdo-
sage, mais cette stratégie ne permet pas de l’améliorer de façon significative. Une stratégie alternative
consiste à utiliser des faisceaux lumineux de tailles variables et d’adapter la résolution d’impression
aux dimensions des motifs désirés. En choisissant un faisceau optique plus large notamment, nous
pouvions profiter d’une largeur d’écriture plus importante tout en conservant une dose d’écriture à la
valeur seuil. Cette approche permet d’augmenter la vitesse volumétrique sans sacrifier la vitesse de
déplacement.

Nous avons traduit cette solution en intégrant un commutateur optique (5.1.3) qui permet d’al-
terner entre deux fibres optiques focalisées à des distances différentes et donc offrant des largeurs de
faisceaux de tailles différentes au sein de la zone de réticulation. La commutation entre les deux lignes
optiques est programmée via le logiciel de pilotage qui permet d’adapter la résolution aux tailles de
motifs désirés.

(a) Réseaux de lignes imprimées avec deux
résolutions avec deux fibres optiques différentes

(b) Surfaces imprimées avec deux résolutions avec
deux fibres optiques différentes

Figure 5.10 – Impression avec deux fibres optiques

Les figures suivantes (Fig. 5.10) montrent quatre réseaux de lignes imprimées dans ces deux confi-
gurations. Les lignes haute résolution mesurent 31 µm de large et les lignes basse résolution mesurent
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152 µm de large, soit un facteur 5 entre les deux configurations.

5.4 Influence de structures préexistantes sur l’impression
Dans les deux parties suivantes, nous souhaitons montrer que le processus de réticulation n’est

pas impacté par les modifications éventuelles des écoulements dues à la présence de structures en
cours de construction. Une fois l’ensemble de ces analyses effectuées, nous pourrons mettre à profit les
connaissances accumulées pour la création d’objets 3D.

5.4.1 Impression en flux en présence de structures réticulées
Les simulations présentées précédemment (voir chapitre 4) ont été réalisées en considérant la tête

d’impression positionnée au-dessus du substrat, sans autre élément géométrique. Cette configuration
simplifiée nous a permis d’identifier et de quantifier l’impact des principaux paramètres de l’impression.
Toutefois, la présence de structures 3D préalablement imprimées ou de structures en construction
pourrait potentiellement modifier la cartographie des écoulements et induire des modifications des
vitesses effectives des solutions. De façon plus globale, nous avons souhaité évaluer l’impact de la
vitesse d’écoulement sur le processus de photo-polymérisation.

La tête d’impression, contenant la source lumineuse, est en mouvement par rapport au substrat.
Par ailleurs, la solution elle-même est en mouvement par rapport au substrat et à la tête d’impression
sous l’influence des canaux d’injection et d’aspiration. En conséquences, deux questions se posent dans
cette configuration :

— Quelle est la vitesse d’écoulement dans la zone d’illumination ?
— Quel est l’impact de la vitesse du fluide sur le processus de polymérisation dans la zone exposée ?
— Quel est l’impact de structures pré-existantes ou en cours d’impression sur la distribution spatiale

des flux et sur le processus de polymérisation.
Pour répondre à ces questions, nous avons choisi une approche basée sur des simulations numériques.

Nous avons modélisé les flux microfluidiques dans la zone d’illumination i) sur une surface plane,
exempte de structures, ii) au cours de l’impression d’une ligne isolée et iii) au cours de l’impression
d’une structure étendue, composée de plusieurs lignes parallèles juxtaposées (voir Fig. 5.11).

5.4.2 Analyse des simulations
La figure 5.11 présente les résultats des simulations de l’influence de la présence des structures, en

cours d’impression ou déjà imprimées, sur la distribution spatiale des flux. La vitesse de déplacement
de la tête par rapport au support est de 0.1 mm/s, ϕin = 25 µl/min, Rϕ = 5.

Lors du commencement de la polymérisation d’une structure, aucun objet n’est en place pour
modifier l’écoulement fluidique, ce qui correspond à la situation A sur la figure 5.11. Nous observons une
vitesse de la solution dans la simulation témoin de 0.3 mm/s (moyenne dans la zone de polymérisation)
avec un maximum à 0.43 mm/s (mesurée à mi-hauteur). La circulation des flux modifie donc la vitesse
du fluide relativement à la tête avec une valeur triple par rapport à la vitesse de déplacement de la
tête par rapport au support (v = 0.1 mm/s). Pour l’impression des premiers blocs de structures, ce
phénomène est à prendre en compte. Pour compenser la trop grande vitesse de la solution, nous avons
ajouté la capacité d’attendre de façon stationnaire à l’allumage du laser avant de se déplacer pour
créer la ligne. La valeur typique d’attente est de 0.2 s. Cette étape permet d’assurer la polymérisation
du premier point.

Lors du déplacement de la tête, une ligne est créée à partir de ce premier point dans l’axe de
déplacement, ce qui modifie les écoulements (voir Fig. 5.11.B). La vitesse d’écoulement dans la zone
de polymérisation chute à 0.153 mm/s. Si nous considérons maintenant l’impression d’une surface
étendue (voir Fig. 5.11.C), plusieurs lignes sont imprimées parallèlement. Au point de polymérisation,
l’écoulement est limité sur deux cotés. La vitesse d’écoulement dans la zone de polymérisation est alors
de 0.142 mm/s.

Nous voyons que la présence de structures en cours d’impression diminue l’impact de la circulation
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forcée via l’injection et l’aspiration, au profit du mouvement de la tête par rapport au substrat et aux
structures déjà imprimées (v = 0.1 mm/s).

Figure 5.11 – Influence de structures déjà imprimées sur la vitesse de la solution dans la zone
de polymérisation. Résultats obtenus par simulations Comsol avec Zgap = 50 µm, v = 0.1 mm/s,
ϕin = 25µl/min, Rphi = 5. (i) Schéma 3D pour la caractérisation de l’influence de structures en cours
d’impression. (ii-iii) Vélocité de la solution dans le plan XY à mi-hauteur entre le substrat et la tête.
En bleu, les vélocités les plus faibles, en rouge les vélocités les plus élevées et en blanc les structures
en cours d’impression. (A) Témoin sans structure. (B) Influence d’une ligne en cours d’impression. (C)
Influence d’une surface en cours d’impression.

Lors de l’impression, le déplacement continu de la tête positionne la zone de polymérisation au-
dessus d’un nouvel élément de matériau non-polymérisé, à la suite de l’objet polymérisé. Cet élément
est grandement ralenti par les parties déjà imprimées. De plus, la polymérisation n’est pas instantanée
et le déplacement est continu. Donc le fluide augmente progressivement son degré de réticulation depuis
son entrée dans la zone illuminée jusqu’au moment où il est mécaniquement stable, au bout de la ligne
en cours de polymérisation. Ce phénomène continu augmente sa viscosité progressivement dans la zone
de polymérisation. La vitesse de l’élément de matériau, par rapport au substrat, diminue jusqu’à zéro
lorsque l’élément se solidifie au contact de l’objet déjà polymérisé. Ce phénomène augmente l’influence
du déplacement de la tête (qui ne dépend pas du matériau) par rapport à l’influence des écoulements
fluidiques.

Nous pouvons voir sur la figure 5.8 que la largeur quasi-constante des lignes imprimées pour une
valeur stable de P/v confirme cette idée. Cela prouve que la vitesse de déplacement de la tête v est
aussi importante que la puissance P, sans altération par le déplacement fluidique de la solution. Ce
point prouve aussi la décorrélation entre l’acheminement du matériau et la méthode de polymérisation.

5.5 Influence de la transparence des matériaux
Dans le paragraphe précédent, nous avons montré que la présence de structures en cours d’impres-

sion ne perturbe pas de façon significative le processus d’écriture par photopolymérisation. Dans le
paragraphe ci-dessous nous souhaitons aborder les questions d’absorption optique des matériaux et
évaluer l’impact de ce paramètre sur la cinétique du processus de polymérisation.
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Dans le concept 3D-FlowPrint, l’épaisseur du matériau polymérisé est définie par son confinement
entre le substrat et la tête d’impression. Notre objectif est de pouvoir réaliser des structures de hau-
teurs variables, comprises typiquement entre 10 µm et 1 mm. Il convient d’analyser l’atténuation du
faisceau due à l’absorption du matériau qui pourrait impacter la distribution de l’énergie suivant l’axe
z et causer des inhomogénéités, voire empêcher d’atteindre le seuil de polymérisation sur les couches
les plus profondes. Ce phénomène est à la base du mécanisme de polymérisation frontale (front wave
polymerization) qui est décrit ci-dessous.

5.5.1 Modèles de polymérisation frontale

5.5.1.1 Modèle simplifié de la polymérisation frontale

La polymérisation frontale est un phénomène observé lors de la polymérisation d’un volume de
matériau absorbant illuminé par une source lumineuse depuis une surface. Lorsque l’énergie seuil est
atteinte, la polymérisation commence à cette surface, car la puissance optique reçue dans cette zone est
nominale. L’intensité I du faisceau lumineux, et donc l’énergie E distribuée dans le matériau diminue
au fur et à mesure de la pénétration du faisceau. Puis, plus le temps augmente, plus l’énergie distribuée
augmente avec un rapport proportionnel (voir eq. 5.14)

Dans notre cas (sans additif absorbant), nous pouvons considérer que l’absorption principale pro-
vient du photo-initiateur qui a pour but d’absorber la lumière traversante. Nous considérons une
situation stable avec une insolation depuis une surface, sans flux de matériau. Considérant une inten-
sité I0 du faisceau incident, et une exposition à vitesse de déplacement nulle, l’intensité suivant l’axe
de pénétration (z) peut être corrélée au temps t d’exposition, à la concentration en espèce C et à
l’absorption molaire associée ϵ suivant l’équation suivante :

log(I(z)
I0

) = ϵ · C · z (5.12)

I(z) = I0 · 10−ϵ·C·z (5.13)

E(z, t) = I(z) · t (5.14)

Pour t · I0 ≥ Eseuil, Eseuil = E(zi, ti), où {zi, ti} sont couplés (5.15)

Pour un temps d’exposition t fixé, l’énergie distribuée diminue suivant l’axe Z depuis la surface
avec E0(t) = I0 · t jusqu’à la constante énergétique du seuil de polymérisation et la valeur limite
Eseuil = E(zfront, t) = I(zfront) · t. Plus l’insolation est longue, plus I(zfront) peut être faible et donc
plus zfront est grand. Le seuil de polymérisation est alors atteint plus en profondeur. Il y a donc un
front de polymérisation temporel depuis la surface vers le volume du matériau.

Profondeur polymerisee = z(t) =
log

(
I0·t

Eseuil

)
ϵ · C

(5.16)

Dans cette équation, nous voyons que la profondeur de matériau polymérisé augmente avec une dé-
pendance logarithmique du temps d’exposition t. Cette étude simple de la polymérisation frontale sup-
pose les approximations suivantes. Nous considérons que le principal absorbant est le photo-initiateur
et que sa concentration reste constante tout au long de la réaction. L’absorption ϵ de la solution est
donc considérée comme constante dans le temps. Nous considérons également qu’il existe un seuil de
Doseseuil à partir duquel le seuil de polymérisation est atteint, pour une concentration en hydrogel
donné. A partir de ce seuil, le matériau est capable de maintenir sa forme. Pour autant, une fraction
est polymérisée. Au-delà de ce seuil, le taux de polymérisation augmente encore avec la dose, mais
nous nous intéressons ici seulement au seuil de polymérisation.
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5.5.1.2 Modèle prenant en compte la cinétique des réactions chimiques dans le méca-
nisme de polymérisation frontale

On peut considérer des modèles plus complexes dans lesquels nous considérons l’évolution de la
concentration de photo-initiateurs (PI) dans le temps en considérant leur dégradation par photo-
activation et leur fixation dans l’hydrogel. Le nombre de photo-initiateur en forme pré-photo-réaction,
post-photo-réaction et fixé sur le polymère est pris en compte, ainsi que l’absorption de chaque forme.
Les cinétiques de ces réactions sont sujettes aux constantes de réaction k.

L’efficacité quantique klumiere sur P I , fait le lien entre l’absorption de la lumière par la molécule
et sa réaction chimique. La première étape de la réaction est l’activation du photo-initiateur par la
lumière. Cette équation fait apparaître l’absorption de la lumière ϵ · I(z) par le photo-initiateur, que
l’on retrouve dans l’atténuation de l’intensité lumineuse (eq. 5.12). La seconde étape est la création
et la consommation de la forme active du photo-initiateur. La troisième étape est la polymérisation
de l’hydrogel. On considère ici un rapport linéaire entre les concentrations en espèces disponibles et le
nombre de réactions.


∂Cinitial

P I (z,t)
∂t = −Cinitial

P I (z, t) · ϵ · klumiere sur P I · I(z)
∂Cradicalaire

P I (z,t)
∂t = − ∂Cinitial

P I (z,t)
∂t − Cradicalaire

P I (z, t) · Cnon−polymerise
hydrogel · kP I sur hydrogel

∂Cpolymerise
hydrogel

(z,t)
∂t = − ∂Cnon−polymerise

hydrogel
(z,t)

∂t = Cradicalaire
P I (z, t) · Cnon−polymerise

hydrogel · kP I sur hydrogel

(5.17)

Pour améliorer le modèle, on considère maintenant que les coefficients d’absorption molaire du
photo-initiateur avant et après réaction sont différents. On peut aussi considérer l’absorption de l’hy-
drogel, qui peut, elle aussi, avoir deux valeurs suivant son état. De manière générale :

I(z) = I0 · 10
−

∑
espece i

∫ z

0
ϵi·Ci(z,t)·z

(5.18)

Ce dernier type de modèle est particulièrement utile si la solution de photo-polymères avant ré-
action est très absorbante, et la forme photo-réagie l’est beaucoup moins. Dans ces cas, à t = 0 s, la
lumière ne peut traverser qu’une fine couche du matériau, qu’elle polymérise. Cette couche devient
alors quasi transparente, ce qui permet à la lumière de progresser plus profondément et de polymériser
la couche suivante. Un phénomène de polymérisation frontale par différence de coefficient d’absorption
est alors en place.277, 278

Ces phénomènes de polymérisation frontale sont utilisés en lithographie par niveau de gris (Grays-
cale en anglais). L’objet est insolé de manière non uniforme afin de le façonner en 2.5 dimensions.
C’est la profondeur à laquelle le seuil de polymérisation a été atteint en chaque point qui détermine
son épaisseur. Une autre possibilité est d’insoler un objet fin afin que le seuil de polymérisation soit
atteint sur l’entièreté. On joue alors sur son niveau de polymérisation qui modifie les propriétés méca-
niques par zones de l’objet. En créant des contraintes non-uniformes, l’objet peut se plier et passer de
2D à un origami 3D.212 Bien que ces phénomènes soient intéressants, notre approche de photopolymé-
risation avec un laser dans une tête d’impression n’a pas vocation à être appliquée à ces applications.
Ces modèles nous permettent par contre de vérifier la potentielle présence de polymérisation frontale.

5.5.2 Analyse numérique d’une potentielle polymérisation frontale dans le
cas de 3D-FlowPrint

À la suite des modèles théoriques, nous souhaitons évaluer l’influence de la polymérisation frontale
dans nos expériences, à travers l’absorption des espèces présentes et de la profondeur typique de
polymérisation. Dans cette analyse, nous négligeons la diffusion optique qui peut diminuer localement
l’intensité lumineuse en la propageant dans plusieurs directions de l’espace.

L’absorption ϵ du PEGDA279 et de l’eau280 à 405 nm sont négligeables dans les ordres de grandeur
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en jeux (< 1 (mol/l)-1 ·cm-1). L’absorption ϵLAP du LAP vaut respectivement 25 et 50 (mol/l)-1 ·cm-1

avant et après photo-réaction.81 Notre concentration typique en photo-initiateur dans du PEGDA est
de 0.01% w/V. Avec une masse molaire de 294.21 g/mol, cela donne une concentration molaire en
photo-initiateur CLAP de 3.4·10-4 mol/l. Nous pouvons donc calculer l’absorption du photo-initiateur
d’après l’équation 5.12 :

I(z = 500µm)
I0

= 10−CLAP ·ϵLAP ·z = 10−3.4·10−4mol/l·50(mol/l)−1·cm−1·0.05cm = 99.8% (5.19)

L’analyse montre que, dans notre configuration, l’absorption du photo-initiateur est négligeable à
405 nm. Si nous considérons une épaisseur maximale de matériau z de 500 µm, les pertes sont de 0,2%.
Nous pouvons donc affirmer que ce phénomène est négligeable dans nos expériences.

Dans le cas d’une solution à 20% de GelMA, nous avons mesuré un coefficient d’absorption
C20% GelMA · ϵGelMA de 0.138 cm-1. En considérant une profondeur z de 500%, nous obtenons une
absorbance de 1.6% que nous considérons aussi comme négligeable.

I(z = 500µm)
I0

= 10−C20% GelMA·ϵGelMA·z = 10−0.138cm−1·0.05cm = 98.4% (5.20)

Cette analyse numérique a été effectuée à 405 nm. Si nous avions souhaité travailler à 365 nm, la
situation aurait été légèrement différente. En effet, ϵLAP,365nm = 200cm−1 · (mol/l)−1 et C20% GelMA ·
ϵGelMA,365nm = 0.328cm−1. L’absorbance du LAP vaut alors 0.8% et celle du GelMA 3.8%.

Pour une épaisseur de matériau jusqu’à 500 µm, à 405 nm ou 365 nm, l’absorbance des solutions
est inférieure à 5%. Nous considérons donc que ce phénomène est négligeable et que nous n’avons donc
pas à modifier l’intensité optique pour polymériser, quelque soit la hauteur pour 0 µm < z < 500µm.

5.6 Création de pièces 2D, 2.5, 3D et multimatériaux

À ce stade du manuscrit, nous pouvons enfin nous plonger dans la description des objets imprimés.
Après un long développement méthodologique, une analyse théorique et expérimentale de l’impact des
paramètres fluidiques et optiques sur la polymérisation, et une identification des paramètres d’impres-
sion, notre ambition est de réaliser plusieurs preuves de concept d’impressions depuis des structures
simples tels que des réseaux de lignes isolées, des objets étendus dans des configurations 2D dont à
forts rapports d’aspect puis des structures multicouches 3D. Nous conclurons enfin sur la capacité du
système à réaliser des impressions multimatériaux. La majorité de ces expériences ont été réalisées en
PEGDA. La partie 5.6.1 s’intéressera à la transposition des méthodes d’impression au GelMA.

5.6.1 Objets 2D en PEGDA et GELMA et caractérisation de la résolution
d’impression

Dans cette partie, nous décrivons des objets planaires en PEGDA et en GelMA. Nous prouvons le
contrôle expérimental jusqu’à la polymérisation de ligne de 10 µm ou d’objets de 2 mm de large.

Réseaux de lignes en PEGDA et haute résolution Les résultats de l’image 5.12 sont formés
de solutions de PEGDA, imagés principalement avec des nanoparticules fluorescentes. Les objets les
plus simples sont des réseaux de lignes, comme ceux du schéma d’introduction (voir Fig. 2.3) et 5.10
et ceux utilisés pour l’analyse de la dose dans la partie 5.3.

Sur la figure 5.12.A, les structures ont été observées en microscopie confocale. Nous pouvons ap-
précier la faible rugosité de lignes, à la fois sur les parois latérales, mais aussi sur la surface supérieure
des lignes. L’aspect granulaire provient la présence des nanoparticules fluorescentes en dispersion dans
le matériau (concentrées à 0,01% en volume).

Les figures B et C montrent des réseaux de lignes avec une période (hatching) variable de 100 à 30
µm (B) et de 150 à 40 µm (C). Nous pouvons apprécier la résolution d’impression à la fois concernant
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Figure 5.12 – Images d’impressions 2D simples en PEGDA. A) Réseau de lignes en PEGDA chargées
en nanoparticules vertes. Imagés en confocal. Vue de haut, coupe et 3D. B-C) Deux réseaux de lignes
en PEGDA avec distance interligne (hatching) décroissante. Images MEB et fluorescente. D) Images
optiques de deux lignes en PEGDA en haute résolution, haute de 50 µm. La plus fine gondole, car son
rapport de forme est très grand (≃ 7 µm)

la largeur des lignes (30 et 25 µm) ainsi que dans les intervalles entre lignes. Aucun chevauchement
n’est observé jusqu’à une période de l’ordre de la largeur des lignes.

L’image D démontre la capacité à imprimer des lignes en dessous de 10 µm. Avec une fibre réglée
à cet effet, nous avons pu atteindre une largeur de ligne de 7 µm pour une hauteur de 50 µm. Nous
démontrons ici l’un des deux objectifs de la plateforme, c’est-à-dire l’impression à 10 µm de résolution.
Le second objectif étant l’impression multimatériaux.

A cette échelle, le rapport de forme (hauteur divisé par largeur) vaut environ 7, ce qui ne permet pas
de maintenir la forme de l’objet. C’est pourquoi nous le voyons gondoler. En augmentant légèrement la
puissance, nous obtenons une ligne large de 15 µm qui elle est stable (rapport de forme de 3.3). Nous
estimons que si le besoin se présente, nous pourrions utiliser une fibre avec une lentille plus focalisante
pour obtenir par exemple un spot de 1 µm. En diminuant la hauteur de la tête, nous pensons être
capables d’imprimer des lignes jusqu’au micromètre de largeur à des hauteurs inférieures à 10 µm. De
manière générale, nous n’avons pas cherché une résolution si basse, car nos objectifs en biologie ne le
demandaient pas.

Nous pouvons voir sur la figure 5.12.B qu’en réduisant la valeur de hatching, c.a.d. en réduisant la
distance entre lignes, jusqu’à environ 90% de la valeur de la largeur d’une ligne, nous sommes capables
d’imprimer des surfaces continues. Il s’agit de la stratégie usuelle en SLA pour la création d’objets
surfaciques puis volumiques (par l’impression de couches successives).

Impression de motifs étendus en PEGDA La figure suivante (5.13) présente toujours des struc-
tures en 2D, mais plus complexes. De réseaux de lignes dans un seul axe, nous passons à des impressions
dans le plan XY, suivant plusieurs directions et formant des structures sous différentes orientations
d’écriture. Ces objets sont réalisés en PEGDA, imagés principalement avec des nanoparticules fluores-
centes.
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Figure 5.13 – Images d’impressions 2D complexes en PEGDA, imagées en fluorescence avec micro-
particules rouges (A-D) ou en image optique (E). A) Deux triangles imbriqués en PEGDA. Lignes
larges de 70 µm et longues de 750 µm. B) Éventail en PEGDA prouvant la capacité à imprimer à 360°.
Lignes larges de 70 µm, longues de 1 mm avec un angle interlignes de 18°. C) Quadrillage en PEGDA
prouvant la capacité à imprimer malgré la présence des lignes orthogonales. Lignes larges de 40 µm et
longues de 1mm. D) Croix occitane prouvant notre attachement à notre région natale et notre capacité
à imprimer des objets millimétriques en deux dimensions. Objet large de 3mm·3mm. E) Objet pour la
structuration de surface et le guidage du développement de sphéroïdes (voir partie 6.1.3). Objet large
de 2.5mm·1.75mm.

Les figures 5.13.A-B montrent deux structures dont les impressions ne se sont pas faites dans l’axe
habituel aspiration → injection. Nous démontrons ici la capacité de la tête d’impression à garantir un
approvisionnement de matériaux et des conditions de réticulation dans toutes les directions du plan.
La figure C prouve la capacité à imprimer des structures dans les deux axes et que la présence de struc-
tures orthogonales pré-existantes ne perturbe pas la réticulation. Nous observons un élargissement sur
les figures B et C (de l’ordre de 25%) par la sur-polymérisation en fin de lignes due à un léger décalage
de temps entre l’arrêt de la platine et l’arrêt du laser. La figure A démontre aussi qu’il est possible
d’écrire des structures fermées sans perturbation de l’approvisionnement, ce qui est détaillé dans la
partie 5.6.5.

Les figures D et E sont des objets plus étendus, de tailles millimétriques, toujours en deux dimen-
sions, de 3mm·3mm et 2.5mm·1.75mm. Ces images démontrent la capacité à imprimer des structures
étendues avec un bon contrôle du démarrage et de l’arrêt de la polymérisation. Sur la figure D, nous
pouvons apercevoir la discrétisation due à l’impression ligne par ligne dans la partie centrale. Il est
possible de réaliser un contourage pour améliorer cette rugosité de bord comme sur la figue E. La figure
E a servi à guider le développement et l’étalement de sphéroïdes, comme développé dans la partie 6.1.3.

Ces structures 2D nous ont permis de réaliser une première preuve de concept, de valider les pa-
ramètres instrumentaux et la stabilité de l’impression. Il s’agit d’une étape intermédiaire avant la
transposition du procédé vers l’impression de structures multicouches et vers la structuration 3D.
Néanmoins, comme nous le montrerons plus loin dans le manuscrit, la structuration de surface a des
applications en elle-même. Celles que nous avons choisies sont les études du développement de cultures
cellulaires ou d’étalement de sphéroïdes en environnement contraint (Voir partie 6.1).
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Impression de structures en GelMA Nous souhaitons aussi présenter des structures en GelMA.
En comparaison du PEGDA, le GelMA présente une rigidité réduite et donc une stabilité mécanique
plus faible. Il est aussi plus compliqué à imager. Nous ne présenterons donc que des structures 2D du
GelMA ainsi que quelques objets multimatériaux dans les paragraphes suivants.

Figure 5.14 – Structures en GelMA, imprimées à travers une bulle d’air, observées en fluorescence.
Solution : 20% de GelMA, 0.05% de LAP, 0.01% de nanoparticules. A) Réseau de lignes avec augmen-
tation progressive de la dose. B-C) Impression de lignes unies pour créer des surfaces. D) Impression
du mot GelMA, une métonymie en impression.

La figure 5.14 illustre une séquence d’impression du GelMA imprimée à travers une tête d’impression
avec bulle d’air de quatrième génération. La figure A est un exemple de calibration de la puissance en
début d’impression avec augmentation progressive de la dose de 5000 à 40000 mJ/cm2. Les lignes trois
et quatre sont bien imprimées avec une largeur de 200 et 250 µm. Nous avons donc décidé de travailler
à 15000 et 20000 mJ/cm2.

Nous avons pu constater un gonflement important (un facteur 2 a été déterminée par analyse
dimensionnelle) des lignes de GelMA au moment du rinçage par de l’eau déionisée. Malgré ce biais,
nous n’avons pas été capables de reproduire les résolutions obtenues avec le PEGDA.

Les figures 5.14.B-C montrent des lignes jointes. Ces tests permettent de caractériser la distance
interligne nécessaire (B : 100 µm, C : 150 µm) pour une dose donnée (respectivement 15000 et 20000
mJ/cm2) afin d’obtenir une surface unie. L’idée étant ensuite de créer un objet plus complexe en deux
ou trois dimensions.

Pour finir, la figure E est une projection 3D de la métonymie. L’objet est sa matière. Le GelMA
imprime GelMA. C’est avant tout une figure à but de démonstration plutôt qu’utile.

5.6.2 Impression de structures 2.5 D monocouche

Nous avons maintenant caractérisé l’impression dans le plan XY. Maintenant, nous devons donc
caractériser les impressions dans l’axe Z. Nous avons imprimé des structures 2.5D en PEGDA. Nous
entendons par 2.5D une structure dans laquelle tous les éléments n’ont pas la même hauteur, mais où
le laser n’est passé qu’une fois en chaque point du plan.

Nous avons imprimé des réseaux avec des hauteurs croissantes présentés sur la figure 5.15. Pour un
réseau donné, chaque ligne est imprimée en un seul passage avec les mêmes caractéristiques, excepté
la hauteur. Nous profitons de la capacité de polymérisation sur toute la hauteur entre la tête et le
substrat, et de la faible absorbance de la solution (voir partie 5.5), pour ne pas avoir à imprimer en
plusieurs passages des lignes hautes (jusqu’à 400 µm). Profitant d’une précision de placement à l’échelle
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du micromètre sur la position verticale de la tête, nous pouvons créer des motifs avec une résolution
en Z inférieure à 10 µm.

Figure 5.15 – Réseaux de lignes en PEGDA pour contrôle de la hauteur des lignes. Imagés par MEB.
A) Réseaux de lignes avec altitudes croissantes de 0 à 400 µm par pas de 20 µm. Lignes larges de
47 µm avec des rapports d’aspect (hauteur / largeur) compris entre 0 et 5.5. B) Réseaux de lignes
avec altitudes croissantes de 0 à 400 µm par pas de 40 µm. Lignes larges de 58 µm avec des rapports
d’aspect (hauteur / largeur) compris entre 0 et 4.5. Images MEB (i, ii) et graphique des hauteurs
mesurées versus hauteurs commandées (iii).

Les figures 5.15.A-B montrent des réseaux de 10 et 20 lignes, hautes de 0 à 400 µm par pas de 20
ou 40 µm. Nous pouvons observer la faible rugosité de la surface supérieure des lignes, par exemple
sur la figure B.i.

Le séchage dû à l’observation sous vide au MEB conduit à une rétractation des objets en hydrogel.
Ce phénomène est particulièrement visible en début et fin de ligne, car la contraction s’accumule dans
l’axe de la ligne. Le graphique en figure C.i montre l’écart entre la mesure de la hauteur et la commande
de hauteur. Nous observons une bonne régularité des points et nous trouvons une courbe de régression
de la forme hmesuree = hcommandee · 69% avec un R2 = 99.2 %.

La figure 5.16.A montre une échelle en PEGDA dont les barreaux ont une hauteur croissante.
Les barreaux mesurent 120 µm de large avec une variabilité inférieure à 5% en fonction des lignes.
Cela démontre qu’il est possible d’imprimer des lignes de largeurs constantes entre environ 100 et 300
µmde haut, pour des rapports d’aspect de 0.75 à 2.4. Nous pouvons voir que les deux grandes lignes
orthogonales, imprimées en premières, ne gênent pas la polymérisation des suivantes.

De manière équivalente à la figure 5.16.A, la figure 5.16.B montre des réseaux de lignes entrecroisées
à plusieurs hauteurs. Là non plus, les lignes à 60 µm n’ont pas empêché l’impression de celles à 120
µm ni à 180 µm. Enfin, l’image C montre cinq carrés imbriqués. Nous pouvons voir leur contraction,
vraisemblablement due au séchage pour accomplir des images MEB.

5.6.3 Impression de structures 3D multicouches
Dans cette partie nous avons souhaité démontrer les capacités d’impression 3D de la plateforme

en exploitant un processus d’impression multicouches. Les premières preuves de concept réalisées sont
données dans la figure 5.17. Les objets sont de taille millimétrique et ont demandé plusieurs heures
d’impression (entre une et quatre heures).

La première structure (Fig. 5.17.A) met en avant la capacité à imprimer des objets à hauts rapports
de forme (ici, 3.5). Grâce à un contour autour de chaque couche, l’aspect de la structure est lisse. Le
contour fait le tour des lignes parallèles d’une couche et lisse la discrétisation de ces lignes. Les interfaces
entre les couches sont peu ou pas visibles ce qui témoigne d’une bonne cohésion entre ces dernières. La
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Figure 5.16 – Structures 2.5D en PEGDA et caractérisation en Z. A) Réseaux de lignes croisées
observés en microscopie fluorescente. Largeur de ligne : 120 µmet rapport d’aspect maximal = 2.4.
i) vue du plan XY. ii) coupe dans le plan YZ. iii) vue 3D. iv) coupe dans le plan XZ en dehors de
l’axe d’une grande ligne. v) coupe dans le plan XZ sur l’axe d’une grande ligne. B) Réseaux de lignes
croisées observés en microscopie fluorescente. Lignes à 60 µm de haut imprimées en premier et lignes
à 120 µm et 180 µm imprimées ensuite. Largeur de ligne : 45 µmet rapport d’aspect maximal = 4. C)
Carrés imbriquées imprimés avec hauteurs croissantes vers le centre. Hauteurs : 50, 100, 150, 200, 250
µm. Largeur de ligne : 50 µmet rapport d’aspect maximum : 5. Observés en MEB. i) vue large. ii) vue
proche.

stabilité mécanique de la structure associée à son rapport de forme montre également que les forces
d’adhésion entre couches sont suffisantes pour réaliser des structures de hautes dimensions (3 mm de
haut ici).

La seconde structure (Fig 5.17.B) est inspirée du temple mexicain Chichen Itza. Nous observons une
rugosité importante à la périphérie de la structure qui témoigne de l’impression des lignes successives.
Il est aussi possible de voir la différence majeure entre les deux axes du plan XY. La face droite de
l’objet est colinéaire à l’axe d’impression alors que la face gauche correspond au début des lignes.

La troisième structure (Fig 5.17.C) est inspirée d’une structure Yin-Yang et est constituée de trois
parties. La première constitue le socle rond comprenant à la fois le Yin et le Yang. La deuxième ne
comprend qu’un seul des deux éléments. La troisième est formée par les deux cercles. La déshydratation
imposée par l’observation au MEB a créé des défauts visibles sur la figure 5.17.C.i. Malgré ces défauts,
nous observons que les trajectoires correspondant aux formes arrondies (les contours) sont respectées
et témoignent de la capacité de la plateforme à réaliser des trajectoires complexes. Il est également
intéressant de noter que le remplissage des zones centrales offre une faible rugosité ce qui témoigne de
la stabilité du positionnement en Z de la tête d’impression lors de l’impression d’une couche.

La figure suivante (Fig. 5.18) est une première tentative de réalisation de structure intestinale
composées de villosités (en relief) et de cryptes (invaginations). Justine Creff, précédemment doctorante
au sein de l’équipe, a prouvé que la structuration 3D était vitale pour le bon développement de cultures
de tissus intestinaux.52 Nous avons souhaité créer un objet de 2.25 mm ·2.25 mm de large et haut
de 800 µmformé en 8 couches. La largeur des lignes est de 50 µm. Les villis mesurent 500 µm de haut
avec une largeur de 500 µm. Les cryptes ont une profondeur de 200 µm et une largeur de 100 µm. Les
dimensions réelles sont légèrement différentes. L’objet a été imprimé en sept heures.

Nous pouvons voir sur l’image optique que l’objet respecte de manière générale la géométrie sou-
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Figure 5.17 – Images MEB de structures millimétriques en PEGDA. Images des structures CAO en
haut à droite. A) Objet de type usine à trois cheminées avec grand rapport de forme, et imprimé avec
des contours autour de chaque couche. 3 mm de haut (15 couches) pour 0.85 mm de large, soit un
rapport d’aspect de 3.5. B) Pyramide maya Chichen Itza sans contour. Imprimé en 23 couches de 75
µm de haut pour une hauteur totale de 1.72 mm et une largeur de 1.4 mm C) Yin-Yang avec parties
arrondies. Dégradé par le séchage pour le MEB. 1.8 mm de large pour 350 µmde haut, imprimé en 9
couches. Vue large (i) et proche (ii). Imprimé avec des contours autour de chaque couche, bien visible
sur la figure (ii).

haitée. L’analyse dimensionnelle est fournie dans la légende de l’image. Après le séchage pour le MEB,
nous voyons que les cryptes ont leurs invaginations bien dessinées, bien que dans l’axe orthogonal
à l’impression les cryptes se resserrent. Ces structures ont servi à la culture de cellules cancéreuses
d’intestin Caco-2 (développé dans la partie 6.2).

5.6.4 Impression multimatériaux
Les deux objectifs majeurs de la plateforme étaient d’évaluer la résolution d’impression dans des

structures 2D et 3D. Dans cette partie, nous souhaitons atteindre le deuxième objectif de notre projet
et démontrer la possibilité de réaliser des impressions multimatériaux grâce au capacité d’injection
microfluidique de la plateforme.

5.6.4.1 Structures hétérogènes en PEGDA

Dans cette sous partie, nous avons utilisé des solutions de PEGDA pour réaliser nos preuves de
concept. La figure 5.19 montre six objets imprimés en changeant de solutions. Nous avons utilisé des
solutions de PEGDA chargées en nanoparticules fluorescentes rouges ou vertes (0.01% v/v) ou sans
nanoparticule. Nous avons utilisé la vanne M-switch (voir partie 2.1.2.3) qui nous permet d’alterner
entre les solutions photo-polymérisables et la solution de rinçage avec du milieu.
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Figure 5.18 – Objet en PEGDA mimant la structure intestinale avec des excroissances (villi) et
invaginations (cryptes). Sur la géométrie CAO, la pièce mesure 2.25 mm large et 800 µm de haut, les
villis mesurent 500 µm de haut et 375 µm de large et les cryptes mesurent 200 µm de haut et 100 µm de
large. La pièce a été imprimée en 8 couches de 100 µm. Pour la pièce imprimée, les dimensions totales
sont 2.25 mm de large et 685 µm de haut (contraction de 14% en hauteur), les villis mesurent 350 µm
·400 µm de large et 430 µm de haut et les cryptes mesurent 90 µm ·65 µm de large et 160 µm de
haut. Les cryptes se resserrent sur le plan de coupe XZ ce qui n’est pas le cas sur le plan de coupe YZ.
A) image optique observée du dessus. B) Image MEB avec vue 3D. C) Images confocales biphoton de
l’objet immergé dans de l’eau. Vues de coupe correspondantes aux traits pointillés sur l’image (A).

La vanne M-switch nous permet de changer de solutions mais aussi de nettoyer et rincer la tête, les
tubes et les appareils fluidiques avec les solutions adaptées avant et après l’impression. Cette stratégie
nous permet d’augmenter la robustesse de la plateforme en limitant les effets de colmatage dans les
différents éléments microfluidiques. Grâce à cela, nous avons pu imprimer des pièces pendant plusieurs
heures, ce qui était difficilement réalisable avant d’intégrer cette méthode.

Les figures 5.19.A-B montrent des lignes avec ou sans contact. Nous pouvons voir sur la figure A la
faible contamination croisée entre les différentes lignes. La figure B montre un réseau de lignes parallèles
au sein desquelles nous observons une légère contamination croisée avec le présence de nanoparticules
non spécifiques sur la surface des lignes. La figure C est une pyramide multimatériaux. Un changement
de solution a dû être opéré entre chaque couche, au contraire des figures A et B où un seul changement
a été nécessaire.

La figure D permet d’observer plus en détail une couche à travers cette croix surfacique. Nous
pouvons voir qu’il n’y a pas de contamination croisée. En revanche on observe clairement les multiples
passages laser qui montrent bien les effets de rugosité en bords de ligne. Ces effets pourraient disparaître
en réduisant le hatching et réalisant des contours.

La figure E montre un ensemble de carrés imbriqués. Les carrés ont été imprimés du plus grand
au plus petit, sans contamination croisée et sans problème de changement de la solution. La technique
utilisée est détaillée dans la partie suivante sur l’injection locale.

Enfin, la double hélice présentée en figure 5.19.F combine une large partie des capacités de la
plateforme. Cet objet est millimétrique (D = 1.85 mm, h = 0.5 mm) et multimatériaux. Il a demandé
environ 3h30 d’impression. Pour chaque couche, la vanne a changé deux fois de positions pour utiliser
les trois solutions. Cet objet prouve que nous sommes capables d’imprimer des structures complexes
avec des géométries internes particulières.
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Figure 5.19 – Images d’objets multimatériaux en PEGDA de plusieurs couleurs. A) Lignes en zigzag,
avec alternance de couleurs, observées par microscopie à fluorescence avec peu de contamination croi-
sée. Lignes larges de 90 µm et longues de 375 µm. B) Réseaux multimatériaux de lignes interdigitées,
observés en microscopie confocale. Lignes larges de 45 µm longue de 500 µm et période de 70 µm.
C) Pyramide 3D multimatériaux par succession de couches vertes et rouges, observée en microscopie
confocale. Structure large de 850 µmet haute de 500 µm. Une contamination en surface des couches
précédentes par les nanoparticules des nouvelles couches est visible (B-C). D) Croix planaire multi-
matériaux sans espace entre chaque vecteur montrant une faible contamination croisée, mais un bon
chevauchement entre vecteurs. Observée en fluorescence. Période entre les lignes de 28 µm. E) Car-
rés imbriquées multimatériaux, observés en fluorescence. Imprimés du plus grand vers le plus petit.
Largeurs des carrés : 2500, 2000, 1500, 1000 et 500 µm. F) Double hélice 3D multimatériaux de trois
couleurs : avec nanoparticules rouges, avec nanoparticules vertes, et sans nanoparticule (gris). Obser-
vée en fluorescence, image CAO et MEB. Sur l’image en fluorescence, nous pouvons voir le décalage
des ovoïdes rouges et verts au fur et à mesure des couches. Objet large de 1850 µmet haut de 500 µm.
Les hélices ont un diamètre de 570 µm.
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Les différents objets présentés sur l’image 5.19 démontrent la capacité d’impression multimatériaux
de la plateforme 3D-FlowPrint. Il s’agit du deuxième objectif à atteindre, avec la haute résolution
atteinte dans la partie 5.6.1. Nous avons montré la capacité d’imprimer des structures proches et
collées sans contamination.

5.6.4.2 Réalisation de structures hétérogènes en PEGDA et GelMA

Au-delà de l’impression de PEGDA de plusieurs couleurs, nous nous sommes intéressés à l’im-
pression de structures réellement hétérogènes. Dans cette partie, nous montrons des résultats de co-
impression de motifs dans deux matériaux hydrogels : le PEGDA et le GelMA. Comme abordé dans
la section 5.2, ces deux matériaux présentent un fort intérêt pour l’ingénierie tissulaire. Alors que le
PEGDA présente des capacités résolutives importantes et des propriétés non-adhésives pour les cel-
lules, le GelMA est un matériau dégradable, adapté à l’ensemencement et la prolifération cellulaire.

Nous avons utilisé les têtes de quatrième génération, avec l’impression à travers une bulle d’air,
nécessaire pour l’impression du GelMA. Afin de préserver les différentes vannes et débitmètres de dé-
pôt de GelMA sur leurs parois internes, nous avons réalisé les impressions de GelMA dans un système
simplifié sans régulation par les débitmètres et sans vanne. Le changement de solution a été effectué
manuellement.

Pour le PEGDA, nous avons commandé en pression avec Pin = 10 µl/min pour l’injection et Pout

= - 65 µl/min pour l’aspiration. Pour le GelMA nous avons commandé en pression avec Pin = 30
µl/min et Pout = - 200 µl/min. Nous avons travaillé à 37°C pour que le GelMA soit liquide. La hauteur
entre la bulle et le substrat est de 100 µm. La vitesse de déplacement de la tête est de 0.1 mm/s. La
puissance optique est (après soustraction des pertes, voir partie 5.1) 0.3 mW pour le PEGDA et 1.2
mW pour le GelMA.

La figure 5.20 présente les impressions réalisées lors d’une expérience PEGDA-GelMA. Le GelMA
est chargé en nanoparticules fluorescentes vertes à 0.01% v/v et le PEGDA est chargé en nanoparti-
cules fluorescentes rouges à 0.01% v/v. Les images A et B sont mono-couches alors que les images C
sont des superpositions de 4 couches.

Nous pouvons voir que les lignes du motif de PEGDA, du fait du contraste du matériau, sont
clairement visibles et permettent de distinguer les trajectoires laser. Au contraire, les motifs de GelMA
montrent une structure continue homogène, sans fluctuation apparente des propriétés du matériaux
(voir Fig. 5.20.C.i). Nous avons ici démontré la capacité d’impression multimatériaux entre deux ma-
tériaux hétérogènes.

5.6.5 Impression de zones creuses

La question de l’impact des structures en cours d’impression sur la distribution des flux et sur
l’approvisionnement de la zone de polymérisation est une question centrale. Dans le cas d’une impres-
sion monomatériau, cet aspect peut être négligé car l’ensemble de la zone d’impression est occupée
par la solution photopolymérisable tout au long de l’impression (voir partie 4.4). Dans le cas d’une
impression multimatériaux, cet aspect revêt une importance critique car il est nécessaire de pouvoir
approvisionner la zone d’impression par un nouveau matériau ou par une solution de lavage.

La figure 5.19.E montre un cas de figure typique de l’impression de structures creuses, où l’appro-
visionnement au centre peut être complexe. Nous avons alterné entre deux solutions de PEGDA, l’une
chargée en nanoparticules rouges et l’autre chargée en nanoparticules vertes. Il s’agit d’une structure
composée d’une série de carrés imbriqués, imprimés du plus grand au plus petit.

La figure 5.21.A illustre la séquence de l’impression classique des deux premiers carrés de cette
figure. Sur ces figure, la tête a deux canaux optiques. Celui utilisé est celui du bas. Le plus grand carré
est imprimé en premier en vert. Il mesure 2.5 mm de large, soit 1250 µm entre le centre et le haut
(coté injection). Le carré est imprimé depuis l’angle en bas à gauche en tournant dans le sens horaire.
La séquence imprime le premier carré, puis la tête d’impression se place dans l’angle en bas à gauche
du second carré et la vanne change de position afin d’approvisionner en nouveau matériau (rouge).
Cependant, le canal d’injection est situé en dehors du carré et les flux contournent ce carré. Le second
carré est donc imprimé avec la première solution, toujours en place dans la zone de polymérisation.
Ainsi, l’approvisionnement de la solution dans une zone creuse (plus petite que la distance entre le
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Figure 5.20 – Impressions multimatériaux GelMA-PEGDA, observées en fluorescence. GelMA chargé
en nanoparticules vertes, PEGDA chargé en nanoparticules rouges. Impression du PEGDA puis du
GelMA, excepté pour les cubes où les deux matériaux étaient alternés au fur et à mesure des couches.
Vues larges (i) et vues proches (ii). A) Réseaux interdigités de PEGDA et GelMA. B) Surfaces inter-
calées de PEGDA et de GelMA. C) Deux cubes fabriqués en plusieurs couches de PEGDA et GelMA

canal d’injection et le centre de la tête) pose problème pour l’impression de structures multimatériaux.
Nous avons mis en place un système d’injection locale présenté sur la figure 5.21.B. Dans ce cas,

au changement de solution, le canal d’injection est positionné au-dessus du centre de l’objet. Ainsi le
nouveau matériau (rouge) renouvelle la zone creuse. Le second carré est donc imprimée avec le bon
matériau. Ce mécanisme est opéré par une sous-fonction du programme de commande instrumental
LabVIEW.

La figure 5.19.E prouve la réussite de cette méthode. La figure 5.19.F a aussi été imprimée avec cette
technique. En effet, en imprimant en premier le matériau gris, les matériaux rouges et verts devaient
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(a) Protocoles pour l’impression sans injection locale et problème pour les objets multimatériaux dans des zones
isolées. Lors du changement de matériau, le canal d’injection est situé en dehors du carré. La nouvelle solution ne
remplace pas l’ancienne. Le second carré est donc constitué du premier matériau.

(b) Protocoles pour l’impression avec injection locale et capacité d’impression d’objets multimatériaux dans des zones
creuses. Lors du changement de matériau, le canal d’injection est positionné au dessus du carré. La nouvelle solution
remplace l’ancienne. Le second carré est donc constitué du second matériau.

Figure 5.21 – Schémas pour l’utilisation ou non du protocole d’injection locale pour l’impression
multimatériaux dans des zones creuses. Vue du dessous. Sur ces figure, la tête a deux canaux optiques.
Celui utilisé est celui du bas.

être imprimées dans les deux trous de la double hélice. Lors du premier changement de matériau (gris
vers rouge), le canal d’injection était placé au-dessus du trou de la première hélice. Puis lors du second
changement de matériau (rouge vers vert), le canal d’injection était placé au-dessus du trou de la
seconde hélice.

Conclusion et perspectives sur la photopolymérisation sous écou-
lement

Conclusion Dans ce chapitre, nous avons tout d’abord caractérisé le faisceau laser permettant de
photopolymériser les hydrogels-acrylate. Nous avons proposé une méthode de mesure de l’intensité
totale et de la distribution spatiale d’énergie. Nous avons aussi décrit le concept de tête d’impression
avec deux fibres optiques afin de pouvoir imprimer avec deux tailles de spot optique pour gagner en
vitesse d’impression et également à des résolutions différentes.

Nous avons ensuite approfondi les aspects chimiques. Nous avons décrit les deux matériaux hydro-
gels que nous avons utilisés, le PEGDA et le GelMA, ainsi que le photo-initiateur activant la photo-
réticulation. Nous avons caractérisé les doses seuil d’insolation (avec une source homogène) pour les
deux hydrogels avec plusieurs concentrations en polymère et en photo-initiateur. Nous avons aussi
détaillé le traitement de surface sur le substrat qui sert d’accroche covalente au polymère réticulé ainsi
que l’interaction entre les hydrogels et le PDMS à la surface de la tête. Cette réflexion a mis en avant
le problème d’adhésion entre le PDMS et le GelMA que nous avons résolu avec les têtes d’impression
de quatrième génération, avec une bulle d’air.

Par la suite, nous avons transféré nos connaissances à la plateforme 3D-FlowPrint pour caractériser
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la dose seuil de photo-polymérisation en flux. Nous avons étudié l’influence de la vitesse de déplace-
ment de la tête d’impression et de la puissance optique sur la largeur des lignes imprimées. Nous avons
proposé plusieurs modèles, théoriques et expérimentaux, pour corréler la dose seuil aux paramètres
expérimentaux et pour déterminer la vitesse d’impression volumétrique.

Nous avons pu décrire le fonctionnement de la photo-polymérisation en flux et réaliser plusieurs
preuves de concept d’impression de structures 2D et 3D en conditions de flux microfluidiques. Nous
avons réalisé des analyses dimensionnelles sur des réseaux de lignes dans les plans XY et dans l’axe
Z. Nous avons étudié la capacité d’impression multimatériaux et la contamination croisée, soit avec
plusieurs solutions de PEGDA, soit avec du PEGDA et du GelMA. Nous avons évalué la robustesse
du procédé en démontrant des longues impressions (jusqu’à 7h) et montré que le processus n’était pas
impacté ni par la complexité de structures ni par la présence des structures en cours d’impression.

En résumé ce chapitre nous a permis d’établir une preuve de concept de la fonctionnalité de la
technologie 3D-FlowPrint afin d’imprimer de manière reproductible des objets 3D avec une résolution
jusqu’à 10 µm et permettre des impressions multimatériaux. Un travail important de caractérisation
des paramètres opérationnels et de développement logiciel nous a permis également de proposer une
plateforme fonctionnelle.

Perspectives En perspectives, d’autres matériaux pourraient être testés. D’autres types de PEGDA
pourraient être utilisés, comme du PEGDA 4000 où les chaînes sont assez longues pour permettre un
développement biologique. Du PEGDA RGD (Arg-Gly-Asp) fournirait directement des ancrages pour
des cellules.281 Il serait intéressant de travailler avec différentes concentrations de GelMA ou de PEGDA
pour obtenir des objets aux propriétés mécaniques adaptables. Ensuite, il serait possible de travailler
avec de nouveaux matériaux, tout en gardant la polymérisation via les acrylates, comme l’acide hya-
luronique méthacrylate (HAMA),282 le collagène méthacrylate (ColMA),283 l’alginate méthacrylate
(AlgMA),284 ou encore le chitosan méthacrylate (ChiMA).285–287

Dans ce travail, nous avons considéré un seul photo-initiateur, le LAP. D’autres photo-initiateurs
seraient envisageables, comme l’éosine qui s’active dans le vert.269, 288 En augmentant la longueur
d’onde, l’albumine serait polymérisable avec de la lumière infrarouge.152 Ces perspectives soulignent
la variété de matériaux disponibles en bioimpression 3D et le potentiel qui en résulte.

L’utilisation d’un Air-Flow Meter permettrait de réguler les flux de GelMA. Jusqu’ici, nous avons
utilisé des débitmètres où les solutions traversaient le capteur. Pour l’impression de GelMA, nous ne
nous en sommes pas servi par peur de les boucher. Un Air-Flow Meter mesure le débit induit par
un contrôleur de pression par le biais de l’air déplacé. Le capteur est placé sur le canal pneumatique
qui pousse l’air dans le tube de solution. Par ce biais, nous pourrions contrôler les flux de GelMA et
diminuer les volumes morts.
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Dans ce chapitre, nous présentons les perspectives d’application de la plateforme 3D-FlowPrint dans
le domaine de la biologie sous trois aspects : tout d’abord, la structuration de surfaces en PEGDA
pour la croissance de cellules dans des environnements 2D contraints, puis la croissance de sphéroïdes
dans des environnements 3D et enfin l’impression de cellules encapsulées dans un hydrogel.

6.1 Réalisation de structures en PEGDA pour le guidage de
cellules et de sphéroïdes

Dans cette partie, nous montrons des résultats d’expériences où nous avons souhaité utiliser les
propriétés anti-adhésives du PEGDA pour réaliser des structures de guidage de la migration ou de la
prolifération des cellules.

6.1.1 Description du protocole expérimental

Dans la perspective de son utilisation pour des applications biologiques, nous avons établi des
procédures et protocoles (dont n°18, p.186 en annexe) pour atteindre un niveau de stérilité et de
compatibilité biologique adapté à la culture cellulaire. Bien que l’imprimante ne soit pas sous PSM,
ces protocoles nous ont permis de réaliser plusieurs preuves de concepts qui seront décrites dans les
paragraphes 6.1.2, 6.1.3 et 6.2. Ces travaux ont été réalisés en collaboration étroite avec Marie-Charline
Blatché et Bastien Venzac, travaillant au LAAS.

147
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6.1.2 Prolifération de cellules dans un environnement contraint
Nous avons utilisé les propriétés du PEGDA pour guider la croissance de cellules dans des envi-

ronnements contraints d’un point de vue topologique. Pour cela nous avons imprimé des structures en
PEGDA (qui est non adhérent) sur des surfaces de verre.

Nous avons réalisé des structures de guidage sous forme de réseaux de lignes périodiques, de réseaux
de lignes de périodes variables ou convergentes et des quadrillages. Ces motifs sont hauts de 50 µmL̇a
structure de l’image 6.1.A est formée d’un réseau de blocs de trois lignes qui se touchent. La période
inter-lignes est de 11 µm et inter-blocs de 50 µm. Ces blocs ont un rapport d’aspect de 1. La structure
de l’image 6.1.B est un quadrillage de lignes larges de 40 µm et espacées de 110 µm. La structure
de l’image 6.2.A est similaire à l’image 6.1.A. Les blocs sont formés de trois lignes avec une période
inter-lignes de 20 µm et une période inter-blocs de 0, 20, 40, 60 µm. La structure de l’image 6.2.B est
formée d’un réseau de lignes larges de 15 µm (rapport de forme de 3.3) avec une période décroissante
de 125 à 50 µm. Les structures des images 6.2.C-D sont décrites dans la partie 5.6.1.

(a) Évolution de la prolifération de cellules dans un réseau de lignes. A J1, quelques cellules se sont positionnées
entre les lignes. A J2, les cellules prolifèrent le long de l’espace libre. A J3, les cellules émergent de l’espace

inter-lignes. Hauteurs des structures = 50 µm.

(b) Évolution de la prolifération de cellules ensemencées au dessus d’un quadrillage en PEGDA. Hauteurs des
structures = 50 µm.

Figure 6.1 – Images de l’évolution de culture de cellules PC3 en environnement contraint par des
structures de PEGDA. Imagées à J1, J2, J3.

Pour ces motifs, le concept 3D-FlowPrint nous permet d’atteindre des résolutions de l’ordre de la
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cellule eucaryote puisqu’il permet d’imprimer des lignes avec des intervalles inter-lignes atteignant 10
µm (voir partie 5.6.1) ou 15 µm pour la figure 6.2.B.

Nous avons utilisé des cellules de lignées cancéreuses de prostate PC3-transfectées pour exprimer la
GFP comme modèle de culture. Les cellules ont été ensemencées à 10 000 cellules/cm2 dans du RPMI
avec 10% de SVF, 1% de pénicilline - streptomycine - G418. Elles ont été incubées à 37°C avec 5% de
CO2 pendant trois jours.

La figure 6.1 montre l’évolution de la prolifération cellulaire à J1, 2 et 3 après ensemencement dans
le cas de réseaux de lignes et de quadrillages. Dans les deux cas, nous voyons une augmentation claire
de la densité cellulaire dans les motifs (quadrillage) ou entre les lignes de PEGDA, sans atteindre la
confluence. Nous voyons que la sélectivité d’adhésion entre le verre et le PEGDA est maintenue tout
au long de la culture, car les cellules adhère à l’un et pas à l’autre. Nous voyons aussi que l’adhésion
des structures sur la surface est maintenue tout au long de la culture ce qui permet de conserver l’effet
de confinement géométrique.

Nous avons aussi imagé des cellules aux jours 1, 2 et 3 en lumière blanche en transmission, puis au
jour 3 au microscope à fluorescence. Nous avons pu observer l’augmentation de la densité au fur et à
mesure de la culture. Sur l’image 6.1, les cellules occupent l’espace aux jours 1 et 2. Au jour 3, elles
ont rempli l’espace disponible. Certaines sont visibles en dehors du plan basal de la lamelle verre. Sur
la figure 6.1A, il est possible de distinguer des cellules émergeant de l’espace inter-lignes haut de 50
µm.

Au jour 3, nous avons observé les échantillons avec un microscope en épifluorescence (voir Fig. 6.2).
Les structures en PEGDA sont visibles grâce aux nanoparticules (rouge), les noyaux sont marqués
au DAPI (bleu) et les membranes sont visibles, car les cellules expriment la GFP (vert). L’effet anti-
adhérent du PEGDA est effectif et bien visible. L’effet de confinement cellulaire est également démontré
de J1 à J3, pour une hauteur de 50 µm et des rapports d’aspect de 0.8, 3.3 et 0.8 (respectivement pour
les figures 6.2.A-B-D).

Nous observons également une très bonne stabilité des structures sur la surface de verre en condition
de culture. De nouveau, une sélectivité dans la position des cellules qui confirme l’effet anti-adhérent
du PEGDA sur des cultures jusqu’à J+3 sur des réseaux de lignes, mais aussi sur des motifs étendus
comme ceux de la figure 6.2.C. Sur l’image A où les lignes sont jointes, quelques cellules PC3 sont tout
de même visibles, positionnées dans l’espace fin (< 10 µm) entre deux lignes.

Sur la figure B, obtenue sur un réseau de lignes de période décroissante, il est possible d’observer
les cellules proliférer depuis l’extérieur de la structure vers l’espace intérieur entre les lignes. L’effet de
confinement est efficace malgré la finesse des lignes de 15 µm avec un rapport d’aspect de 3.3. Nous
ne pouvons pas conclure sur l’influence de la distance inter-lignes sur la progression cellulaire, car des
cellules et des espaces sont visibles autant pour des espaces de 100 µm ou de 30 µm.

D’autres points peuvent être notés : les cellules prolifèrent indifféremment sur la surface du verre
loin ou proche du PEGDA sur la figure C. Il est possible de noter des cellules ayant migré jusqu’à un
espace restreint de 10 µm entre deux lignes convergentes sur la figure D. La technologie 3D-FlowPrint
nous a permis d’explorer le développement cellulaire dans des conditions géométriques spécifiques et
ajustées.

6.1.3 Culture de sphéroïdes dans des environnements contraints

Nous avons souhaité étudier la possibilité d’utiliser une stratégie similaire à celle présentée pré-
cédemment pour contrôler le comportement cellulaire à des échelles de dimensions supérieures. La
capacité de notre plateforme à créer des structures multi-échelles ouvre des perspectives pour contrôler
le développement d’assemblages multicellulaires et envisager la formation de modèles de tissus. Nous
avons transposé l’approche présentée au paragraphe précédent à la manipulation de sphéroïdes. Nous
avons étudié comment la migration cellulaire de sphéroïdes ASC humains pouvait être contrôlée dans
l’espace à l’aide de structures de guidage basées sur leurs propriétés anti-adhésives. Notre objectif est
de montrer que ce type de structure permet d’analyser les interactions potentielles entre les zones de
confinement et d’étudier l’impact de la dimension des canaux sur la prolifération cellulaire.

Nous avons imprimé des structures en PEGDA constituées d’un réseau de cavités interconnectées
par des canaux. La hauteur des structures est de 500 µmL̇a taille des cavités a été ajustée à la dimen-
sion des sphéroïdes de l’expérience, soit 475 µm de diamètre. Nous avons choisi de créer des canaux
de différentes tailles (100, 150, 200 µm). La lamelle substrat est traitée après l’impression avec de la
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(a) Comparaison de la prolifération des cellules en fonction de l’écart entre les réseaux de lignes. De gauche à droite,
l’espace inter-lignes est large de 0 µm, 20 µm, 40 µm et 60 µm. Rapport d’aspect de 0.8.

(b) Réseaux de lignes avec période
décroissante de 125 µm à 50 µm.

Observés à J3. Rapport d’aspect de
3.3.

(c) Croix occitane ensemencée observée à J3. Image
vue large (cytoplasme marqué en vert par les cellules
exprimant la GFP) et image vue proche (cytoplasme
marqué en vert par les cellules exprimant la GFP et

noyaux marqués en bleu au DAPI)

(d) Éventail
ensemencé. Les

cellules prolifèrent
jusqu’au bout de
lignes jusqu’à des
espaces de 10 µm.

Figure 6.2 – Images à J3 de la prolifération de cellules PC3 en environnement contraint par des
structures de PEGDA. PEGDA visible avec nanoparticules rouges (0.01% v/v), cytoplasme en vert
par les cellules exprimant la GFP, noyaux marqués en bleu (DAPI)

fibronectine (solution à 10 µg/mL de fibronectine, 37°C pendant une nuit et lamelle rincée avec du
PBS 1x).

Ces travaux ont été réalisés grâce à une collaboration avec le laboratoire toulousain Restore. Une
biologiste partenaire, Mélanie Escudero, a préparé les sphéroïdes, à isoler des cellules souches adipeuses
humaines (hASC) à partir de cellules primaires.289, 290 Les protocoles expérimentaux ont été approuvés
par le comité d’éthique institutionnel du ministère français de la Recherche (N◦ : DC-2015-23-49) et
le consentement éclairé a été obtenu de tous les sujets conformément aux directives institutionnelles
sur la manipulation et l’utilisation des tissus humains. Les hASC ont été amplifiées dans un milieu de
croissance de cellules endothéliales puis des sphéroïdes ont été générés en ensemençant 50 000 cellules
dans les puits de plaques à fond rond à 96 puits à attachement ultra-faible (ULA, Corning Incorporated
Life Sciences).

Les sphéroïdes ont été manipulés individuellement et déposés avec une pipette dans chaque cavité
de la structure en PEGDA dans un volume minimal de milieu pour couvrir l’ensemble de la structure
imprimée. Un excès de milieu permettait aux sphéroïdes de surnager et diminuait la capacité de blo-
cage des sphéroïdes dans les cavités. Du milieu est rajouté après quelques heures, puis les sphéroïdes
ont été maintenus pendant 3 ou 6 jours.

Les sphéroïdes ont été observés au microscope confocal, après un marquage de l’actine et de l’ADN
(voir Fig. 6.3). La coloration de l’actine a révélé qu’en fin d’expérience, la prolifération des sphéroïdes
était limitée aux canaux adhésifs et contraint par les structures en PEGDA sur toute la hauteur.

La colonisation cellulaire n’était limitée que par la géométrie du PEGDA indépendamment de la
taille des canaux (200 µm, 150 µm et 100 µm). Nous avons proposé une analyse qualitative à partir des
figures 6.3.D-E. Sur l’image D, nous pouvons voir que le sphéroïde est positionné au centre de la cavité
ce qui exclut la possibilité d’un positionnement asymétrique influençant la migration d’un côté de la
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(a) Image de deux sphéroïdes. Observation à J3 imagés en lumière blanche avec un microscope
droit.

(b) Image de quatre sphéroïdes se
projettant dans les canaux. Observation à

J7 en fluorescence. Projection suivant
l’axe Z.

(c) Image d’un sphéroïde en vue proche.
Observation à J7 en fluorescence.

Projection suivant l’axe Z.

(d) Image d’un sphéroïde en microscopie
par épifluorescence. L’absence de cellules

sur la structure en PEGDA démontre leur
prolifération dans les canaux. Observation

à J7 en fluorescence. Projection suivant
l’axe Z.

(e) Image issue de l’image D avec
seulement les noyaux visibles en bleu.

Observation à J7 en fluorescence et exaltée
avec ImageJ. Projection suivant l’axe Z.

Figure 6.3 – Images de culture de sphéroïdes en environnement contraint. En fonction des images,
les structures en PEGDA qui ne présentent pas d’adhérence pour les cellules sont visibles grâce aux
nanoparticules rouge (0.01% v/v). En vert, l’actine est marquée en GFP. En bleu, les noyaux sont
marqués au DAPI.
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structure. Sur l’image E, nous pouvons voir une forte migration et prolifération dans les canaux de
gauche par rapport aux canaux de droite. Pour une même taille de canal, l’écart du nombre de cellules
détectables est notable. Cela laisse supposer que la taille des canaux dans cette gamme de dimension
n’influe pas la migration, mais plutôt que la migration est due à des effets locaux.

Cette technologie d’impression nous a permis de générer des motifs de PEGDA non adhérents, avec
des structures hautes de 500 µm délimitant des cavités entourées de canaux de guidage de différentes
largeurs. Dans l’ensemble, ces résultats suggèrent que cette approche d’impression pourrait être adap-
tée pour une caractérisation plus poussée du confinement cellulaire et des effets de structuration sur les
processus biologiques. Cette conception peut être particulièrement utile pour étudier les mécanismes
de migration confinée, connus pour favoriser l’invasion des cellules cancéreuses.291 De plus, être ca-
pable de piloter la fusion de sphéroïdes290, 292 ou l’interconnectivité293, 294 dans les biomatériaux est
actuellement d’un intérêt majeur dans le domaine de l’ingénierie tissulaire.

Avec ces expériences, nous avons prouvé la capacité de la plateforme à imprimer des motifs à
différentes échelles de dimensions pour la structuration de surface. Les cellules réagissent à cet en-
vironnement. Il est possible d’imaginer des géométries de guidage de cellules dans des canaux, ou
d’étudier des processus biologiques en environnement contraint.

6.2 Réalisation de structures support en 3D pour la culture
cellulaire

Dans cette partie, nous avons souhaité évaluer les capacités de la plateforme à réaliser des struc-
tures 3D pour supporter une culture cellulaire en surface (scaffold en anglais). L’équipe a montré par
le passé52 la possibilité de modifier la formulation de notre hydrogel à base de PEGDA avec de l’acide
acrylique et de la fibronectine afin d’incorporer dans l’hydrogel des sites d’adhésion pour les cellules
(voir protocole n°2, p.174). Cette approche permet, même si la porosité du gel ne permet pas une
migration ni un ensemencement cellulaire en 3D, de promouvoir l’adhésion des cellules à la surface des
motifs imprimés.

Nous avons créé une structure modélisant l’épithélium intestinal composée avec des cryptes et des
villi (voir figure 5.18 dans la partie sur la polymérisation d’objets 3D). Nous avons utilisé la solution
suivante : 40% de PEGDA 700, 30% acide acrylique, 30% PBS, 1% fibronectine, 0.01% LAP.

Nous avons ensemencé des Caco2 (lignée cellulaire associées au cancer colorectal) et mis en culture
notre échantillon pendant 21 jours. L’image 6.4 présente la structure observée au MEB avant ense-
mencement et au microscope confocal après 21 jours de culture.

Nous avons validé que les cellules adhèrent au PEGDA fonctionnalisé. Nous avons observé que
les cellules arrivent à confluence et forment un tissu cohésif. Elles sont capables de proliférer jusqu’à
recouvrir la surface de l’objet en hydrogel polymérisé. Un film vert et bleu signale un tissu autour du
villi, au niveau basal et au fond des cryptes.

Il est donc possible d’utiliser la plateforme pour imprimer des structures pour, soit contraindre les
cellules à l’extérieur, soit leur permettre de recouvrir l’objet. Nous souhaiterions reproduire des motifs
similaires avec plusieurs matériaux afin d’induire ou d’observer des comportements cellulaires modérés.
Dans la partie suivante, nous étudions dans quelles conditions nous pourrions imprimer des hydrogels
contenant des cellules dans leur formulation.

6.3 Étude de la viabilité des cellules dans un procédé de bioim-
pression

Un des objectifs possibles de la plateforme est l’impression de cellules en suspension dans un
hydrogel. Le terme de bioimpression fait référence à cette méthode. Les différentes étapes du processus
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Figure 6.4 – Images de tissu de cancer colorectal (Caco2) sur une structure support (scaffold) en
PEGDA reproduisant l’intestin en 3D. A) Image MEB de la structure en PEGDA avant culture
cellulaire. B-C-D) Images d’un tapis de cellules Caco2 sur une structure support reproduisant l’intestin
en 3D. Image à 21j. Cellules fixées avec du paraformaldéhyde. Actine marquée en vert avec de la GFP,
noyaux marqués en bleu avec du DAPI, structures en PEGDA visibles grâce à des nanoparticules
(0.01% v/v) marquées en rouge. Observation au microscope confocal. échelle : 100 µm. B) Somme
d’images en Z de l’espace entre deux villi avec une crypte. C) Vue en coupe d’un villi. D) Somme
d’images en Z d’un villi complet.

de l’impression peuvent induire un stress sur les cellules, voire conduire à l’apoptose. Dans le cadre de
notre plateforme, les origines de ce stress sont multiples et comprennent : lyse sous flux microfluidiques,
dommages dus à l’insolation par la lumière à 405 nm, cytotoxicité du photo-initiateur dans sa forme
initiale et cytotoxicité du photo-initiateur dans sa forme radicalaire. Dans le but d’évaluer l’impact
de chacun de ces paramètres, nous avons mis en place un plan d’expérience qui permet de décorréler
chaque variable afin de pouvoir mesurer son influence seule (voir Fig. 6.5).

6.3.0.1 Description du plan d’expérience

Le plan d’expérience est décrit sur la figure 6.5. En premier lieu, nous mesurons le temps de
réticulation du GelMA en fonction de la concentration en GelMA et en photo-initiateur (Exp. 1).
Nous mesurons ensuite l’impact de cette dose sur des cellules dans du milieu de culture classique (Exp.
2). L’insolation de cellules peut conduire à des dommages cellulaires.72, 73 Nous mesurons ensuite
l’impact du photo-initiateur en solution dans le milieu de culture pour mesurer la cytotoxicité de cette
molécule dans sa forme initiale (Exp. 3).84 Nous combinons les deux expériences précédentes pour
mesurer l’impact croisé de la dose avec le photo-initiateur dans sa forme radicalaire (Exp. 4). Comme
présenté dans la partie 5.2, le photo-initiateur génère des radicaux libres qui peuvent endommager ou
tuer les cellules.81–84 Nous réalisons de nouveau cette expérience avec un changement du milieu à sept
heures afin d’extraire le photo-initiateur, pour mimer un développement après une impression (Exp.
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5). La molécule potentiellement photo-toxique du photo-initiateur dans sa forme radicalaire est donc
retirée, ce qui pourrait être favorable aux cellules après l’impression. Ces expériences précédentes nous
amènent enfin à considérer la photo-réticulation du GelMA avec des cellules en suspension (Exp. 6). Le
GelMA, pour réticuler, consomme les radicaux libres, ce qui devrait diminuer la toxicité du processus
de bioimpression pour les cellules. Enfin, nous estimons la viabilité des cellules lors de leur passage
dans des tubes fluidiques (Exp. 7). Dans les tubes fluidiques, le profil de vitesse n’est pas uniforme ce
qui induit un stress non homogène sur les cellules qui peut conduire à des lyses, des nécroses ou leur
apoptose.74–78 Ces expériences ont été menées en collaboration avec Alexis Arcas dans le cadre de son
projet de Master et Marie-Charline Blatché, travaillant au LAAS.

Figure 6.5 – Description du plan d’expérience pour caractériser la viabilité du processus de bioim-
pression. Exp. 1 : Mesure du temps de réticulation du GelMA en fonction de la concentration en
GelMA et en photo-initiateur. Exp. 2 : Mesure de l’impact de la dose optique à 405 nm sur des cellules
dans du milieu de culture classique. Exp. 3 : Mesure de l’impact du photo-initiateur en solution dans le
milieu de culture. Exp. 4 : Mesure de l’impact croisé de la dose avec le photo-initiateur dans sa forme
radicalaire. Exp. 5 : Mesure de l’impact croisé de la dose et du photo-initiateur avec un changement
du milieu à 7h afin d’extraire le photo-initiateur, pour mimer un développement après une impression.
Exp. 6 : Mesure de l’impact de l’encapsulation des cellules dans du GelMA par photo-réticulation.
Exp. 7 : Mesure de la viabilité des cellules lors de leur passage dans des tubes fluidiques.

6.3.0.2 Protocole expérimental

Dans les expériences 2 à 6, nous avons étudié l’impact des composants de la solution photo-
polymérisable dans laquelle les cellules sont en suspension (LAP dans sa forme initiale, LAP dans
sa forme radicalaire, GelMA) et l’impact de la lumière. Toutes les concentrations sont données en
%m/v. Ces études ont été menées sur des temps de culture de 72 heures. Le protocole utilisé pour
l’ensemble des expériences est détaillé ci-dessous.

Nous avons ensemencé des PC3-GFP (15 000 cellules par mL) dans des puits de plaque de culture
à 96 puits. Le milieu de culture est du RPMI avec 10% de SVF et 1% de pénicilline - streptomycine,
1% de G418 et 1% de L-Glutamine. Si l’expérience requiert une insolation, la solution est retirée, puis
remplacée par une solution sans SVF ni rouge de phénol, puis l’insolation est réalisée, puis la quantité
de SVF et de rouge de phénol est rajoutée dans chaque puits. En effet, le SVF et le rouge de phénol
absorbant à 405 nm, ils auraient potentiellement induit des variations de la dose d’insolation.

Pour l’insolation, nous avons utilisé une lampe Formcure de la marque Formalab utilisant une
source LED à 405 nm. Nous avons réduit le flux lumineux en utilisant des plaques opaques afin d’at-
teindre une puissance surfacique de 0.66 mW/cm2. Nous avons mesuré cette puissance avec une sonde
S170C (photodiode en silicium) et un module PM200 de Thorlabs disposé à l’emplacement de la plaque
à puits. L’habitacle de la lampe était maintenue à 37°C.

Dans l’incubateur, les plaques de culture étaient imagées par un module Cellcytes permettant
une observation régulière (1-2h) sans sortie de l’incubateur. Cet appareil réalise aussi les mesures de
confluence et compte le nombre de cellules mortes. Il est à signaler que la mesure de confluence est
réalisée par mesure de la surface occupée par des cellules, mais que ce processus ne permet pas de dis-
tinguer les cellules mortes des cellules vivantes. Le compte de cellules mortes est réalisé grâce à l’ajout
dans la solution de culture d’iodure de propidium (2,5 µg/ml) dès le début de la culture. Quatre puits
ont été ensemencés pour chaque condition et quatre images ont été prises par puits. Chaque condition
expérimentale est donc représentée par l’acquisition et le moyennage de 16 images. Nous avons ana-
lysé la confluence et la mortalité, mais nous n’avons pas évalué la capacité proliférative des cellules
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(accessible par exemple via un marqueur CMTMR). Nous postulons que la capacité de la culture à
proliférer est un marqueur de viabilité cellulaire.

6.3.0.3 Détermination de la dose seuil de réticulation

L’expérience 1 de caractérisation de la dose seuil du GelMA en fonction de la concentration en
GelMA et en LAP a été présentée dans la partie 5.2.4. Le tableau 6.1 détaille les doses nécessaires en
mJ/cm2 pour atteindre le seuil de polymérisation en fonction de la concentration en photo-initiateur
et en polymère. Plus la concentration dans ces deux éléments est élevée, plus la dose seuil est faible.
Nous voyons que la même dose peut permettre la réticulation de plusieurs solutions différentes.

(mJ/cm2) CLAP=0.05% CLAP=0.1% CLAP=0.2%
CGelMA=5% 230 180 180
CGelMA=10% 60 40 30
CGelMA=15% 60 30 30
CGelMA=20% 40 30 25

Table 6.1 – Tableau présentant les doses de polymérisation étudiées pour la viabilité lors de bioim-
pression

Avec trois doses de 30, 40, 60 mJ/cm2, nous couvrons huit conditions. Ces conditions permettent
de réticuler du GelMA à 10%, 15% et 20%. Il s’agit des trois doses que nous utiliserons au cours du
plan d’expériences. La caractérisation de la viabilité cellulaire pour les cas restant (CGelMA = 5% -
CLAP = [0.05, 0.1, 0.2]% et CGelMA = 20% - CLAP = 0.2%) demanderait trois doses supplémentaires
(25, 180 et 230 mJ/cm2) pour seulement quatre conditions. Nous nous sommes donc limités à trois
doses, plus le témoin à 0 mJ/cm2, ce qui correspond à quatre plaque de puits de culture (16 puits sont
utilisés par plaque : avec 4 conditions et un duplicata en 4).

Pour l’expérience 5, nous testerons trois concentrations de LAP (plus le témoin). Chaque condition
sera répétée quatre fois et chaque puits sera imagé en quatre point. La machine Cellcytes prendra
une image toutes les heures pendant trois jours et sur trois canaux (lumière blanche, propidium imagé
en rouge et GFP imagé en vert). Cette expérience générera donc environ 55 000 images. Malgré une
automatisation de la détermination de la confluence avec la machine Cellcytes, et des codes développés
en interne (imageJ et python) pour compter le nombre de cellules mortes, cette masse de données sera
complexe à stocker et à traiter. Cela explique que nous nous soyons limités à quatre doses plutôt que
les sept nécessaires pour couvrir l’ensemble des conditions du tableau 6.1.

6.3.0.4 Étude de l’impact du photo-initiateur en solution sur les cellules

Dans un premier temps, nous avons étudié l’impact du photo-initiateur seul sur la viabilité cellulaire.
Nous avons incubé les cellules en suspension avec plusieurs concentrations de LAP. Le photo-initiateur
n’est pas exposé à la lumière et est donc dans son état que nous appellerons initiale.

La figure 6.6.A représente les analyses de confluence et de mortalité cellulaire jusqu’à 72 heures. Un
impact significatif de la concentration en LAP est visible. De 0 à 0.2%m/v, l’évolution de la confluence
diminue passant à J3 de 75% à 45%. Nous observons une augmentation notoire de la mortalité cellulaire
à 0.2%m/v de LAP. Cette augmentation de la mortalité est corrélée avec une diminution de l’évolution
de la confluence ce qui suggère que le photo-initiateur à un impact sur la viabilité cellulaire. Pour les
autres conditions, le photo-initiateur n’induit pas de mortalité (par rapport au témoin), mais diminue
la confluence. Cette expérience suggère qu’une minimisation de la concentration en LAP est requise
avec une concentration critique à 0,2%.

6.3.0.5 Étude de l’impact de l’exposition des cellules à la lumière à 405 nm, sans photo-
initiateur ni hydrogel

Nous avons souhaité caractériser l’impact de l’insolation des cellules, sans hydrogel ni photo-
initiateur en solution. Il a été reporté dans la littérature différents processus pouvant impacter la
viabilité cellulaire à court et moyen terme,70–73 notamment en induisant des effets d’échauffements ou
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(a) Influence de la concentration en LAP sur la
confluence et la mortalité cellulaire (sans insolation)

(b) Influence de la dose (insolée à T0) sur la confluence
et la mortalité cellulaire (sans LAP)

Figure 6.6 – Étude de la viabilité cellulaire de PC3 en contact avec le photo-initiateur LAP ou après
insolation. La confluence est représentée en traits continus (échelle de droite) et le nombre de cellules
mortes en traits pointillés (échelle de gauche). Étude sur 72 heures.

de dommages à l’ADN. Nous avons souhaité évaluer l’impact de l’exposition des cellules à une source
lumineuse monochromatique à 405 nm.

Dans cette expérience, les plaques de culture ont été exposées après ensemencement, à des ex-
positions lumineuses de 45 à 90 s au sein du système Formcure, soit des doses de 30 à 60 mJ/cm2

(température de la lampe : 37°C). Puis, les plaques étaient repositionnées dans l’incubateur. La figure
6.6.B présente la mesure de la confluence et de la mortalité jusqu’à 72h.

L’étude montre une faible différence d’évolution entre les quatre conditions d’insolation. Nous ob-
servons un décalage entre les courbes, mais aucune différence notable dans les pentes de ces dernières
pendant les 72h. Les écarts observés peuvent être associés à des différences dans les conditions initiales
d’ensemencement, mais ne témoignent pas d’une différence de comportement significative vis-à-vis de
la dose. L’exposition à une source de lumière seule à 405 nm n’a donc pas d’impact significatif sur les
cellules pour ces conditions de puissance et de temps (Dose leq 60 mJ/cm2 à P = 0.66 mW/cm2).

6.3.0.6 Étude de l’impact du photo-initiateur combiné à l’insolation, sans hydrogel

Étude sans changement de milieu Sous une illumination à 405 nm, le LAP est photo-clivé et
génère des radicaux libres (voir partie 5.2) qui peuvent induire des effets de cytotoxicité ou de pho-
tosensibilisation.81–84 Nous avons donc mis en place deux types d’expériences. Dans la première, les
cellules sont insolées en présence de LAP et incubées pendant 72h. Dans la seconde, les cellules sont
exposées à la source lumineuse en présence de LAP, puis le milieu est renouvelé afin de retirer le LAP.
Cette dernière expérience nous permet d’évaluer l’impact du temps de mise en présence du photo-
initiateur et de reproduire les conditions d’impression dans lesquelles un renouvellement permanent
du milieu est permis par la tête d’impression.

La figure 6.7 présente la viabilité en fonction de la dose et de la concentration en LAP. Le gra-
phique A montre quatre conditions de concentration de LAP pour une dose particulière (dose = 30
mJ/cm2). Nous observons une prolifération cellulaire excepté pour la condition CLAP = 0.2%. Dans ce
cas, la mortalité augmente drastiquement, et l’ensemble des cellules sont mortes à 72h. Le graphique
montre aussi que la présence de LAP à une moindre concentration (CLAP = [0.1, 0.2]%) engendre une
diminution les capacités de prolifération sans pour autant augmenter la mortalité.84

Le graphique 6.7.B montre les résultats globaux (dose = {0 ; 30 ; 40 ; 60} mJ/cm2). Les tendances
observées avec la dose à 30 mJ/cm2 sont transposables à la gamme 0 - 60 mJ/cm2. Nous notons que
bien que la lumière seule n’est pas d’impact sur la viabilité (développé précédemment dans la partie
6.3.0.5 et barres vertes sur le graphique), la combinaison avec le photo-initiateur est toxique. Par
exemple, le LAP à 0.1% avec une insolation de 30 mJ/cm2 permet de maintenir la viabilité cellulaire
(62% de confluence à J3), alors que la culture est morte pour la même concentration avec une insolation
de 60 mJ/cm2 (26% de confluence à J3). De la même façon, pour une insolation fixe, l’augmentation
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(a) Influence de la concentration en LAP sur la
confluence et la mortalité cellulaire, avec 30 mJ/cm2

d’insolation. La confluence est en traits continus (échelle
droite) et le nombre de cellules mortes en traits

pointillés (échelle gauche). Étude sur 72h avec mesure
toutes les heures.

(b) Influence de la concentration en LAP et de
l’insolation sur la confluence cellulaire à 72h des cultures

de cellules après insolation à T0.

Figure 6.7 – Étude de la viabilité cellulaire de PC3 en contact après insolation avec le photo-initiateur
LAP réagit. La graphique A montre l’évolution sur 72h à la dose de 30 mJ/cm2 et l’histogramme
récapitulent les quatre doses à 72h (B).

de la concentration diminue la viabilité cellulaire. C’est donc bien la forme activée du photo-initiateurs
qui est toxique pour les cellules.

Le tableau 6.2 synthétise les résultats du graphique 6.7.B pour les combinaisons dose - CLAP
permettant la réticulation du GelMA (issue du tableau 6.1). En effet, l’étude décrite ci-dessus présentes
des combinaisons dose - CLAP qui ne conduisent pas à la réticulation du GelMA, mais participent à
la compréhension des phénomènes en jeu. Le tableau 6.2 présente les conditions viables (à 72h) qui
permettraient d’encapsuler des cellules dans du GelMA.

[Viabilité (%)] CLAP=0.05% CLAP=0.1% CLAP=0.2%
CGelMA=10% mort cellulaire mort cellulaire mort cellulaire
CGelMA=15% mort cellulaire 63% mort cellulaire
CGelMA=20% 56% 63% /

Table 6.2 – Tableau présentant le pourcentage confluence à 72h, en fonction de l’insolation et de la
concentration en LAP.

Parmi toutes les conditions, les cas [CLAP=0.1% ; CGelMA=15%], [CLAP=0.1% ; CGelMA=20%] et
[CLAP=0.05% ; CGelMA=20%] permettent une culture viable, à partir d’insolation respectivement à 30
mJ/cm2, 30 mJ/cm2 et 40 mJ/cm2. Les autres conditions conduisent à une mortalité cellulaire totale.
Au contraire du résultat de l’étude avec le LAP sans insolation, ce ne sont pas forcément les conditions
avec le minimum de LAP qui sont à privilégier.

Nous notons aussi qu’à partir de cette étude, nous ne pourrions donc pas polymériser du GelMA
à 10% et maintenir une viabilité, car les trois conditions de concentration de LAP ont mené à une
mortalité cellulaire totale. Il est important de rappeler que cela correspond à la situation sans GelMA,
et donc que les radicaux libres ne sont pas consommés. Une meilleure viabilité peut être attendue lors
de l’ajout de GelMA dans la solution.

Étude avec changement du milieu post-insolation La plateforme 3D-FlowPrint réalise une
circulation des hydrogels en continu par le biais des canaux d’injection et d’aspiration. Si la tête d’im-
pression est restée dans la région d’une structure déjà imprimée, un effet de lavage est en place sur
cette structure. Ce lavage permettrait éventuellement d’éliminer une part significative des radicaux
libres, non consommés par la polymérisation de l’hydrogel, générés dans la zone de polymérisation.
Ce lavage pourrait donc préserver les cellules. Enfin, suite à une impression (durant entre 0.5 et 7h),
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l’objet est développé avec du milieu, ce qui retire l’ensemble des molécules de LAP restantes.
Nous avons donc étudié la viabilité cellulaire entre une culture témoin et une culture avec chan-

gement de la solution. Dans le premier cas, il s’agit d’une expérience similaire à celles précédentes :
les cellules sont en suspension dans du milieu de culture contenant entre 0% et 0.2% de LAP, puis
insolées et incubées pendant 72h. Nous avons réalisé cette étude avec une seule dose d’insolation de 40
mJ/cm2. Dans le second cas, les cellules sont en suspension dans des solutions équivalentes, insolées
avec la même dose, puis à 7h le milieu est remplacé par un milieu exempt de LAP. Enfin, les cellules
sont incubées et mises en culture pendant 72h. Nous attendons 7h après l’insolation pour mimer le
temps d’une expérience de bioimpression et pour attendre que les cellules aient adhéré au fond des
puits afin qu’elles ne soient pas aspirées lors du changement de milieu.

La figure 6.8.A présente les résultats de cette étude. Nous pouvons voir que pour des concentrations
de LAP de 0.05% et 0.1%, la confluence à 72h est plus importante lorsqu’un changement de milieu
est effectué. Par exemple, pour une concentration CLAP=0.1% et pas de changement de milieu, la
confluence n’a pas augmenté en 72h (30%) alors que la confluence atteint 52% avec un lavage à t=7h.

Figure 6.8 – Étude de l’impact du changement du milieu à t=7h sur la viabilité cellulaire de PC3
après insolation de la solution contenant du LAP et les cellules en suspension. Insolation à 40 mJ/cm2

à t0, changement du milieu à 7h, mesures à 79h.

Ces résultats confirment aussi l’impossibilité de réaliser des cultures viables pour des concentrations
de LAP de 0,2%. La toxicité du LAP à 0.2% après insolation est trop importante sur l’espace de 7h.
Il est possible qu’un changement de milieu plus rapide (par exemple, à 1h) puisse permettre de garder
une telle culture viable.

Cette étude montre l’intérêt de l’impression en flux. Elle met aussi en avant la nécessité d’un chan-
gement du milieu au plus tôt après l’insolation. Cette observation confirme l’hypothèse de privilégier
des protocoles qui favorisent une faible exposition temporelle à la solution photopolymérisable après
insolation.

6.3.0.7 Étude de l’impact du procédé complet de réticulation du GelMA

Nous avons vu que l’insolation lumineuse seule à 405 nm n’impactait pas la viabilité cellulaire,
mais que la présence de LAP, surtout dans sa forme photo-actionnée, est nocif pour les cellules.
L’élément manquant dans ce processus de photo-réticulation est le polymère, l’élément central. Après
avoir caractérisé l’impact des différents éléments isolés de la bioimpression, il faut les rassembler. Dans
cette partie, nous étudions la viabilité du processus de photopolymérisation de la solution complète de
photo-initiateur et d’hydrogel. Les cellules subiront donc :

— L’impact de l’exposition à une source lumineuse. Celui-ci n’a pas d’effets significatifs sur la
prolifération à 405 nm pour une dose leq 90 mJ/cm2 à P = 0.66 mW/cm2. Pour des cellules en
suspension dans du GelMA, aucun nouvel effet ne devrait prendre place à ce niveau.

— La forme initiale du photo-initiateur qui les impacte partiellement. À 72h, nous avons vu que le
LAP dans sa forme initiale avait presque intégralement stoppé la prolifération pour une concen-
tration de 0.2%.
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— La forme radicalaire du photo-initiateur qui les impacte fortement. À 72h, nous avons vu que
le LAP dans sa forme radicalaire avait presque intégralement stoppé la totalité des expériences.
Nous vérifions ainsi que les radicaux libres générés sont cytotoxiques pour les cellules.

— L’hydrogel réticulé, pourrait potentiellement protéger en absorbant la forme radicalaire des
photo-initiateurs. En effet, le photo-initiateur est intégré dans la solution afin de fournir des
radicaux libres pour la réticulation du GelMA. La polymérisation de l’hydrogel consomme ainsi
ces radicaux libres.

Dans l’expérience suivante, nous avons réalisé des études de viabilité pour toutes les combinaisons
(solution - dose) permettant la réticulation du GelMA comme décrit dans le tableau 6.1 pour la dose
30 mJ/cm2. Les solutions ont été préparées avec du GelMA entre 10 et 20%m/v et du LAP entre 0.1
et 0.2%m/v, en accord avec le tableau 6.1 (Sans SVF et sans rouge de phénol). Les cellules ont été
mises en suspension dans ces solutions, puis pipettées dans les puits d’une plaque. La plaque a été
insolée à 30 mJ/cm2. Le surnageant a été changé à 1h et du milieu (contenant du SVF et de l’iodure
de propidium) a été ajouté afin de recouvrir les structures réticulées. Nous n’avons pas eu besoin
d’attendre 7h comme dans l’expérience précédente, où il était nécessaire d’attendre que les cellules
adhèrent au fond du puits, puisque ici les cellules sont encapsulées. L’objet polymérisé est un cylindre
qui correspond aux puits de la plaque, sans motif 3D.

À 24h, nous avons observé au microscope confocal en rouge (cellules mortes marquées à l’iodure
de propidium) et en vert (PC3 transfectées GFP). Nous avons compté le nombre total de cellules et
compté le pourcentage de cellules vivantes (voir tableau 6.3). L’acquisition étant plus longue en 3D,
nous n’avons réalisé qu’une seule image 3D pour chaque condition.

[Nombre de cellules
Viabilité (%)] CLAP=0.05% CLAP=0.1% CLAP=0.2%

CGelMA=10% / /
179 cellules

75%

CGelMA=15% /
107 cellules

75%
143 cellules

67%

CGelMA=20% /
284 cellules

80% /

Table 6.3 – Tableau présentant le nombre total de cellules (au-dessus) et le pourcentage de cellules
vivantes (en-dessous) lors de la réticulation de solutions de GelMA contenant des cellules en suspension
et du LAP. Cellules et hydrogel se situent dans une plaque à puits, sans motif 3D. Expérience avec
une insolation à 30 mJ/cm2 à t0 et un changement du milieu à t=1h. Cellules comptées en 3D grâce
à des images confocales sur des cellules PC3-GFP marquées à l’iodure de propidium.

La méthode d’encapsulation a conduit à un taux de viabilité de plus de 67% pour l’ensemble des
conditions étudiées. Ces valeurs sont très supérieures à celles obtenues dans l’expérience sans GelMA
(voir partie 6.3.0.6 et tableau 6.2), alors même qu’elles ont été mesurées à 24h et pas à 72h. Alors
que plusieurs conditions ne permettaient pas de maintenir la survie des cellules dans l’expérience
précédente, toutes les conditions étudiées ici permettent de conserver une viabilité supérieure d’au
moins deux tiers. La viabilité est maximale pour la condition [CLAP = 0.1%, CGelMA = 20%, dose =
30 mJ/cm2] avec 80% de viabilité sur 234 cellules.

Ces résultats sont en accord avec ceux de Fedorovich et al portant sur des travaux d’insolation de
cellules en présence d’un photo-initiateur (Irgacure 2959).295 L’équipe a montré l’effet toxique de la
combinaison insolation - photo-initiateur, mettant en avant le rôle protecteur de l’hydrogel. Ce dernier
consomme les radicaux créés par le photo-initiateur et diminue ainsi la toxicité.

La figure 6.9 montre la projection en Z et en Y de l’échantillon [CLAP = 0.2%, CGelMA = 10%,
dose = 30 mJ/cm2]. L’échantillon mesurait deux millimètres de haut et l’acquisition s’est faite sur un
millimètre. Il est possible de voir que les cellules sont réparties uniformément dans l’hydrogel même si
un léger effet de sédimentation avant la réticulation est observé.

Avec cette expérience, nous avons prouvé la faisabilité de la photo-réticulation de solution de GelMA
contenant des cellules, par le biais d’une lampe Formcure avec une puissance de 0.66 mW/cm2. La
viabilité cellulaire des PC3-GFP à 24h est comprise entre 67% et 80% pour les conditions que nous
avons testées.
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Figure 6.9 – Étude de la viabilité cellulaire de PC3 encapsulées dans du GelMA par lumière collimatée.
L’objet total, composé de cellules et hydrogel, correspond au cylindre d’un puits d’une plaque 48 puits,
sans motif 3D, avec insolation via une lampe Formcure à LED. Projection en Z et en Y. Changement
du milieu à 1h. Observation par microscopie confocale à t=24h. CLAP = 0.2%, CGelMA = 10%, dose
= 30 mJ/cm2. Cellules PC3-GFP marquées en vert et cellules mortes marquées en rouge à l’iodure de
propidium.

6.3.0.8 Étude de l’impact du flux sur les cellules

En plus des aspects optiques et photochimiques, nous avons souhaité étudier l’impact des para-
mètres rhéologiques et microfluidiques sur la viabilité des cellules. Le profil microfluidique dans les
tubes est de type Poiseuille, avec un minimum de vitesse aux parois et un maximum au centre. Lors de
l’écoulement dans des géométries confinées, la longueur, le débit, le diamètre des tubes et la viscosité
de la solution peuvent agir sur les forces de cisaillement induites sur les cellules pendant l’écoulement
et donc sur leur viabilité.74–78

Nous avons mis des cellules en suspension dans du milieu RPMI à 30 000 cellules par mL. Nous
n’ajoutons pas de SVF ni de rouge de phénol, car les cellules ne seront pas mises en culture et que
l’expérience dure moins de 3h. Ensuite, nous prélevons une petite partie pour re-mesurer la densité,
et nous mettons dans une seringue environ 200 µl. Un tube est inséré jusque dans la seringue jusqu’au
volume de liquide central pour que les cellules ne subissent qu’une seule section de tube et aucun
raccord (pas de pointe de seringue vissé sur la seringue et inséré dans un tube). Ce montage mime
notre propre méthode d’injection avec la plateforme 3D-FlowPrint (un tube inséré dans un falcon).
La seringue est positionnée sur un pousse-seringue. Nous mettons en marche le pousse seringue à un
débit déterminé. Les 100 premiers µl sont jetés, ce qui correspond au volume mort du tube (avec de
la marge), et les 50 µl suivants sont dirigés vers un eppendorf. Ces dernières cellules ont donc eu un
débit constant dans le tube, au contraire des 100 premiers µl qui étaient arrêtés dans le tube puis qui
ont subi le régime transitoire à la mise en marche.

Les cellules à la sortie du tube sont comptées et la densité est comparée au comptage initial. Nous
mesurons donc seulement les cellules vivantes qui ont pu traverser le système. Notre hypothèse de tra-
vail repose sur la corrélation de la viabilité cellulaire au nombre de cellules collectées. Cette méthode
de mesure ne prend pas en compte les cellules qui restent bloquées dans le tube, en sédimentant ou en
adhérant sur les parois. Dans la réalité de la plateforme 3D-FlowPrint, ces cellules n’arriveront pas non
plus jusqu’à la zone de photo-polymérisation. Cette méthode ne compte pas seulement la viabilité des
cellules, mais bien la portion de cellules ayant maintenu leur intégrité physique qui sont parvenues à
traverser le tube. De plus, cette méthode ne mesure pas l’état des cellules, car les cellules apoptotiques
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et nécrotiques sont comptées parmi les cellules vivantes. Lemarié et al.78 ont montré que la mesure du
nombre de cellules vivantes donne une estimation pertinente du nombre de cellules viables. Dans leurs
mesures, la lyse représentait jusqu’à 57% avec seulement une moyenne de 5% de cellules nécrotiques
et apoptotiques. Enfin, comparer seulement la densité en entrée et en sortie du tube microfluidique
permet de simplifier l’expérience par rapport à la mise en culture avec des marquages spécifiques de
l’état cellulaire ou à l’utilisation de cytométrie en flux.

Nous avons fait circuler les cellules dans des tubes de longueurs 200 ou 400 mm, de diamètre 250
ou 500 µm et à des débits de 25 ou 100 µl/min, dans du milieu de culture. Les résultats sont présentés
sur la figure 6.10. Le pourcentage de cellules détectées est plus important (≃ 90%) lorsque le débit est
grand (ϕ = 100 µl/min) et lorsque le diamètre est grand (D = 0.5 mm) avec environ 90% des cellules
détectées après le passage fluidique.

Figure 6.10 – Diagramme de la viabilité de cellules PC3 au passage dans des tubes fluidiques.
Comparaison de la densité de cellules collectées en sortie du tube d’injection microfluidique par rapport
à l’entrée. Comparaison en fonction des diamètres de tubes, longueurs de tubes et débits.

Il n’est pas intuitif qu’un débit plus important permette une meilleure viabilité, car il implique un
cisaillement plus grand. Cependant, un débit plus important (ϕ = 100 µl/min) conduit à un temps
de résidence dans les tubes plus faibles. Ces résultats sont en accord avec les travaux de Lemarié et
al.78 qui suggèrent que le temps de résidence impacte directement la viabilité. L’augmentation du ci-
saillement causée par une diminution du diamètre peut être contrebalancée par le plus faible temps de
résidence du fait du débit accru.

Cette analyse est à pondérer, car le diamètre aurait pu influencer la viabilité de la même façon : à
débit fixe, un diamètre plus faible conduit à une vitesse fluidique plus importante et donc à un temps
de résidence plus faible. Or, nous mesurons une meilleure viabilité pour les plus grands diamètres (D
= 0.5 mm). Dans ce cas, la viabilité est plus importante pour un cisaillement plus faible et un temps
de résidence plus long. L’impression 3D des têtes d’impression permet d’adapter les canaux fluidiques
internes afin de s’adapter à ces diamètres.

Enfin, une longueur de tube plus courte implique un temps de résidence plus court, et donc une
meilleure viabilité. Ce résultat était attendu, mais peut s’avérer difficile à mettre en place. La plateforme
actuelle sert de développement expérimental et n’est donc pas optimisée. Il s’agit d’une perspective
de rapprocher l’ensemble des éléments microfluidiques de la tête d’impression. Nous pourrions aussi
utiliser les capteurs de débits sous leur forme réduite (sans le conditionnement de la carte électronique)
afin de réduire les volumes morts.
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En conclusion de cette partie, nous avons étudié les processus à l’œuvre lors d’un procédé de bioim-
pression avec notre plateforme. Nous avons pu estimer l’influence de chaque élément seul (fluidique,
insolation, photo-initiateur) ainsi que l’influence croisée de l’insolation avec le photo-initiateur. Pour la
photo-polymérisation, nous avons mis en évidence une mortalité élevée et peu de conditions favorables
lors de la caractérisation de l’influence croisée de la lumière et du photo-initiateur sans polymère. En
revanche, lors de tests de polymérisation de GelMA avec des cellules en suspension, nous avons pu
montrer une viabilité de l’ordre de 67% à 80% (à CLAP = 0.1%, CGelMA = 20%, dose = 30 mJ/cm2).
Nous avons finalement étudié l’influence du passage des cellules dans des tubes microfluidiques et mis
en avant une configuration (ϕ = 100 µl/min, D = 0.5 mm, L = 200 mm) permettant d’obtenir 90% de
cellules vivantes à la sortie microfluidique.

Perspectives pour des études biologiques avec la plateforme 3D-
FlowPrint

Structuration de surface et tests systématiques De nombreux tests pourraient être envisagés
avec une structuration de surface. Nous pourrions positionner des paires de sphéroïdes à des distances
variables et reliées par des canaux de largeurs variables. Cela fournirait des informations sur la ca-
pacité de jonction de deux sphéroïdes. Dans le cas de sphéroïdes d’hASC contenant des progéniteurs
endothéliaux, ces informations sont tout à fait pertinentes.290 La croissance de cellules individuelles
sur des environnements contraints est aussi un domaine de recherche prometteur.291 Certains types
cellulaires sont affectés dans leurs déplacements et leur devenir en fonction de la topologie de leur
environnement.296, 297

Cette plateforme permettrait aussi de réaliser des tests biologiques systématiques.139, 298, 299 Plu-
sieurs matériaux seraient imprimés sur une surface, puis des cellules ou des sphéroïdes seraient ajoutés.
En une seule expérience, il serait possible de comparer la réaction d’un type cellulaire à plusieurs ma-
tériaux ou protéines.

Poursuivre l’impression de cellules encapsulées Une perspective à court terme de la plateforme
est d’améliorer le processus de bioimpression de cellules encapsulées. Il est nécessaire de transférer les
informations apprises sur les conditions favorisant la viabilité à la plateforme 3D-FlowPrint. Nous
sommes confiants sur notre capacité à imprimer des cellules en 3D avec une mortalité faible. Une fois
incubées en culture, les cellules reprendront le contrôle de l’hydrogel, généreront leur propre matrice
extracellulaire et créeront des fonctions biologiques. Il serait alors possible d’étudier certains processus
biologiques comme l’influence de la géométrie sur le développement de certaines cultures cellulaires
biologiques.52

Impression de structures multimatériaux - multitypes cellulaires Une fois l’étape de bioim-
pression bien maîtrisée, il sera intéressant d’implémenter différents matériaux et différents types cel-
lulaires. Un système biologique est toujours formé de plusieurs zones, dont les matériaux ont des
propriétés mécaniques et chimiques différentes. Au minimum, les systèmes sont quasiment toujours
plus pertinents et plus durables s’ils intègrent des canaux mimant la circulation sanguine. L’impres-
sion d’un système particulier gagnerait donc à la coimpression des cellules qui lui sont spécifiques
avec des cellules endothéliales dans les zones adaptées.41–43 De même que les cellules endothéliales,
les organes ont généralement des réservoirs de cellules souches responsables du renouvellement des
cellules du système. Pouvoir imprimer une solution tierce contenant ces cellules souches et les déposer
aux endroits voulus de l’objet 3D serait une réussite importante.45–48 Ainsi, l’impression de plusieurs
types cellulaires (cellules actives, cellules souches, cellules endothéliales) et de plusieurs matériaux
permettrait d’obtenir des systèmes de plus en plus pertinents.

Co-impression d’hydrogel, de suspension cellulaire et de sphéroïdes La quatrième perspec-
tive pour le système est la coimpression d’hydrogel, de cellules encapsulées et de sphéroïdes. Nous avons
développé une plateforme secondaire qui permet de positionner des sphéroïdes dans une impression 3D
depuis une plaque à puits où ils ont été cultivés. Cette plateforme peut être combinée à l’imprimante
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3D-FlowPrint. La plateforme imprime en premier des couches d’hydrogel, en créant des cavités aux
endroits voulus. Ensuite, le programme d’impression s’arrête pour laisser la place au programme de
placement de sphéroïdes. Avec la même tête d’impression, ou avec une seringue accolée, la plateforme
attrape un sphéroïde par aspiration au bout de la seringue, depuis une plaque à puits par exemple. Le
système utilise un module de pression négative Fluigent (présenté dans la partie 2.1.2.3) pour contrô-
ler précisément l’aspiration du sphéroïde. Pour repérer et aspirer automatiquement le sphéroïde, une
caméra Dino est utilisée. Ensuite, le sphéroïde est positionné aux coordonnées de la cavité prévue. Le
contrôleur de pression coupe l’aspiration et le sphéroïde se détache de la seringue pour se positionner
dans la cavité d’hydrogel. L’opération est répétée s’il y a d’autres sphéroïdes à positionner. Puis l’im-
pression d’hydrogel reprend en recouvrant les cavités et en imprimant les couches suivantes. D’autres
cavités sont créées et d’autres sphéroïdes sont positionnés.

Cela permettrait d’imprimer des motifs d’hydrogel, puis de positionner des sphéroïdes, puis de
reprendre l’impression en recouvrant les sphéroïdes d’hydrogel et en continuant de créer l’objet 3D.
Les sphéroïdes étant par nature des objets biologiques aux propriétés plus avancées que des cellules
individuelles, ils pourraient prendre possession de l’objet 3D plus rapidement avant de faire apparaître
les fonctions biologiques visées.49–51 Il serait possible d’imprimer des cellules encapsulées dans l’hy-
drogel pour permettre une meilleure prolifération globale plutôt qu’attendre la seule prolifération des
sphéroïdes. Une telle méthode demande un haut degré de maîtrise en biophysique : il faut maîtriser
la création des sphéroïdes, cultiver les cellules du type désiré, imprimer du GelMA avec les têtes de
quatrième génération avec bulle d’air et réaliser une séquence d’impression alternant impression d’hy-
drogel et positionnement de sphéroïdes. Cependant, la création d’un microenvironnement par ce biais
permettrait, nous estimons, l’obtention de systèmes d’étude pertinents.

Dans ce dernier chapitre, nous avons donc proposé des applications pour la plateforme 3D-FlowPrint,
à la fois par la structuration de surface, de structures support et par la bioimpression de cellules en-
capsulées. Des développements restent à réaliser pour permettre la création de microenvironnements
biologiques utilisables pour des tests systématiques. De nombreuses applications seraient possibles une
fois la plateforme optimisée.
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Conclusion

Durant cette thèse, nous avons développé un nouveau concept d’impression 3D appliqué à la biolo-
gie. La plateforme 3D-FlowPrint a pour objectif de réaliser des architectures 3D multimatériaux avec
une résolution micrométrique. Notre analyse de la littérature nous a amené à considérer que les techno-
logies actuelles ne permettent pas de répondre à ces objectifs de façon satisfaisante. La micro-extrusion
a la capacité d’imprimer en multimatériaux mais est limitée en résolution et rapports de forme. La
stéréolithographie a une excellente résolution, mais beaucoup de difficulté à changer de matériaux. Les
sondes microfluidiques permettent une manipulation multiplexée de fluides, mais ne permettent pas
leur mise en forme en 3D.

La plateforme 3D-FlowPrint emprunte à chacun de ses concepts en délivrant des fluides via un
système microfluidique jusqu’à une tête d’impression immergée, où la solution injectée peut être pho-
topolymérisée. En découplant l’apport du matériau de sa polymérisation, cette plateforme peut fournir
à la fois de la haute résolution et du multimatériaux.

La partie centrale de la plateforme est la tête d’impression. Elle doit permettre l’apport et la récu-
pération du fluide injectée afin de ne pas contaminer l’environnement, et fournir une interface optimale
pour la transmission d’un laser à travers une fibre optique injectée dans la tête. Nous avons développé
quatre générations successives de têtes pour atteindre ces objectifs. La première était usinée et mou-
lée avec du silicone et elle a permis d’apporter une preuve de concept, mais restait limitée dans ses
capacités d’amélioration. La seconde était entièrement construite en 3D ce qui permettait une haute
résolution de la géométrie et un prototypage rapide, mais l’interface optique n’était pas satisfaisante.
La troisième combinait l’impression 3D avec un assemblage d’une lamelle de verre et d’un dôme de
PDMS, permettant à la fois une géométrie précise et une interface optique validée. Cette troisième
génération a permis le développement et la caractérisation de la plateforme pour la grande majorité des
aspects, mais elle ne permettait pas d’imprimer du GelMA pour des questions chimiques. La quatrième
génération a comblé le fossé en rajoutant une bulle d’air sous la tête permettant la non-adhérence du
GelMA à la tête d’impression et résolvant donc le problème de la troisième génération.

Le développement des têtes d’impression s’est fait en parallèle de la caractérisation microfluidique
du système. Les têtes d’impression travaillent en immersion, afin de pouvoir imprimer dans des puits
de culture par exemple. Elles contiennent un canal d’injection et un canal d’aspiration, ainsi que des
reliefs de surface afin que la solution injectée soit entièrement collectée et ne contamine pas le milieu.
À travers des simulations numériques par éléments finis, nous avons défini des diagrammes de phase
sur la capacité de collecte du matériau injecté pour la hauteur de travail, la vitesse de déplacement,
le rapport des débits et la viscosité. Nous avons utilisé ce système de simulation pour optimiser les
reliefs de surface et pour améliorer les têtes d’impression. Finalement, nous avons caractérisé le temps
de changement entre deux fluides dans l’idée d’une séquence de matériaux pour une impression hété-
rogène.

Par l’ajout d’une fibre optique entre les deux canaux microfluidiques, il est possible de photopoly-
mériser la solution injectée dans l’espace entre la tête d’impression et le substrat. Nous avons créé des
têtes d’impression avec deux fibres optiques qui permettent l’obtention de deux tailles de faisceau op-
tique et ainsi de bénéficier de deux vitesses d’impression pour imprimer des objets volumineux tout en
gardant une capacité de haute résolution. Nous avons pu étudier les seuils de photopolymérisation du
PEGDA et du GelMA ainsi que vérifier que le système microfluidique ne gênait pas la polymérisation.
Ces analyses ont permis l’impression de structures 2D et 2.5D en haute résolution jusqu’à une largeur
de ligne de 7 µm. La capacité d’impression multimatériaux a été prouvée par des objets complexes en
2D et en 3D. La plateforme 3D-FlowPrint a permis d’imprimer de manière robuste et reproductible
des objets millimétriques d’inspiration biologique.

165



166 CHAPITRE 6. ÉTUDES BIOLOGIQUES AVEC LA PLATEFORME D’IMPRESSION 3D

La plateforme a fourni des preuves de concept pour une utilisation en biologie. Nous avons créé des
objets en PEGDA sur lesquels des cellules ou sphéroïdes n’avaient aucune adhérence afin de contraindre
leur développement et étudier leur devenir. Au contraire, nous avons imprimé des structures support
pour la réalisation de tissus en 3D. Nous avons caractérisé les paramètres de bioimpression de cellules
en suspension afin d’optimiser la viabilité et réaliser une preuve de concept d’encapsulation de cellules.
Ce projet a mené au brevet de la plateforme et de la tête d’impression222 ainsi qu’à une publication
dans Additive Manufacturing d’Elsevier.223

Cette thèse a ainsi porté sur de vastes domaines, à savoir l’instrumentation, le contrôle logiciel,
la microfluidique, la photopolymérisation, l’impression 3D et la culture de microenvironnements. Elle
m’a personnellement permis de m’enrichir de chacun de ces domaines. Elle m’a donné accès au monde
de la biophysique où chaque projet apporte une pierre à l’édifice d’une meilleure compréhension du
monde biologique et une meilleure santé pour tous. Je suis entièrement satisfait de l’avoir réalisée.

Pour la plateforme, nous sommes confiants dans ses capacités à être appliquée à différentes ap-
plications de systèmes biologiques. Pour des actions biologiques en milieu ouvert, l’aspect sonde mi-
crofluidique pourrait être extrêmement pertinent, là où une bioimprimante 3D classique est limitée à
un module donné. La plateforme 3D-FlowPrint est aussi intéressante par son approche versatile : plu-
sieurs matériaux imprimables, plusieurs vitesses d’impression, milieu ouvert, plusieurs longueurs d’onde
possibles, plusieurs approches biologiques (surfaces non adhésives, support, cellules encapsulées, sphé-
roïdes) et co-impression d’hydrogel - placement de sphéroïdes. Cet outil trouverait donc parfaitement
sa place dans des équipes de recherche, comme celle où la thèse s’est inscrite.

Cependant, il semble que plusieurs couches technologiques soient nécessaires (optique, fluidique,
pneumatique, 3D, matériaux, biologie) pour atteindre les objectifs de création de microenvironne-
ments. Cette technologie est donc peut être trop complexe pour une utilisation popularisée dans ce
domaine. Sur des projets spécifique d’objets hétérogènes à haute résolution, elle permettrait de créer
des objets précis que d’autres technologies ne pourraient pas réaliser. Pour une utilisation à plus grande
échelle, les techniques de microextrusion permettent la création de microenvironnements, même si les
inconvénients présentés dans l’état de l’art restent présents. D’autres techniques atteignent des objectifs
similaires à ceux de la plateforme 3D-FlowPrint, à savoir haute résolution et multimatériaux, comme
l’impression en puce microfluidique par photolithographie avec des procédés tout aussi complexes que
celui présenté dans ce manuscrit. En conclusion, il semble qu’il n’existe aucune technologie universelle
et totalement polyvalente et que chaque projet de recherche ou de santé devra trouver l’outil le plus
pertinent pour l’application donnée.

La collaboration industrielle avec l’entreprise Fluigent a permis de disposer des technologies les plus
avancées pour le contrôle des paramètres microfluidiques d’impression. Cette plateforme pourrait s’in-
tégrer à travers sa tête d’impression dans des bioimprimantes 3D déjà présentes industriellement. Face
à une concurrence particulièrement forte, un transfert de la technologie vers l’industrie est envisagé
même si la démonstration de l’impression directe de cellules nécessite encore d’être consolidée.
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Description du fonctionnement du vectoriseur

Cette annexe décrit le fonctionnement du code Python du vectoriseur imagé dans la figure ci-
dessous. Il est conseillé de regarder cette image sur un fichier numérique pdf, car l’image pourra être
agrandie. Le schéma se lit du haut vers le bas. Chaque cadre représente une fonction, la fonction
principale Slicer entier multimateriaux que l’utilisateur appelle étant le cadre bleu clair le plus large.
En premier lieu, l’utilisateur donne le chemin vers les objets STL qu’il souhaite vectoriser. Les STL
doivent être codés en ASCII et non en binaire. L’utilisateur choisit aussi la valeur des variables de
vectorisation (hatching, slicing, etc.). Finalement, l’utilisateur choisit les graphiques qu’il souhaite
afficher pour vérifier la vectorisation et exécute le programme.

La fonction principale appelle successivement les fonctions majeures de vectorisation :
◦ La lecture des fichiers STL et leurs mises en forme se fait dans Extract data et Mise en forme.

Les STL sont des ensembles de triangles qui pavent les surfaces des objets. La fonction récupère
l’ensemble des coordonnées des triangles dans l’espace tridimensionnel. Ensuite, les objets sont
recentrés et les minimums relatifs sont mis à zéro dans l’axe Z. La liste de l’altitude de chaque
lamelle est créée. L’aspect multimatériaux est sauvegardé par des listes de triangles différentes.
La fonction d’affichage Afficher STL permet de vérifier que les bonnes pièces ont été chargées et
que leur agencement respectif est correct. Le programme est très fiable à ce niveau.

◦ La fonction Section contours multimat tous z prend en entrée la liste des triangles de chaque
matériau et la liste des altitudes Z des lamelles. Elle réalise une boucle sur tous les matériaux
et appelle la fonction Section contours tous z qui elle réalise une boucle sur toutes les altitudes
Z. Pour un matériau et une altitude Z, la fonction Section contour renvoie la coupe du matériau
en cours à l’altitude Z. Pour cela, la fonction Extract contours raw sectionne l’ensemble des
triangles présents à cette altitude et renvoie les segments de l’intersection entre le plan XY et
chaque triangle tridimensionnel. La fonction Section contours a pour tâche de clarifier cette liste
de segments en une seule suite de coordonnées XY. La fonction d’affichage Afficher contours
permet de vérifier la lamellisation.

◦ La fonction Vectoriser une couche multimateriaux est la fonction centrale du vectoriseur. Elle
prend en entrée une liste de contours pour chaque altitude Z et pour chaque matériau. Elle
transforme ces contours en polygones grâce à la sacro-sainte bibliothèque Shapely (fonction Creer
Poly). L’objet peut avoir plusieurs parties et des sections creuses. Il est important de déterminer
les surfaces intérieures et extérieures et de séparer chaque partie distincte (la fonction Hiera-
chie contours). La bibliothèque Shapely permet maintenant de manipuler ces polygones avec une
grande simplicité.
La sous-fonction Creer zone bi-résolution est appelée pour séparer les deux résolutions d’impres-
sion (si demandé). Pour cela, elle isole la partie centrale de chaque polygone, dans laquelle nous
imprimerons en basse résolution. La partie restante correspond aux contours de la pièce et donc
aux parties en haute-résolution. Ensuite, le périmètre de chaque polygone est utilisé pour consti-
tuer des murs (ou contours) de la pièce afin de lisser l’objet (fonction Creer murs). La partie à
remplir par vecteurs parallèles est réduite d’autant. Puis, un réseau de lignes parallèles espacées
de la valeur hatching est créé via Shapely sur tout le plan XY (fonction Creer vecteurs). Nous
réalisons une intersection avec les polygones, et nous obtenons le remplissage des lamelles par un
réseau de lignes juxtaposées parallèles. Cette action est répétée dans les deux résolutions.
Les vecteurs sont ensuite triés en fonction du choix de l’utilisateur dans la fonction Optimiser
vecteurs : impression de gauche à droite en allers-retours, impression de gauche à droite en allers
seulement, impression par vecteur le plus proche ou sans tri. En perspectives, nous considérons
d’implémenter une fonction dite du voyageur ou an anglais du travaling salesman qui optimise
le temps de parcours entre plusieurs points (compliqué ici par la présence de vecteurs, et non de
points). Cependant, nous préférons majoritairement imprimer en enchainant les vecteurs paral-
lèles, cas dont l’option est déjà présente.

◦ Grâce à la fonction Garder vecteurs allumés, il est possible de faire en sorte que l’impression ne
s’arrête pas entre deux vecteurs successifs si le déplacement entre ces deux vecteurs est au-dessus
du polygone en cours. Cela veut dire que la tête d’impression reste dans la zone à remplir et
arrive souvent entre deux vecteurs parallèles juxtaposés.
Enfin, la fonction Creer polygones des vecteurs permet de recréer la forme exacte qui sera impri-
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Figure 11 – Schéma de programmation du vectoriseur développé en interne. Chaque cadre représente
une fonction avec son nom en haut à gauche. Les cadres imbriqués représentent les fonctions appelées
par une fonction mère. Les cadres verts représentent les fonctions d’affichages avec les images exemples
générées chronologiquement en dessous. Les flèches représentent les transferts de données. Les boites
en pointillé représentent des boucles for ou if.
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mée via de nouveaux polygones. Cela permet de vérifier la vectorisation de la pièce via la fonction
d’affichage Afficher zones en comparant la coupe de l’objet STL et le polygone d’impression. Il
peut arriver en effet que certaines pièces ne soient pas vectorisées (trop petites surfaces) ou que
la multirésolution ne soit pas satisfaisante. La fonction d’affichage Afficher vecteurs permet elle
de vérifier le tri des vecteurs.

◦ La fonction Ecrire fichier Gcode multimat conclut le programme en écrivant le fichier Gcode,
qui sera interprétable par l’imprimante. Il écrit en premier les méta-datas relatives au fichier
(variables d’impression, date, fichiers STL utilisés, temps d’impression calculé grâce à la fonction
Calcul temps d’impression, etc.). Ensuite, pour chaque vecteur, il écrit une ligne dans un fichier
texte selon la syntaxe Gcode. En plus des paramètres habituels comme le déplacement en X, en
Y ou l’activation de la polymérisation, nous avons rajouté une série de paramètres spécifiques
comme le fait qu’un vecteur soit en haute ou basse résolution, qu’il soit un mur sur le périmètre
de l’objet, son matériau, etc. Entre chaque vecteur imprimant, calculé par la fonction Vectoriser
une couche multimatériaux, il faut rajouter un vecteur de déplacement sans polymérisation pour
se positionner à l’origine du vecteur suivant.
La fonction d’écriture du Gcode détecte aussi les changements d’altitude et les changements de
matériaux qu’elle spécifie dans le fichier texte. Lors de l’interprétation du Gcode par le logiciel de
commande de l’imprimante, ces séquences pourront impliquer des temps d’attente ou de relevage
de la tête pour faciliter les flux. À ces moments, la fonction inscrit aussi le centroïde du polygone
en cours d’impression, qui représente le centre d’un objet non rond. Ce centroïde pourra être
utilisé pour positionner le canal d’injection de la tête au-dessus afin de réalimenter en matériau
une pièce alambiquée 5.21. Le fichier Gcode est finalement généré et prêt à être chargé dans le
logiciel LabVIEW commandant l’imprimante.

◦ Il est à préciser que nous avons aussi créé une fonction modifier STL qui permet de modifier
les dimensions globales des STL avant de vectoriser les pièces. Il arrive souvent que l’on veuille
imprimer la même pièce à une résolution différente, ou avec un rapport d’aspect XY sur Z
différent. Plutôt que de repartir sur le logiciel de CAO, cette fonction permet rapidement de
charger les STL, de les modifier et de recréer de nouveaux fichiers STL modifiés.
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Protocole de création et vectorisation d’une pièce

Protocole n°1 : Protocole de création et vectorisation d’une pièce.

— Il faut tout d’abord concevoir la pièce sous Fusion 360 et y accéder via Jupyter :
— Dans Fusion 360, concevoir la pièce voulue. En cas d’impression d’un objet en plu-

sieurs parties (multimatériaux), il est possible de concevoir plusieurs corps et de les
assembler afin de vérifier l’objet total.

— Dans l’arborescence de Fusion 360, faire un clic-droit sur le projet principal (ou sur
le corps choisi en cas d’assemblage) et choisir "enregistrer en tant que maillage".
Il faut enregistrer autant de STL que de matériaux pour une impression multima-
tériaux. Par exemple la pièce YinYang peut être vectorisée en YinYang_1.stl et
YinYang_2.stl

— Une fenêtre s’ouvre et choisir le format "STL (ASCII)". Ce format de fichier est
ouvrable par un éditeur de texte et enregistre les données dans un format lisible par
des humains, au contraire du format "STL (binaire)" dans lequel les données sont
codées.

— Ouvrir l’interface Python en ligne Jupyter. Il est possible de l’installer via Anaconda.
— Accéder au dossier vectoriseur. Ce dossier doit contenir la dernière version du vecto-

riseur (par exemple vectoriseur_3_16.ipynb). Il doit aussi contenir un dossier pieces
avec les fichiers STL, un dossier librairie avec les librairies développées pour le vec-
toriseur et un dossier gcode dans lequel le gcode sera écrit. Ouvrir la dernière version
du vectoriseur.

— Exécuter la première fenêtre (Maj+Entrée suffit), qui appelle les librairies. La se-
conde fenêtre n’a besoin d’être exécutée que si la librairie du vectoriseur a besoin
d’être rechargée après une modification.

— La troisième fenêtre doit être complétée avec les variables utilisateurs. Tout d’abord les
paramètres globaux :

— La liste Files doit être complétée par les fichiers STL et leur chemin depuis le dossier
vectoriseur. Par exemple, pour vectoriser un yin-yang en deux matériaux, il faut
mettre [’./pieces/YinYang_1.stl’,’./pieces/YinYang_2.stl’]

— La variable slicing correspond à la hauteur d’une couche, typiquement 50 µm . Toutes
les unités sont en µm par défaut.

— La variable arrangement permet de choisir l’enchaînement des vecteurs d’une même
couche. -1 : pas d’arrangement. 0 : impression dans 1 seule direction, vecteurs clas-
sés. 1 : impression par vecteur le plus proche. L’arrangement 0 permet de bonnes
impressions.

— La variable vitesse ne change pas la vectorisation, mais influe sur le temps total
d’impression. Ce résultat est affiché pour l’utilisateur et à prendre en compte lors de
la vectorisation d’une pièce.

— La variable attente marque dans le gcode une attente entre deux vecteurs lors d’un
changement de matériaux ou de hauteur.

— La variable ecrire_gcode permet de n’écrire le gcode seulement que si l’utilisateur
est satisfait de la vectorisation.

— La variable garder_laser_allume permet de garder le laser allumé lors du déplace-
ment entre deux vecteurs parallèles successifs.

— La variable alterner peut être utile pour des impressions multimatériaux. Cela per-
met de remonter la tête d’une distance slicing/Nmateriaux afin de favoriser l’impres-
sion des matériaux successifs.

— La variable overlap permet d’insoler de la distance spécifiée en dehors de la forme.
Cela est utile pour joindre un objet multimatériaux.

— La variable surinsolation permet de repasser le laser au-dessus d’une zone déjà po-
lymérisée. Il est possible d’avoir préalablement changé la solution injectée vers du
milieu afin de ne pas augmenter la résolution, mais simplement de surpolymériser le
matériau.

— La variable dist_min_2_pts détermine la longueur minimale d’un vecteur à impri-
mer. Cette variable est particulièrement importante lors de la vectorisation de pièce
arrondie pour éviter de générer un grand nombre de petits vecteurs successifs qui
créeraient une impression saccadée.
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— La variable angle_min_3_pts
— La variable ordre_materiaux
— La variable contours_interieurs

— Puis les paramètres spécifiques à chaque matériau :
— La variable deux_res permet d’activer la vectorisation avec deux résolutions. Lors

de la vectorisation d’une couche, si le programme détecte une zone assez large, la
double résolution prend place. Le centre sera vectorisé avec des lignes larges et le
reste avec une meilleure résolution afin de garder la précision de l’objet sur les faces
externes.

— La variable nb_mur permet de choisir le nombre de contours que fera le laser à
chaque couche. Cela permet de lisser l’objet sur les surfaces et de diminuer l’effet
discret des lignes parallèles.

— La variable hatching1 est la distance entre deux lignes successives. Cela correspond
au hatching des lignes haute résolution en cas d’impression avec deux résolutions.

— La variable hatching2 est la distance entre deux lignes successives basse résolution
en cas d’impression avec deux résolutions.

— La variable L_haute_res est la distance, depuis le périmètre, qui sera remplie par la
haute résolution.

— La variable distance_min_hatching2 est la distance minimale que de pouvoir remplir
la basse résolution. Si la zone en cours est plus petite, le programme vectorisera en
haute résolution.

— La variable L_chevauche est la distance du chevauchement entre les deux résolutions.
— Si ces paramètres sont identiques pour chaque matériau, il est par exemple possible

d’écrire param_mat2=param_mat1.
— Il faut ensuite valider l’exécution :

— Puis les paramètres de visualisation de la vectorisation voir_stl, voir_contours,
voir_zones, voir_vecteurs qui permettent de voir respectivement le STL, la lamelli-
sation, les zones imprimées hautes et basses résolutions et l’agencement des vecteurs.

— Exécuter cette fenêtre. Le vectoriseur affiche la vectorisation des couches successives.
— L’utilisateur est invité à vérifier la vectorisation, à la modifier si besoin. Lorsque

l’utilisateur est satisfait, il peut modifier la variable ecrire_gcode en True afin d’écrire
le gcode.

— La quatrième fenêtre permet de modifier les dimensions de l’objets dans les axes
XYZ.
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Protocole de préparation des solutions polymérisables

Protocole n°2 : Protocole de préparation des solutions polymérisables

— La solution qui a servi à caractériser la plateforme est basée sur du PEGDA :
— Le PEGDA étant stocké à 4°C, il est nécessaire de ramener la solution à tempéra-

ture ambiante afin de pouvoir le prélever (une heure environ suivant le volume de
stockage).

— Préparer la solution mère de LAP à 0.2% (m/v). Mélanger le LAP et la quantité
requise de milieu (eau - RPMI - DMEM - PBS en fonction de la solution finale).
Agiter pendant deux heures. Si un précipité est observable au fond du tube, le mé-
langer (vortex) puis le positionner dans une cuve à ultrasons pendant 5 minutes et
l’agiter à nouveau pendant deux heures.

— Pour obtenir 3 ml de solution constituée de 40% PEGDA 700, 60% eau et contenant
0.01% (m/v) de LAP, nous prélevons 1.2 ml de PEGDA. Aspirer doucement, car la
viscosité du PEGDA le rend difficile à prélever. Changer de cône de pipette si besoin
de prélever en plusieurs fois.

— 150 µl de LAP est ajouté à partir de la solution mère à 0,2% (m/v).
— Rajouter le milieu nécessaire en n’oubliant pas le volume déjà ajouté via la solution

mère de LAP. (Il faut pipetter) 1.65 ml d’eau - RPMI - DMEM - PBS).
— Afin d’imager, des micro- ou nano-particules fluorescentes ont parfois été ajoutées à

une concentration de 0.01% (m/v), à partir de solutions mères à 1% (m/v).
— Envelopper de papier aluminium afin d’empêcher la polymérisation.
— Agiter pendant deux heures
— Note : Il est possible de réaliser les solutions dans des eppendorfs de 1 ml pour réduire

les consommables.
— Pour réaliser des structures supportrices d’épithéliums, nous avons rajouté de l’acide

acétique et de la fibronectine pour favoriser l’adhérence de cellules de cancer d’intestin
Caco252 :

— De l’acide acrylique fait partie de la solution à 30%.
— De la fibronectine fait aussi partie de la solution à 1% de la solution totale.
— Le PEGDA est toujours à 40%.
— les solvants sont 20% de PBS et 9% d’eau-DI.

— Pour réaliser des structures chargées en cellules (cell-laden en anglais), nous avons utilisé
une solution à base de GelMA :

— Nous avons utilisé cette solution : 20% GelMA, 80% eau, 0.05% LAP.
— Le GelMA est un solide poreux très aéré. Il est mesuré en masse. Il doit être tassé

pour rentrer dans l’eppendorf ou le falcon.
— Pour le GelMA, nous ajoutons 0.05% de LAP. Il peut être prélevé depuis une solution

mère à 1% afin de diminuer le volume à pipetter.
— Pour les cellules PC3, nous ajoutons 80% de DMEM avec 5% de SVF.
— À 20% dans du milieu de culture, le GelMA est liquide à 37°C et la solution est donc

agitée deux heures à cette température.
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Protocole de préparation du substrat dont traitement de sur-
face

Protocole n°3 : Protocole de préparation du substrat dont traitement de surface

— Préparer une solution de MAPTMS : 96% d’éthanol, 3% d’acide acétique dilué à 10%,
1% de MAPTMS.

— Agiter pendant 20 minutes.
— Nettoyer les lamelles (24 mm·32 mm·150µm)à l’acétone, puis rincer à l’eau, puis nettoyer

avec de l’éthanol et sécher à l’azote.
— Effectuer un plasma d’air (Puissance = 200 W, f = 40 kHz, Pression = 0.45 mBar) sur

les lamelles pour les activer
— Recouvrir les lamelles à fonctionnaliser avec la solution de MAPTMS.
— Incuber pendant cinq minutes.
— Éliminer la solution de MAPTMS.
— Rincer les lamelles fonctionnalisées avec des fonctions métacrylate avec de l’éthanol.
— Stocker sous vide les lamelles fonctionnalisées.
— Laver la lame de verre (75·50 mm2) sur laquelle est fixé le cadre de PMMA. Laver avec

acétone, eau, éthanol, et sécher à l’azote.
— Fixer une lamelle traitée MAPTMS sur la lame avec du scotch double-face (Tesa tape de

RadioSpare).
— Positionner la lame sur la platine XY pour l’impression.

Protocole de mise en marche de la plateforme

Protocole n°4 : Protocole de mise en marche de la plateforme

— Allumer l’ordinateur de la plateforme, le boîtier de commande laser, le GBF, le boîtier
de commande de l’actionneur en Z, le boîtier de commande de la plateforme XY et de la
focale, le régulateur de température et le contrôleur de la lampe au mercure

— Se connecter sur l’ordinateur
— Après avoir attendu que l’ordinateur soit totalement connecté depuis quelques minutes,

allumer le contrôleur de la caméra
— Si l’expérience en cours requiert une impression Air-Assisted Printing (3.5), allumer le

contrôleur de pression 25 mBar et le logiciel A-i-O
— Une fois que le logiciel A-i-O est ouvert et fonctionnel pour le contrôleur de pression 25

mBar, allumer le module Line-Up Fluigent. Si l’expérience ne requiert pas la bulle d’air,
il est possible d’allumer le module Fluigent dès le début.

— Ouvrir le dossier Bioprint puis le projet LabVIEW bioprint.lvproj.
— Dans le projet, ouvrir le fichier Main et l’exécuter (flèche blanche en haut à gauche).
— Le programme LabVIEW affichera un message si un des appareils n’a pas été allumé.

Cela sera visible aussi via l’indicateur Prêt qui sera rouge. Si tout est correct, l’indicateur
sera vert, signalant que les calibrations ou une impression peuvent démarrer.
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Protocole de calibration de l’horizontalité de la tête

Protocole n°5 : Protocole de calibration de l’horizontalité de la tête

— La tête est positionnée au-dessus de l’objectif du microscope grâce à une plateforme
manuelle deux axes actionnable avec des vis de précision. Cela permet de placer la zone
de polymérisation au centre de l’image pour étudier le phénomène en direct. Ici, nous
voulons vérifier l’horizontalité de la tête, donc nous allons avoir besoin de la déplacer

— Déplacer la tête grâce aux vis de précision pour positionner le point d’observation du
microscope sur le périmètre de la tête au niveau d’un des points cardinaux (haut, bas,
gauche, droite).

— Focaliser sur ce point
— Sur le logiciel LabVIEW, dans le cadre horizontalité de la tête de l’onglet calibration,

appuyer sur le bouton OK associé au point cardinal afin d’enregistrer l’altitude de ce
point.

— Refaire cette manipulation pour les trois autres points cardinaux.
— Le logiciel a enregistré les quatre altitudes relatives des quatre points cardinaux de la tête

par le biais de la focale. Le logiciel calcule alors l’inclinaison de la tête d’impression.
— Ensuite régler manuellement l’horizontalité grâce au goniomètre à vis deux axes qui sou-

tient le portoir de la tête. Ce goniomètre permet de corriger les défauts d’horizontalité du
microscope, du portoir ou de la tête.

— Refaire la procédure précédente pour vérifier l’horizontalité après avoir modifié le gonio-
mètre.

— Focaliser sur le dôme de PDMS au niveau de la zone de polymérisation.
— Le logiciel donne la marge entre cette zone (la zone de polymérisation : ce doit être le

point le plus bas de la tête) et le périmètre.

Protocole de calibration de l’horizontalité du support

Protocole n°6 : Protocole de calibration de l’horizontalité du support

— Le processus est similaire à la calibration de l’horizontalité de la tête.
— Faire des croix avec un marqueur sur les quatre angles de la lamelle.
— Focaliser sur trois des angles en déplaçant la platine XY.
— Appuyer à chaque fois sur Ok dans le cadre sur l’horizontalité du substrat de l’onglet

calibration du programme LabVIEW.
— Le programme enregistre les valeurs de la position XY et de l’altitude Z
— Une fois les trois points effectués, le programme calcule l’équation du plan du substrat,

et en déduit l’angle dans l’axe X et dans l’axe Y.
— Utiliser les quatre vis présentes sur le porte-échantillon afin de régler l’horizontalité du

substrat.
— Re-vérifier l’horizontalité
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Protocole de calibration de l’altitude entre la tête et le substrat

Protocole n°7 : Protocole de calibration de l’altitude entre la tête et le substrat

— Le but est de déterminer la droite de régression entre les valeurs de la focale et de l’ac-
tionneur.

— Cette droite de régression permet de calculer l’altitude du substrat sur l’échelle de l’ac-
tionneur.

— Focaliser avec le microscope sur le substrat et appuyer sur Substrat Ok de l’onglet cali-
bration du programme LabVIEW. Le programme enregistre la valeur de la focale pour le
substrat. C’est à partir de cette valeur que la régression déterminera l’altitude sur l’échelle
de l’actionneur.

— Positionner la tête à quelques millimètres du substrat avec l’actionneur.
— Focaliser avec le microscope sur la tête et appuyer Enregistrer point focale / actionneur

pour enregistrer à la fois la valeur de la focale et de l’actionneur.
— Modifier l’altitude de la tête via l’actionneur.
— Re-enregistrer un couple focale — actionneur.
— Effectuer cette action à différentes hauteurs.
— Le programme calcule la droite de régression entre l’échelle de la focale et de l’actionneur,

sous la forme d’une fonction affine. La pente vaut normalement 1 si la mesure a été faite
dans l’air, environ 0.7 si la mesure a été faite dans l’eau.

— Le programme calcule par régression la hauteur du substrat sur l’axe de l’actionneur,
grâce à la valeur de la focale.

— Appuyer sur Calib Z Ok. Le programme enregistre cette calibration dans un fichier texte
accessible pour d’ultérieures impressions. Sur l’onglet principal, le programme affiche l’al-
titude de la tête relativement au substrat et un schéma récapitulant les informations du
placement de la tête et du substrat pour pouvoir manipuler efficacement. Il est maintenant
possible de déplacer la tête sur l’axe de deux manières : soit via le déplacement absolu
sur l’échelle de l’actionneur, soit via l’échelle relative par rapport à l’altitude relative su
substrat.

— Facultatif : Diminuer précautionneusement la hauteur de la tête, relative au substrat,
jusqu’à zéro pour voir le PDMS de la tête légèrement s’écraser sur la lamelle et confirmer
la mesure de l’altitude.

Protocole de vérification du spot optique

Protocole n°8 : Protocole de vérification du spot optique

— La méthode de caractérisation du cône optique est détaillée dans la partie 5.1.2.
— À la place de la lame du substrat, placer la lame porteuse du film fluorescent (voir Fig.

5.2.A) qui permet d’observer le spot optique avec le filtre FITC.
— Descendre la tête à l’altitude nécessaire pour une impression (typiquement 100 µm)
— Allumer le laser et vérifier l’aspect du spot optique. S’il est trop large, cela peut impli-

quer que la tête est usée ou que la fibre est mal positionnée. Résoudre ce problème en
repositionnant la fibre, en la changeant ou en changeant de tête.
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Protocole de début d’impression

Protocole n°9 : Protocole de début d’impression

— En début d’expérience : faire circuler préalablement à l’impression du solvant dans les
tubes. L’injection peut aller dans un falcon "poubelle". La sortie peut aspirer dans un
falcon de solvant. Le passage des solvants par la tête n’est pas obligatoire. Cette étape
peut durer plusieurs minutes ou dizaines de minutes. Vérifier le volume dans le falcon de
récupération.

— Remonter la tête.
— Placer la lame porteuse de la lamelle traitée MAPTMS.
— Remplir le cadre de PMMA de la solution de l’environnement.
— Descendre la tête à l’altitude d’impression.
— Vérifier que les flux circulent bien avec des rapports pression — débits attendus. Si ce n’est

pas le cas, cela peut suggérer un engorgement partiel ou total des tubes. La régulation
en débit permet de forcer le passage du fluide (solvant ou photo-polymérisable) afin de
déboucher les tuyaux et de sécuriser les conditions de manipulation.

— Arrêter le nettoyage des tubes via les solvants en passant à l’hydrogel polymérisable.
Attendre le temps nécessaire à ce qu’il soit acheminé jusqu’à l’extrémité des tubes.

— Placer les tubes de l’injection et de l’aspiration dans la tête d’impression
— En cas de bulles d’air (bloquées par la tête lors de l’immersion ou acheminées par les

tubes), faire vibrer le portoir de la tête pour les déloger. Il est possible de relever la
tête jusqu’à l’interface air-liquide, de couper l’injection afin que l’aspiration aspire tout le
fluide restant par capillarité sur la tête, puis de replonger la tête et de relancer l’injection.
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Protocole de calibration de la dose d’impression en fonction de
la largeur de ligne

Protocole n°10 : Protocole de calibration de la dose d’impression en fonction de la largeur de
ligne

— Dans l’onglet "Vecteurs du programme, appuyer sur ouvrir fichier texte et choisir le fichier
de vecteurs de test nommé changement puissance. Il code pour l’impression des lignes
parallèles de 1 ou 2 millimètres de long, espacées de 500 µm, à une vitesse choisie. Entre
chaque vecteur, la puissance augmente progressivement.

∆X ∆Y Vitesse Etat laser Altitude Z Puissance Matériau
0 -2000 0.1 1 24200 5 1

500 2000 0.1 0 24200 0 1
0 -2000 0.1 1 24200 10 1

500 2000 0.1 0 24200 0 1
0 -2000 0.1 1 24200 20 1

500 2000 0.1 0 24200 0 1
0 -2000 0.1 1 24200 40 1

500 2000 0.1 0 24200 0 1
0 -2000 0.1 1 24200 80 1

500 2000 0.1 0 24200 0 1
0 -2000 0.1 1 24200 120 1

Table 4 – Tableau de vecteurs de calibration de la dose

— Il est possible de modifier les paramètres de ces vecteurs de façon globale via l’encadré
sur la gauche de l’onglet ou vecteur par vecteur via le tableau de vecteurs.

— Sur l’onglet principal, appuyer sur Impression. Le laser s’allume et la platine se déplace
pour imprimer le premier vecteur.

— La séquence imprime des vecteurs parallèles non collés à différentes puissances. Les pre-
mières lignes n’ont généralement pas atteint le seuil de polymérisation. Les dernières sont
généralement sur-dosées.

— Il est possible de répéter ce test en variant le cycle du GBF (effet direct sur la puissance
du laser), la vitesse de déplacement de la tête (effet direct sur la dose), la hauteur ou les
flux (effets indirects sur la largeur de ligne).

— Il est possible de régler des variables globales à l’impression dans l’encadré Variables
d’impression, comme garder le temps le laser allumé entre deux vecteurs imprimant pour
augmenter la continuité ou Temps d’attente avec laser allumé avant le déplacement pour
favoriser l’ancrage du début des vecteurs.

— Choisir les variables adaptées à l’impression, avec la largeur de ligne intéressante. Choisir
préférablement la première ou seconde largeur de ligne qui permet l’impression de lignes
stables et régulières. Les premières lignes imprimées sont généralement trop faiblement
polymérisées pour garantir une tenue mécanique. Elles ondulent dans le milieu.

— Charger le fichier de vecteur Surface dans le même sens. Ce fichier imprime des vecteurs
parallèles juxtaposés, sans allers-retours, avec les mêmes paramètres pour tous les vec-
teurs. Adapter l’écart entre les vecteurs (hatching) à 90% de la valeur des largeurs de lignes
choisies ci-dessus, avec le bouton Modifier dimensions de l’encadré Modifier vecteurs.

— Lancer l’impression et vérifier le chevauchement des lignes. Modifier l’écart entre les lignes
et relancer l’impression si besoin.

— Facultatif en cas d’objet multimatériaux : Mesurer le temps de changement de matériau :
— Sur l’onglet principal, choisir un autre canal sur la vanne multivoies.
— Chronométrer le temps nécessaire au renouvellement de la zone de polymérisation

par le nouveau fluide.
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Protocole de lancement de l’impression

Protocole n°11 : Protocole de lancement de l’impression

— Utiliser la valeur déterminée dans le protocole précédent pour le chevauchement des lignes
comme variable hatching pour la vectorisation des pièces via le programme Python (voir
protocole n°1, p.172).

— Les étapes suivantes sont dans le programme LabVIEW : Rentrer les paramètres globaux
pour le chargement du gcode dans l’encadré Fichiers de vecteurs. Entre autres, rentrer la
valeur du temps d’attente lors de changement de matériaux.

— Charger le fichier gcode de l’objet à imprimer via la commande Ouvrir Gcode sur l’onglet
Vecteurs

— Vérifier les vecteurs issus du gcode en passant de couche en couche via l’encadré voir
couche

— Lancer l’impression de la pièce.
— Il est possible de l’arrêter via le bouton Stopper nettoyage. Il est aussi possible de la

mettre en pause avec le bouton Pause, pour observer l’échantillon en cours d’impression ou
modifier des variables. En appuyant sur le bouton Reprendre, la platine XY et l’actionneur
Z se replace au point de l’arrêt, pour continuer l’impression.

Protocole de nettoyage de fin d’impression

Protocole n°12 : Protocole de nettoyage de fin d’impression

— Le rinçage de l’échantillon pour enlever le biomatériau non polymérisé peut se faire de
deux manières :

— Avec la tête d’impression et la vanne multivoies : Changer le fluide, positionner la
vanne vers la solution de l’environnement pour rincer l’échantillon du biomatériau
non polymérisé.

— A la main : remonter la tête. Avec une seringue ou une pipette, retirer le fluide
environnant puis en remettre du nouveau. Répéter l’action de rinçage.

— Mettre le tube de l’injection dans un falcon poubelle et l’aspiration dans un falcon de 15
ml de solvant (éthanol pour du PEGDA, eau chaude pour du GelMA).

— Enlever les falcons de biomatériaux et les remplacer par des falcons de 15 ml solvant.
— Positionner une boite de pétri avec du solvant sous la tête et l’y immerger.
— Lancer la séquence Nettoyage tubes sur l’onglet Calibration. Cette séquence alterne entre

plusieurs tubes à nettoyer (en cas d’impression multimatériaux) et un tube vide, afin
de pousser de l’air. Sur le canal de l’aspiration, le système profite du module Fluigent
Push-Pull pour aspirer du solvant puis pousser de l’air (au niveau de la poubelle, le tube
ne plonge pas dans la poubelle, mais reste positionné au dessus du liquide. Le fluide est
recueilli dans le falcon. En cas de pression positive, seul de l’air est poussé.). La séquence
fait aussi bouger la tête dans la boite de pétri contenant le solvant.

— La séquence peut durer plusieurs heures. Il est possible de l’arrêter via le bouton Stopper
nettoyage.

— Remonter la tête et stopper le programme avec le bouton STOP.
— Jeter le solvant de la boite de pétri. Jeter la poubelle de solvant de l’injection et de

l’aspiration.
— Fermer le programme et éteindre les appareils.
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Protocole de caractérisation de la bulle d’air pour impression
de GelMA

Protocole n°13 : Protocole de caractérisation de la bulle d’air pour impression de GelMA

— Brancher les tubes pneumatiques à l’arrière de la tête
— Sur le logiciel A-i-O choisir une pression de 2 mBar.
— Immerger la tête. La pression choisie devrait au moins permettre d’empêcher le fluide de

pénétrer dans la cavité de la bulle (4 mBar par exemple).
— Augmenter ou diminuer la pression de la bulle afin de la faire grossir ou diminuer, et donc

de la faire plus ou moins dépasser de la tête.
— Focaliser sur les nanoparticules présentes dans la solution entre le substrat et la bulle

d’air. La focale permet de déterminer la hauteur des nanoparticules précisément : quelques
microns près, les nanoparticules deviennent nettes ou floues. Au plus bas, le substrat sera
visible par une couche de nanoparticules stables (au contraire des cellules en suspension
qui bougent) puis par l’absence de nanoparticules focalisées (dans le verre du substrat).
Au plus haut, les nanoparticules ne seront pas visibles dans la bulle d’air. Une zone ronde
sans nanoparticule focalisée signifie donc que la focale est dans la bulle. Encore plus haut,
il est possible de voir la tête d’impression.

— Placer la focale à 50 µm ou 100 µm du point le plus bas de la tête (la couronne extérieure).
— Modifier la pression de la bulle pour qu’elle atteigne exactement cette hauteur.
— Calibrer la distance entre la bulle d’air et le substrat d’après la méthode du protocole

n°7, p.177

Protocole d’impression 3D avec l’imprimante de stéréolithogra-
phie DWS

Protocole n°14 : Protocole d’impression 3D avec l’imprimante de SLA DWS

— Concevoir la pièce en 3D par CAO sur Fusion 360 (voir partie 2.3.1).
— Préparer la pièce sur NAUTA :

— Importer le fichier STL sur le logiciel NAUTA. Importer un seul fichier. Les étapes
suivantes préparent la pièce. Une fois prête, nous dupliquerons la pièce autant de
fois que nécessaire.

— Mettre le côté arrière de la tête vers le coté substrat. L’extrémité de la tête coté
impression doit être vers le haut.

— Déplacer la tête de 2.5 mm vers le haut. Les couches collées à la plateforme substrat
de la DWS n’ont pas une bonne qualité, car elles sont sur-insolées pour favoriser
l’adhérence à la plateforme. La tête sera donc portée par des piliers, eux-mêmes unis
par une base. La base et les piliers seront sur-insolés.

— Avec l’option piliers sur surface, ajouter des piliers entre la tête et le substrat. Utiliser
les paramètres suivants. Contact size = 0.5 mm, Max distance = 1.1 mm, Border
distance = 0 mm, Contact strength = 80 %, Break point strength = 80 %.

— Ajouter aussi des piliers au niveau des parties suspendues qui servent à fixer la tête
sur son portoir.

— Ajouter une base pour unir les piliers, d’une épaisseur de 250 µm.
— Copier les têtes autant de fois que nécessaire.
— S’il faut imprimer plusieurs têtes avec des géométries légèrement différentes, il est

possible de copier les piliers d’une tête à une autre.
— Il est possible d’ajouter un texte pour identifier chaque tête.
— Enregistrer et exporter la pièce en fichier .fictor

— Ouvrir le logiciel FICTOR qui vectorise les pièces et commande l’imprimante :
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— Importer le fichier .fictor des têtes d’impression.
— Dans la liste des matériaux, choisir la résine DL260.
— Choisir les paramètres d’impressions suivants :

— Les premières couches ont besoin d’être sur-insolées (vlaser = 180m/s). Ces
couches sont dans la base. Les couches suivantes sont encore sur-insolées dans
les piliers (vlaser = 1800m/s). Les paramètres stables pour la haute-résolution
commencent à la troisième séquence de paramètres (vlaser = 5600m/s).

— Avec la DL260, la distance entre deux passages sur le plan XY (hatching) ou dans
l’axe Z (slicing) ne varie pas (30 µm). Avec d’autres résines (DS3000, HF12), ces
valeurs peuvent être égales à 50 µm dans les parties sans besoin de précisions,
comme l’arrière des têtes. Dans les parties avec besoin de résolution (partie avant
avec confinement microfluidique), ces valeurs peuvent être descendues à 30 µm.

— Choisir les paramètres suivants : Contours number = 3, indentation = 0.01 mm,
Ops validé, TTT validé, Z compensation = 0 mm, laser speed = 5800 mm/s.

— Appuyer sur estimer pour estimer le temps d’impression. En cas de temps d’impres-
sion trop long, il est possible de retirer des têtes du fichiers NAUTA. Cependant, le
temps d’impression est grandement dû au nombre de couches dans l’axe Z, et non
au nombre de pièces.

— Sortir le bac de DL260 Haute résolution. Mélanger la résine avec une spatule afin
d’homogénéiser la solution.

— Régler la hauteur de la plateforme relativement à la calibration marquée sur le bac
de résine (en suivant la procédure classique de la DWS. Requiert une formation
spécifique). Chaque bac a une valeur différente.

— Fixer la plateforme substrat sur son portoir.
— Mettre le bac de résine en place.
— Sur Fictor, appuyer sur impression
— Au bout d’un quart d’heure, appuyer sur Pause (et non STOP !). Observer si les

premières couches se sont bien imprimées. Dans le cas contraire, corriger la source
de l’erreur et relancer une nouvelle impression. Sinon appuyer sur Reprendre.

— Développement :
— A la fin de l’impression, sortir la plateforme sur laquelle sont fixées les têtes.
— Avec une spatule métallique, décoller les bases. Si les bases ou les piliers cassent, ce

n’est pas grave.
— Avec une lame de cutter, casser les piliers de support au point prévu de cassure.
— Il faut maintenant retirer la DL260 non polymérisée de la surface de la tête et de

l’intérieur des canaux.
— Pour chaque tête, les asperger du solvant de la résine (acétone pour la DL260, isopro-

panol pour la DS3000 et la HF12). Puis les plonger dans un falcon de 50 ml rempli
de solvant.

— placer le falcon dans le bain à ultrasons pendant 15 min.
— Re-rincer les têtes au solvant. Puis avec une soufflette d’azote, éjecter la solution

présente sur la tête qui est encore un mélange de DL260 et de solvant. Il est possible
d’utiliser une seringue pour injecter directement du solvant dans les canaux.

— Répéter plusieurs fois l’action d’asperger les pièces de solvant et de souffler à l’azote.
Cela permet entre autres de sortir la DL260 liquide des canaux.

— Remettre les pièces dans le solvant dans le falcon, et remettre 15 min aux ultrasons.
— Certaines têtes peuvent avoir des amas de DL260 coincés dans les canaux. Avec une

pointe de seringue fine, il est possible de les déloger des canaux.
— Re-sécher à l’azote. Vérifier l’état des têtes et l’ouverture des canaux.
— Facultatif : Il est possible finalement de sur-polymériser les pièces dans un four UV

au cas où certaines réactions de polymérisation n’aient pas toutes eu lieu.
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Protocole d’assemblage des têtes de troisième génération

Protocole n°15 : Protocole d’assemblage des têtes de troisième génération

— Protocole assemblage
— Nous préparons un mélange 1 :4 de la colle époxy E301 et le mettons dans une seringue

avec une pointe de seringue de gauge 32. La seringue est positionnée sur l’appareil Tresky
et pressurisée. Grâce à une observation par des oculaires, nous pouvons positionner la
seringue précisément en XYZ et déposer la colle dans la cavité prévue à cet effet (voir
Fig. 3.13.A.ii).

— Ensuite, nous changeons d’outil et sélectionnons une pointe de seringue de gauge 27 pour
aspiration. Nous attrapons une lamelle avec du vide (préalablement nettoyée à l’acétone,
rincée à l’eau, nettoyée à l’isopropanol et séchée à l’azote), et la déposons dans l’encoche
prévue (voir Fig. 3.13.A.iii). La colle est polymérisée à 70°C pendant une heure.

— Ensuite, nous préparons le PDMS (Sylgard 184 1 :10) et le mettons dans une nouvelle
seringue. De même que pour la colle, nous le déposons avec précision grâce à la Tresky
sur la lamelle de verre (voir Fig. 3.13.A.iv).

Protocole de caractérisation du faisceau optique

Protocole n°16 : Protocole de caractérisation du faisceau optique

— Il faut d’abord acquérir les photos :
— Placer la lamelle de verre portant le film Daffodil 310 Roscolux sur la platine du

microscope.
— Placer le cube de fluorescence FITC. Il coupera la lumière directe de la fibre laser,

mais transmettra la lumière émise par la surface fluorescente.
— Mettre en place la fibre dans la situation voulue : caractérisation de la fibre témoin,

fibre caractérisée à travers l’interface verre + PDMS, etc.
— Calibrer la distance entre la fibre et la surface d’après le protocole n°7, p.177.
— Placer la fibre à 1000 µm.
— Focaliser avec le microscope sur le film fluorescent.
— Allumer le laser.
— Déplacer la platine pour que le spot optique soit parfois au-dessus de la surface et

parfois à côté. Vérifier que le spot ne soit visible que via le film fluorescent.
— Déplacer la fibre entre 50 µm et 1000 µm pour trouver la distance focale de la fibre.
— Choisir le temps d’acquisition du logiciel Nis-D pour que le contraste soit pertinent

à cette distance.
— Placer la tête à 1000 µm, placer le spot au-dessus du film fluorescent.
— Pour chaque hauteur entre prendre 50 µm et 1000 µmṖar exemple 50 µm, 100 µm,

250 µm, 500 µm, 750 µm, 1000 µm.
— Se placer à la hauteur désirée.
— Prendre un photo avec le logiciel Nis-D.
— Enregistrer sous le format "h1000.jpg", pour la hauteur 1000 µm.

— Il faut ensuite analyser ces informations via un code Python. Le code génère une image
2D coloré qui fournit l’intensité du spot le long de l’axe Z.

— Ouvrir Python avec Jupyter. Ouvrir le programme afficher faisceau optique spot laser.
— Exécuter la première fenêtre (librairies) et la seconde (fonction).
— Dans l’explorateur de fichier de l’ordinateur, placer l’ensemble des images acquises

dans un dossier (par exemple Caracterisation_faisceau_optique et placer ce dossier
à côté du fichier python.

— Définir les variables utilisateur :
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— Pas : la distance d’interpolation en Z. 10 µm convient bien.
— path1 : le chemin depuis le dossier du fichier python. Dans l’exemple : ./Carac-

terisation_faisceau_optique/.
— files1 : la liste des noms des fichiers dans le dossier. Dans l’exemple :

["h50.jpg","h100.jpg","h250.jpg","h500.jpg","h750.jpg","h1000.jpg"].
— Lhfiles1 : la liste des hauteurs des images acquises. Dans l’exemple :

["h50.jpg","h100.jpg","h250.jpg","h500.jpg","h750.jpg","h1000.jpg"].
— facteurs_acquisition1 : le facteur entre les différentes acquisitions si temps d’ac-

quisition ou gains différents. Il arrive qu’en s’éloignant de la distance focale,
le spot n’ait plus assez d’intensité pour être mesuré avec les conditions même
conditions qu’à la distance focale. Par exemple, le temps d’acquisition est mul-
tiplié par 10 pour les deux images à 750 µm et 1000 µm. Alors la variable vaut
[1,1,1,1,10,10]. Nous déconseillons d’utiliser ce système à cause de non-linéarité.

— L’ensemble de variables aux noms équivalents avec un 2 à la fin ne sont pas à
prendre en compte. Elles sont expliquées plus bas.

— Pour la même raison, vérifier que la fonction afficher_2_faisceaux est désactivée
via un #.

— Exécuter la fenêtre. Le programme exécute la fonction analy-
ser_faisceau_optique

— le programme affiche les spots à chaque hauteur et l’intensité radiale. Puis, il
affiche l’ensemble des intensités sur le même graphique. À la hauteur de la dis-
tance focale, la courbe doit être la plus fine et la plus haute. Puis, le programme
affiche la représentation 2D colorée de l’intensité. Cette image est enregistrée
dans le dossier fourni par la variable chemin.

— Pour caractériser des têtes avec deux fibres, il faut utiliser le second ensemble de
variables :
— Associer les valeurs correspondantes aux variables path2, files2, Lhfiles2 et fac-

teurs_acquisition2.
— Activer afficher_2_faisceaux et désactiver analyser_faisceau_optique.
— Exécuter la fenêtre.
— Le programme fournit les informations de caractérisation de chaque fibre. Puis,

il fournit un graphique commun qui s’enregistre à côté du fichier Python.
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Protocole caractérisation de la dose seuil avec lumière collima-
tée

Protocole n°17 : Protocole caractérisation de la dose seuil avec lumière collimatée

— Préparer les solutions de polymères avec le photo-initiateur.
— Découper des échantillons d’environ 8 mm·8 mm à partir d’une lamelle de verre (épaisseur

1 mm)
— Insolation sur l’aligneur de masques Suss MA-6 Gen4 (21 mW/cm2, 405 nm).
— Verser dans un puits de plaque 96 puits la solution jusqu’au sommet du puits.
— Déposer un substrat de verre pour obturer la moitié du puits.
— Compléter le puits et pousser la lamelle pour qu’elle recouvre totalement le puits, sans

bulle d’air.
— Insoler le temps désiré puis sortir la plaque de puits.
— Retirer la lamelle.
— Juger de l’état de polymérisation du cylindre.
— Répéter l’expérience avec la même solution à une nouvelle valeur de temps d’insolation,

en fonction de l’analyse de la dose précédente.
— Étudier l’ensemble des solutions pour obtenir un diagramme du seuil de polymérisation

en fonction de la quantité en polymère et en photo-initiateur.
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Protocole de structuration de surface pour croissance biolo-
gique contrainte

Protocole n°18 : Protocole de structuration de surface pour croissance biologique contrainte

— Stérilisation de la plateforme :
— Filtrer chaque composant des solutions avec des filtres 0.22 µm et les stocker dans

des falcons stériles.
— Préparer les solutions. Pour les solutions de PEGDA classiques : 40% PEGDA, 60%

tampon PBS 1x (137 mM NaCl, 2.7 mM KCl, 10 mM Na2HPO4, and 1.8 mM
KH2PO4), 0.01% LAP, 0.01% nanoparticules. Les solutions ne peuvent pas être
filtrées avant l’impression à cause des nanoparticules fluorescentes de 220 nm qu’elles
contiennent.

— Nettoyer avec de l’Anios toutes les surfaces de la plateforme.
— Faire circuler de l’éthanol à 70% dans l’ensemble des parties microfluidiques (vanne,

capteurs, tubes, tête).
— La lamelle substrat est préalablement traitée avec du MAPTMS (voir protocole n°3,

p.175). Nettoyer la grande lame de verre support et la lamelle d’impression avec de
l’éthanol 70%.

— Impression :
— Connecter tous les falcons et purger les tuyaux afin de les remplir avec les solutions

de l’impression .
— Calibrer (voir protocoles dans la partie n°2.4, p.51).
— Réaliser l’impression.
— Si besoin, réajuster le niveau de milieu dans le bac d’impression par pipettage direct.

Possibilité d’utiliser un tuyau stérile avec un pousse-seringue pour remplir le bac de
façon automatique.

— Ensemencement
— A la fin de l’impression, placer la lamelle supportant l’échantillon dans la boite de

pétri de culture.
— Sous PSM, développer l’échantillon avec du milieu.
— Ensemencer avec la suspension cellulaire et mettre en culture
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