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INTRODUCTION GENERALE 
 

Le tissu osseux est un matériau composite naturel constitué d’une phase minérale apatitique 

assurant une fonction de support mécanique et d’une phase organique impliquée dans 

l’homéostasie ionique et l’hématopoïèse. L’os est un tissu vivant en perpétuel renouvellement 

grâce à un mécanisme de résorption osseuse effectué par les ostéoclastes et de formation 

osseuse réalisé par les ostéoblastes. Cependant ce remodelage osseux peut s’avérer 

insuffisant pour réparer un défaut osseux critique lors d’atteintes traumatiques ou 

pathologiques. Il est alors nécessaire d’avoir recours à des substituts osseux naturels 

(autogreffes, allogreffes, xénogreffes) ou synthétiques. Néanmoins, l’utilisation de substituts 

osseux naturels est restreinte notamment par des problèmes de quantité disponible limitée, 

d’augmentation des risques de complication, de risques de rejet immunitaire et de 

transmission d’infection.  

Une première problématique réside dans le fait de développer des substituts osseux de 

synthèse et parmi eux les phosphates de calcium apparaissent comme des biomatériaux de 

choix du fait de leur forte similarité avec la partie minérale de l’os et de leur biocompatibilité. 

Plus précisément, l’hydroxyapatite (HAp, Ca5(PO4)3OH) et le phosphate tricalcique (β-TCP, 

Ca3(PO4)2) peuvent être combinés dans des biocéramiques de phosphates de calcium 

biphasiques, nommées BCP, afin de conjuguer leurs propriétés : bioactivité, ostéoconduction, 

biorésorbabilité. Ces biomatériaux peuvent être utilisés sous différentes formes selon les 

besoins cliniques : granules, blocs, poudres, revêtements de prothèse. 

Une seconde problématique réside dans la maîtrise du risque infectieux lors de l’implantation 

d’un biomatériau. En 2015, la chirurgie orthopédique représente 27,4% de l’ensemble des 

chirurgies pratiquées en France avec un taux d’incidence des infections du site opératoire de 

1,15%. Les infections en sites osseux sont complexes à traiter du fait de leur localisation en 

profondeur dans le tissu et les conséquences pour le patient sont généralement sévères 

puisqu’en 2015 pour 312 ISO 86% ont nécessité une reprise chirurgicale. A cela s’ajoute 

également le développement de l’antibiorésistance qui représente aujourd’hui un problème 

grave de santé publique. C’est pourquoi la recherche porte sur la mise au point d’implants 

apportant une solution préventive au développement d’une infection. 

Outre les antibiotiques il existe une grande variété de composés possédant des propriétés 

antibactériennes dont certains ions métalliques comme le cuivre, l’argent et l’or. Le cuivre est 

un métal nécessaire pour le métabolisme des organismes vivants, il est impliqué dans de 

nombreux processus biologiques. Il est, par ailleurs, connu et utilisé depuis des siècles pour 

la préservation et la distribution de l’eau par exemple. Les BCP ont la capacité d’accepter 
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facilement des substitutions ou insertions ioniques dans leur composition chimique (notion de 

dopage) et donc le dopage de ces céramiques par des ions cuivre Cu2+ apparaît être une 

alternative prometteuse pour le développement substituts osseux synthétiques antibactériens. 

L’intérêt primordial étant d’apporter la propriété antibactérienne sur le site même de 

l’éventuelle infection, avant même que celle-ci ne s’implante. 

Les travaux développés dans ce manuscrit ont porté sur le dopage ionique de biocéramiques 

de phosphates de calcium sous forme de poudres et de pastilles, suivi de leurs caractérisations 

chimiques et de leurs évaluations biologiques. Les travaux de synthèse et de caractérisation 

des matériaux ont été réalisés sur les 3 cations d’intérêt énoncés précédemment : cuivre, 

argent et or. Ces travaux font suite aux études et compétences préalablement développées 

au sein de l’équipe Matériaux Pour la Santé (MPS) de l’ICCF. La partie relative aux évaluations 

biologiques, cytotoxicité et propriétés antibactériennes, a été exclusivement réalisé sur les 

matériaux dopés au cuivre. Ces études biologiques n’étaient pas développées dans l’équipe 

avant ces travaux de thèse et ont nécessité la mise au point de différents protocoles adaptés 

aux besoins de l’étude. C’est notamment le cas pour le test de viabilité MTT qui a été 

développé et mis en place avec des cellules souches mésenchymateuses humaines et 

l’élaboration des protocoles d’évaluations bactériennes qui font intervenir, en partie, des 

souches cliniques isolées directement à partir de cas d’infections ostéo-articulaires. Au cours 

de ces études, une attention particulière a été portée sur les effets du taux de dopage, et plus 

encore des taux de cuivre relargué en milieux biologiques, afin de mieux comprendre les effets 

intrinsèques à l’élément dopant. De façon générale le potentiel du cuivre pour ses propriétés 

antibactériennes est établi dans la littérature, mais les données quantitatives en terme de 

composition chimique et minéralogique, nécessaires avant tout espoir de développement d’un 

produit d’application clinique, sont manquantes.  

 

Ce manuscrit est structuré comme suit :  

Le chapitre 1 est consacré à l’étude bibliographique du tissu osseux, des biomatériaux de 

substitution et plus précisément des BCP. La problématique des infections en site osseux est 

ensuite abordée, ainsi que le dopage des biocéramiques avec des ions cuivre, argent et or qui 

sont connus notamment pour leurs propriétés antibactériennes. 

Le chapitre 2 traite des synthèses, mises en forme et caractérisations de BCP dopées au 

cuivre, à l’argent et à l’or. Les mécanismes de dopage mis en jeu lors des synthèses de ces 

matériaux sont mis en évidence. 
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Le chapitre 3 est dédié aux évaluations biologiques de différentes poudres de BCP dopées au 

cuivre. Des cellules souches mésenchymateuses humaines (CSM), extraites à partir de moelle 

osseuse, sont utilisées pour évaluer la cytotoxicité des matériaux et l’activité antibactérienne 

est étudiée avec des souches bactériennes d’intérêt clinique.  

Le chapitre 4 présente ensuite les évaluations de la cytotoxicité et des propriétés 

antibactériennes de pastilles de BCP dopées au cuivre, sur un modèle d’étude similaire au 

chapitre 3.  

Concernant la rédaction de ce manuscrit de thèse, le choix a été fait d’inclure, au fil du texte, 

l’ensemble des publications liées à cette étude ; que ce soit les articles parus et acceptés, 

mais également les articles soumis (en cours d’évaluation).  
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CHAPITRE 1 : SYNTHÈSE BIBLIOGRAPHIQUE 
 

1. Le tissu osseux 

1.1. Architecture et fonctions des os 
Le tissu osseux est un tissu conjonctif dur spécialisé, qui est composé de cellules osseuses 

(ostéoblastes, ostéocytes et ostéoclastes) et d’une matrice extracellulaire minéralisée qui lui 

confère sa dureté. Cette matrice extracellulaire est composée de 2 parties : une phase 

organique et une phase minérale [5]. 

Les os ont une première fonction qui est structurelle, c’est-à-dire qu’ils permettent la 

locomotion, le soutien corporel en servant de support aux muscles et la protection des organes 

internes. 

Leur deuxième fonction est métabolique [6]. En effet, les os stockent 99% du calcium et 85% 

du phosphore du corps humain. Le tissu osseux sert donc de réservoir et intervient dans 

l’homéostasie en régulant les concentrations ioniques [7].  

Enfin, ils ont aussi un troisième rôle dans l’hématopoïèse puisque la moelle osseuse est le lieu 

de création et de renouvellement des cellules sanguines [8]. 

 

1.2. Morphologie et composition des os 
Le squelette est constitué de 3 principaux types d’os : les os longs (fémur, tibia), les os courts 

(os du poignet) et les os plats (omoplates, os crâniens). L’épiphyse constitue l’extrémité des 

os longs et est recouverte de cartilage. La diaphyse représente la partie allongée centrale de 

l’os long, là où se trouve la moelle osseuse. La métaphyse représente la jonction entre la 

diaphyse et l’épiphyse [9]. D’un point de vue structurel, l’os est composé de deux parties 

distinctes : (i) une partie périphérique compacte (os cortical) et (ii) une partie centrale 

spongieuse (os trabéculaire). 

 

L’os cortical se situe sur la face externe de tous les os et représente 80% de la masse osseuse 

totale. Il est dense et épais, ce qui confère leur rigidité aux os. Il compose en grande partie la 

diaphyse des os longs. Il est composé d’ostéons qui contiennent les canaux de Havers, à 
l’intérieur desquels se trouvent des vaisseaux sanguins et des nerfs (Figure 1.1) [5]. 
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L’os trabéculaire (ou spongieux) est constitué de cavités qui contiennent la moelle osseuse, il 

a une très grande porosité et sa résistance mécanique est faible. Il se retrouve aux extrémités 

des os longs dans l’épiphyse et la métaphyse, ainsi que dans la partie centrale des os courts. 

 

 

Figure 1.1 : Représentation schématique de la composition du tissu osseux. 

 

De manière générale, la matrice osseuse est constituée à 65% en volume d’une phase 

minérale et à 35% d’une phase organique [10]. 

La phase minérale est composée en majorité de phosphates de calcium apatitiques. Il s’agit 

d’une hydroxyapatite nanométrique carbonatée, déficitaire en calcium et multisubstituée dont 

la formule chimique moyenne est :  

 

Ca8,3 1,7 (PO4)4,3 (CO3, HPO4)1,7 (OH)0.3 1,7 avec = lacune [11]. 

 

Différents ions en substitutions sont retrouvés dans cette phase minérale et la composition 

chimique de l’os est présentée dans le Tableau 1.1. Cette composition peut varier selon le 

type d’os et l’âge [12].  
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Tableau 1.1 : Composition chimique de l’os [3]. 

Eléments % massique 

Ca 36,6 

P 17,1 

CO2 4,8 

Na 1,0 

Mg 0,6 

Cl 0,1 

F 0,1 

K 0,07 

Sr 0,05 

 

La phase organique est composée essentiellement de collagène de type I (Col I) organisé 

sous forme de fibres qui assurent la flexibilité de l’os. Elle contient également des protéines 

non collagéniques (ostéocalcine (OCN), ostéopontine (OPN), ostéonectine) et des facteurs de 

croissance sécrétés par les cellules ostéoblastiques [5]. Ce sont des molécules qui jouent un 

rôle majeur dans l’étape de remodelage osseux [13].  

 

1.3. Les cellules osseuses 
Les cellules du tissu osseux sont responsables de la formation et du remodelage osseux. Elles 

ont deux origines distinctes : les ostéoblastes responsables de la formation osseuse 

proviennent de progéniteurs mésenchymateux et les ostéoclastes impliqués dans la 

dégradation osseuse, sont issus de la lignée hématopoïétique [7].  

 

1.3.1. Les cellules souches mésenchymateuses 
Les cellules souches mésenchymateuses (CSM) sont des cellules indifférenciées capables de 

se multiplier à l’identique afin de donner des cellules filles. Elles font partie des cellules 

souches d’origine mésodermique et sont multipotentes ; c’est-à-dire qu’elles peuvent produire 

différents types cellulaires appartenant aux tissus squelettiques [14]. Elles ont une distribution 

large puisqu’elles sont retrouvées par exemple dans : l’os, le cartilage, le sang, le tissu 
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adipeux, les muscles, les ligaments [15]. Les deux sources les plus communes de CSM sont 

la moelle osseuse et les tissus adipeux. Ce sont des cellules qui présentent un intérêt 

thérapeutique puisqu’elles sont cultivables, elles ont des propriétés de différenciation, 

d’adressage aux tissus lésés et de modulation de l’intensité et de l’orientation d’une réponse 

immunitaire [16]. 

 

1.3.2. Les ostéoblastes 
Les ostéoblastes sont des cellules mononucléées de 20 à 50 µm. Ce sont les cellules 

formatrices du tissu osseux et elles contrôlent sa minéralisation. Pour cela elles produisent du 

collagène qui est à l’origine de la matrice organique et des protéines incluses dans la matrice 

osseuse telles que : l’OCN, l’OPN, des protéoglycanes et des facteurs de croissance. Les 

ostéoblastes contrôlent ensuite la minéralisation de la matrice par dépôts de cristaux 

d’hydroxyapatite [5,17]. 

Les ostéoblastes sont issus des CSM et leur différenciation ostéoblastique implique 

l’expression des facteurs de transcription Cbfa1 et Runx2 [18]. Au cours de leur différenciation 

les cellules ostéoblastiques suivent 3 stades successifs : le progéniteur ostéoblastique, le pré-

ostéoblaste et l’ostéocyte. Lors de la différenciation ostéoblastique différents marqueurs sont 

exprimés. L’ALP (Alkaline Phosphatase) est une glycoprotéine exprimée lors du 

développement osseux et des étapes de minéralisation. Elle est fortement activée dès le début 

de la différenciation et ensuite également pendant tous les stades suivants. Pendant la phase 

suivante de maturation cellulaire les gènes associés à la production de matrice extracellulaire 

sont exprimés : ALP, Col I, OPN, et fibronectine [19]. Enfin lors de la dernière étape qui 

correspond à la minéralisation de la matrice osseuse nouvellement formée les marqueurs BSP 

(sialoprotéine osseuse) et OCN sont exprimés [20]. 

 

1.3.3. Les ostéoclastes  
Les ostéoclastes sont des cellules plurinucléées et de grande taille (100 µm). Les précurseurs 

des ostéoclastes sont des cellules souches hématopoïétiques de la lignée 

monocyte/macrophage. Les ostéoclastes sont de grosses cellules mobiles caractérisées par 

une bordure en brosse formée par des extensions de la membrane cytoplasmique. La fonction 

de cette bordure en brosse est de détruire l’os ancien lors du renouvellement osseux [5,21]. 
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1.3.4. Les ostéocytes 
Ce sont les cellules les plus abondantes de l’os, de forme étoilée, elles sont espacées dans la 

matrice en formant un réseau. Ce sont les cellules du tissu osseux mature puisqu’elles dérivent 

d’ostéoblastes qui ne sont pas morts par apoptose. Elles présentent un grand nombre 

d’extensions cytoplasmiques ce qui leur permet de communiquer entre elles et avec les 

ostéoblastes environnants. Grâce à cette communication elles interviennent dans le processus 

d’adaptation fonctionnelle. En effet, elles sont sensibles aux stimuli mécaniques qui détectent 

les besoins d’augmentation ou de diminution de la formation osseuse [22,23]. 

 

1.4. Le remodelage osseux 
Le tissu osseux est une structure vivante qui suit un cycle permanent de formation et de 

destruction, c’est un phénomène appelé « remodelage osseux ». Il permet de remplacer l’os 

ancien et fragilisé par un nouveau [5]. 

Il y a en permanence entre 3 et 5 % du squelette humain qui est en remodelage [24]. Il a lieu 

dans des unités appelées « unité multicellulaire basique » ou BMU (pour basic multicellular 

unit) qui sont mobiles et progressent dans le tissu osseux [25]. Dans le corps humain il y a en 

tout temps environ 1 millions de BMU actives qui participent au renouvellement osseux [22]. 

L’activité de résorption qui a lieu dans une BMU dure environ 3 semaines et la phase de 

formation osseuse dure 3 à 4 mois. Ce processus est très important puisqu’environ 5 à 10 % 

du squelette est renouvelé par an et en 10 ans le squelette humain en entier est remplacé [26]. 

 

Ce remodelage comprend 4 étapes : (i) la phase d’activation où les ostéoclastes sont recrutés, 

(ii) la phase de résorption où les ostéoclastes résorbent l’os, (iii) la phase d’inversion où les 

ostéoclastes meurent par apoptose et les ostéoblastes sont recrutés et (iv) la phase de 

formation où les ostéoblastes forment une nouvelle matrice qui est ensuite minéralisée [27] 

(Figure 1.2). 
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Figure 1.2 : Représentation schématique des étapes du remodelage osseux. 

 

1.4.1. La phase d’activation 
La phase d’activation est sous l’influence de signaux hormonaux. Les pré-ostéoclastes 

fusionnent pour former des ostéoclastes et les cellules bordantes qui recouvrent normalement 

la surface de la matrice osseuse se rétractent. Les ostéoclastes peuvent alors s’attacher à la 

matrice osseuse. Plus précisément, les ostéoblastes expriment la protéine RANK-L (Receptor 

Activator of Nuclear factor-κB Ligand) qui se lie à son récepteur RANK exprimé par les 

ostéoclastes et leurs précurseurs. Cette liaison stimule l’ostéoclastogénèse. A l’inverse, 

l’ostéoprotégérine (OPG) produite par les cellules stromales et les ostéoblastes, est un 

antagoniste de RANK-L qui inhibe la différenciation, l’activité et la survie des ostéoclastes. Les 

ostéoblastes contrôlent l’ostéoclastogénèse et donc la phase d’activation du remodelage 

osseux en modulant l’équilibre OPG/RANK-L [28,29]. 
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1.4.2. La phase de résorption 
Les ostéoclastes activés lors de la phase précédente s’attachent à la matrice osseuse via des 

intégrines. Plus précisément ils s’attachent aux protéines de la matrice : OPN, fibronectine, 

Col I, sialoprotéine. Lors de la phase de résorption la partie minérale de l’os est dissoute par 

un phénomène d’acidification créé par des ions H+ sécrétés par des pompes à protons situées 

au niveau de la bordure en brosse des ostéoclastes. L’acidité créée permet la dissolution de 

la matrice minérale et entraine la libération de calcium et phosphore. La matrice organique, 

qui est alors exposée, va être digérée par des enzymes libérées également au niveau de la 

bordure en brosse des ostéoclastes [30]. 

 

1.4.3. La phase d’inversion 
La phase d’inversion a lieu lorsque les ostéoclastes, qui ont achevé la formation d’une lacune 

de résorption, meurent par apoptose. Ils sont ensuite remplacés par des macrophages qui 

lissent le fond de la lacune qui est appelée lacune de Howship [31]. Cette surface est riche en 

facteurs de croissances qui recrutent des cellules ostéoprogénitrices de la moelle osseuse 

[32]. 

 

1.4.4. La phase de formation 
Enfin, lors de la phase de formation, des cellules ostéoprogénitrices viennent tapisser le fond 

de la lacune et se différencient en ostéoblastes. Ces ostéoblastes prolifèrent et sécrètent dans 

un premier temps une nouvelle matrice collagénique non minéralisée. Dans un second temps, 

ils minéralisent cette nouvelle matrice par dépôt de cristaux d’apatite phosphocalcique [32]. 

Pour cela le calcium et le phosphore du milieu extracellulaire sont captés par les ostéoblastes 

puis transférés sur le site de minéralisation entre les fibres de collagène. 

Après cette dernière étape, une partie des ostéoblastes meurt par apoptose et les autres 

deviennent des ostéocytes et des cellules bordantes [20]. 

 

Ce remodelage est en équilibre chez le sujet adulte, toutefois, la réduction de la masse 

osseuse est un phénomène inévitable qui débute à partir de 40 ans environ et croît avec l’âge. 

Le pourcentage de perte osseuse est de l’ordre de 0,3 à 0,5 % par an [33]. Aussi, ce 

phénomène est plus important encore chez la femme après la ménopause [34]. À la suite d’un 

traumatisme, d’une tumeur, d’une infection ou d’une chirurgie, des lacunes appelées « pertes 

de substances osseuses » (PSO) peuvent apparaître dans le tissu osseux, indiquant un 

mauvais comblement osseux de la région endommagée. 
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Il devient parfois nécessaire d’apporter une source extérieure de tissu osseux afin de permettre 

de combler efficacement le déficit osseux et d’assurer l’invasion cellulaire et vasculaire pour 

stimuler et accélérer la guérison. Pour cela, il est possible d’utiliser des substituts osseux. 

 

2. Les biomatériaux 

2.1. Caractéristiques d’un substitut osseux 
Les substituts osseux sont des biomatériaux dont le rôle est de reconstituer un stock osseux 

déficient. Pour cela, ils peuvent agir en renforçant une structure osseuse ou en comblant une 

perte osseuse. Ils doivent pouvoir se substituer à l’os et s’intégrer dans le tissu receveur en 

toute innocuité [35]. Il est donc nécessaire que certaines de leurs caractéristiques physico-

chimiques soient contrôlées.  

 

2.1.1. Non toxicité et biocompatibilité 
Un matériau implanté dans le tissu osseux doit présenter une sécurité biologique sur le court 

et le long terme puisque les processus de réparation osseuse peuvent durer plusieurs 

mois/années. Les substituts se résorbent progressivement pour laisser place aux nouveaux 

tissus osseux donc il faut également s’assurer de la non-toxicité de leurs sous-produits de 

dégradation [36]. 

La biocompatibilité est la capacité d’un matériau étranger à être accepté et/ou toléré par le 

corps et le système immunitaire. Un matériau non biocompatible induira une réaction 

inflammatoire et un rejet du matériau qui ne pourra pas s’intégrer dans le corps. La 

biocompatibilité est une des premières caractéristiques que doit avoir un biomatériau [37]. 

 

2.1.2. Bioactivité et ostéointégration 
Les substituts doivent être bioactifs, c’est-à-dire qu’ils sont capables d’interagir directement 

avec les tissus biologiques afin d’aboutir à une réelle liaison chimique avec l’os [35]. La 

bioactivité est directement liée à l’ostéointégration qui représente la liaison structurelle et 

fonctionnelle directe qui se met en place entre les tissus et la surface de l’implant. Lors de la 

1ère étape de l’ostéointégration les protéines présentes dans les fluides biologiques 

environnants s’adsorbent à la surface du matériau comme la fibronectine, l’ostéopontine et le 

collagène. Ensuite les cellules osseuses se lient à ces molécules via des intégrines et adhèrent 

à la surface de l’implant. Enfin ces cellules communiquent entre elles et synthétisent leurs 
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propres protéines de la matrice extracellulaire afin de créer un environnement favorable à leur 

prolifération et leur différenciation [38]. Si les liaisons entre l’implant et les tissus sont faibles 

ou peu stables le matériau sera recouvert d’une couche de tissu collagénique, il s’agit d’une 

capsule fibreuse [39]. 

 

2.1.3. Ostéoconduction, ostéoinduction et ostéogénèse 
L’ostéoconduction est la propriété passive du biomatériau à recevoir la repousse osseuse, 

donc ce dernier doit servir de support pour l’invasion vasculaire et cellulaire à partir du tissu 

osseux receveur [40]. 

Le substitut doit aussi permettre l’induction d’une cascade de réactions biologiques 

nécessaires à la genèse osseuse : recrutement, différenciation et prolifération cellulaires et 

libération de facteurs de croissance ; il s’agit de l’ostéoinduction [41]. 

Une autre propriété importante est sa capacité à permettre l’ostéogenèse c’est-à-dire la 

synthèse d’un nouveau tissu osseux. Ce potentiel est possible grâce au recrutement 

d’ostéoblastes qui sont des cellules ostéoformatrices [42]. 

 

2.1.4. Porosité  
La porosité est une caractéristique très importante à maîtriser puisque la surface spécifique 

du matériau et le volume des pores ont des conséquences directes sur la capacité de 

vascularisation et de résorption du substitut [43]. Une macroporosité comprise entre 150 et 

500 µm est optimale pour une croissance osseuse [42]. Une microporosité inférieure à 10 µm 

est également intéressante car elle entraîne une augmentation de la surface spécifique et donc 

une plus grande adsorption de protéines nécessaires à la réparation osseuse [44]. 

 

2.1.5. Résorbabilité 
En plus des notions citées précédemment, la résorption du biomatériau est une étape 

importante qui doit avoir lieu au fur et à mesure de la formation osseuse [45]. Si elle a lieu trop 

rapidement il ne peut pas servir de support efficace et à l’inverse s’il se dégrade trop lentement 

il peut gêner la formation osseuse par manque de place.  
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2.2. Classifications des biomatériaux 

2.2.1. Substituts osseux d’origine naturelle 
La greffe osseuse est une procédure très fréquente avec près de 2,2 millions de greffes 

réalisées chaque année dans le monde [46].  

2.2.1.1 L’autogreffe 

L’autogreffe ou greffe autologue consiste à prélever un greffon osseux et à l’implanter chez le 

même individu. C’est une procédure considérée comme « gold standard » car théoriquement 

l’autogreffe possède 3 propriétés idéales pour un substitut : l’ostéoconduction, l’ostéoinduction 

et l’ostéogénèse. Néanmoins, ces procédures ne sont pas facilement généralisables 

puisqu’elles nécessitent un second site opératoire, elles sont limitées en terme de quantité 

d’os disponible et entraîne des facteurs de morbidité [47].   

2.2.1.2. L’allogreffe 

L’allogreffe ou greffe allogène consiste à prélever un greffon sur un individu et à l’implanter sur 

un individu différent de la même espèce. C’est une bonne alternative à l’autogreffe en évitant 

un second site opératoire chez l’individu receveur. Cependant cette procédure présente des 

risques infectieux et immunologiques de rejet notamment si le greffon est reconnu comme 

corps étranger. De plus les conditions de préparation peuvent diminuer les propriétés 

d’ostéoinduction [47]. 

 

2.2.2. Substituts osseux d’origine synthétique 
Les limites évoquées précédemment concernant les substituts osseux d’origine naturelle ont 

fait apparaître un intérêt pour l’utilisation de substituts osseux de synthèse. Il existe différentes 

formes et compositions de biomatériaux synthétiques : les biocéramiques de phosphates de 

calcium, les verres bioactifs, les polymères, les ciments, les matériaux composites et les 

alliages métalliques. 

2.2.2.1. Les biocéramiques de phosphates de calcium 

Pour la majorité, ces céramiques cristallines résultent de la neutralisation des différentes 

acidités de l’acide phosphorique (H3PO4, H2PO4
-
, HPO4

2-) par l’oxyde de calcium (CaO). 

Aujourd’hui, elles sont très utilisées dans le domaine biomédical du fait de leur biocompatibilité 

et de leur similarité chimique avec la partie minérale de l’os [48]. Ce sont des céramiques 

biodégradables et bioactives qui peuvent être composées d’hydroxyapatite (HAp de formule 

générale Ca5(PO4)3OH), de phosphates tricalciques (TCP de formule Ca3(PO4)2)) ou d’une 

combinaison des 2, on parle alors de biocéramiques de phosphate de calcium biphasiques 

(BCP) [49]. 
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2.2.2.2. Les verres bioactifs 

Les verres bioactifs sont des matériaux amorphes composés principalement des oxydes SiO2, 

Na2O, CaO et P2O5, en différentes proportions. Ils sont ostéoconducteurs et leur résorption 

dépend de leur composition. Ils sont caractérisés par une grande bioactivité car ils se lient 

chimiquement à l’os et de l’HAp se forme à l’interface entre le matériau et l’os, favorisant la 

régénération osseuse [50]. 

2.2.2.3. Les polymères 

Il existe des polymères naturels issus de protéines de la partie organique de l’os ou de 

polysaccharides. Ils sont donc biocompatibles, cependant leur origine biologique entraîne les 

mêmes inconvénients que les allogreffes.  

Des polymères synthétiques biodégradables sont utilisés en reconstruction osseuse. Ils sont 

biodégradables, avec une vitesse de dégradation ajustable, et possèdent aussi des propriétés 

mécaniques modulables. Ils servent de fixation mécanique (vis, plaques, …) grâce à leurs 

propriétés mécaniques et un faible taux de dégradation. Lorsque le support mécanique n’est 

pas nécessaire les polymères peuvent servir de support pour des cellules osseuses, avec un 

taux de dégradation plus élevé. Cependant, leur utilisation peut induire des réactions 

inflammatoires avec la libération de sous-produits de dégradation acides [51]. 

2.2.2.4. Les ciments phosphocalciques 

Les ciments phosphocalciques sont des mélanges auto-durcissables composés d’une phase 

solide et d’une phase liquide qui est généralement un agent de durcissement aqueux. Ce sont 

des matériaux biocompatibles et injectables qui servent à combler des défauts osseux de 

différentes tailles [52]. Aujourd’hui les recherches se focalisent principalement sur 

l’amélioration de leurs propriétés biologiques, notamment l’utilisation de ciments comme 

supports de principes actifs dans le cas d’infections par exemple [53]. 

2.2.2.5. Les biomatériaux composites 

Les biomatériaux composites sont constitués de 2 phases : une matrice et une phase 

dispersée dans cette matrice. Généralement la matrice sert de support mécanique à la phase 

dispersée qui elle apporte des propriétés biologiques. En chirurgie osseuse la matrice est très 

souvent composée de polymères, synthétiques comme l’acide polyglycolique (PGA) ou l’acide 

polylactique (PLA) ou naturels comme le collagène, la cellulose et le chitosan. Les phosphates 

de calcium sont souvent utilisés dans la phase dispersée du fait de leur similarité chimique 

avec la partie minérale de l’os et de leur biocompatibilité, bioactivité et ostéoconductivité ; 

même si leurs propriétés mécaniques peuvent être insuffisantes [54]. 
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2.2.2.6. Les alliages métalliques 

L’utilisation de métaux en orthopédie est très courante notamment grâce à leurs excellentes 

propriétés mécaniques et leur haute résistance à la corrosion en milieu biologique. Ils servent 

par exemple à fixer des fractures et sont utilisés comme support physique en zone porteuse 

(prothèse de hanche ou de genou par exemple). Les biomatériaux métalliques sont composés 

généralement d’acier inoxydable, de titane, d’alliages de titane ou d’alliages cobalt-chrome. 

Ces métaux sont utilisés car ils sont biocompatibles. Ce sont des substituts permanents, qui 

ne se résorbent pas et qui ne sont pas bioactifs. Leur inactivité chimique entraîne une faible 

interaction biologique avec l’os et donc limite leur pérennité dans le site d’implantation. 

Aujourd’hui des procédés de modification de surface sont en développement pour améliorer 

les propriétés biologiques de ces matériaux [55]. 

 

Le Tableau 1.2 regroupe les différents biomatériaux et les avantages et inconvénients liés à 

leur utilisation.  
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Tableau 1.2 : Avantages et inconvénients liés à l’utilisation des principaux biomatériaux. 

BIOMATERIAUX AVANTAGES INCONVENIENTS 
 

 

Autogreffes 

 

Faible coût, ostéoconducteurs, 

ostéoinducteurs, ostéogéniques, 

résorbables, non toxique, bioactifs 

 

Limitation en quantité, 

facteurs de morbidité 

 

 

 

Allogreffes 

 

Faible coût, ostéoconducteurs, 

ostéoinducteurs selon les conditions 

de préparation du greffon, 

résorbables, bioactifs 

 

Risques infectieux et 

immunologiques 

 

Biocéramiques de 
phosphates de 

calcium 

 

Biocompatibles, ostéoconducteurs, 

ostéoinducteurs, vitesse de 

résorption contrôlable, dopage par 

substitutions ioniques, bioactifs 

 

Faibles propriétés 

mécaniques 

 
Verres bioactifs 

 

Bioactifs, ostéoconducteurs, 

résorbables 

 

Faibles propriétés 

mécaniques 

 
 

Polymères 

 

Biocompatibles, biodégradables, 

vitesse de résorption contrôlable 

 

 

Toxicité des sous-produits de 

dégradation 

Faibles propriétés 

mécaniques 

 
Ciments 

phosphocalciques 

 

Biocompatibles et injectables 

Ajustables à la taille du défaut 

osseux 

 

 

Peu de propriétés biologiques 

Peu résorbables 

Faibles propriétés 

mécaniques 

 

Matériaux composites 
 

Dépendant des 2 phases utilisées 

 

Dépendant des 2 phases 

utilisées 

 

Alliages métalliques 
 

Fortes propriétés mécaniques, 

résistance à l’usure et à la corrosion 

 

 

Peu de propriétés biologiques 

Non bioactifs, 

Non résorbables 
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2.3. Les biocéramiques de phosphates de calcium biphasiques (BCP) 

2.3.1. Composition chimique des BCP 
L’hydroxyapatite phosphocalcique fait partie de la famille chimique des apatites. Ce sont des 

composés dont la formule chimique est : M10(XO4)6(Y)2, où M est un cation divalent, XO4 est 

un anion trivalent et Y est un anion monovalent. Dans le cas de l’HAp, Ca2+, PO4
3- et OH- sont 

respectivement retrouvés dans la formulation chimique [56]. 

Le β-TCP fait partie des phosphates de calcium tricalciques et sa formule chimique est : 

Ca3(PO4)2 [57]. 

Les céramiques de phosphates de calcium biphasées (BCP) sont constituées d’un mélange 

en proportion variable d’hydroxyapatite (HAp) : Ca10(PO4)6(OH)2 (constituant la phase 

majoritaire) et de phosphates tricalciques bêta (β-TCP, pouvant atteindre jusqu’à 40% 

massique) [58]. 

 

2.3.2. Caractéristiques biologiques des BCP 
L’HAp et le β-TCP sont des matériaux biocompatibles, ils ne provoquent pas d’effet 

indésirable, de réaction immunologique ou de toxicité dans leur site d’implantation. 

L’HAp est un matériau bioactif puisqu’à l’interface tissu/implant, des réactions biochimiques 

ont lieu et permettent la formation d’une liaison biologique entre le substitut et les tissus [59]. 

Il est également ostéoconducteur en servant de support pour recevoir la repousse osseuse 

par invasion cellulaire et vasculaire à partir du tissu receveur [49].  

Le β-TCP est lui aussi bioactif et ostéoconducteur, mais une autre de ses caractéristiques est 

qu’il est biorésorbable [49]. En effet, les ions calcium et phosphate se solubilisent et sont 

utilisés pour la néoformation osseuse [60].  

La solubilité des BCP dépend du rapport molaire calcium/phosphate. Elle augmente lorsque 

ce rapport diminue. Le β-TCP est caractérisé par un rapport molaire Ca/P de 1,5 et l’HAp de 

1,67 [61]. De ce fait, la phase HAp est peu biodégradable alors que la phase β-TCP est plus 

résorbable [62].  

La dégradation du biomatériau après son implantation est une étape essentielle pour 

permettre son remplacement par de l’os néoformé. Mais, comme vu précédemment, c’est un 

phénomène qui doit être contrôlé afin d’assurer un équilibre entre dégradation et 

reconstruction osseuse.  
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Cette composition biphasée permet de conjuguer les propriétés de chacune des deux phases : 

l’HAp sert de support à l’adhésion cellulaire pendant la phase initiale de l’implantation et 

ensuite le β-TCP permet une biodégradation progressive [49]. 

 

2.3.3. Les substitutions ioniques dans les BCP 
Une caractéristique importante de ces substituts osseux est de pouvoir accepter des 

substitutions ioniques [63]. L’apport d’ions peut jouer un rôle important sur l’amélioration des 

propriétés des biocéramiques. C’est le cas, par exemple, pour les ions strontium Sr2+ qui 

permettent une meilleure ostéointégration des biomatériaux [64]. Les ions zinc Zn2+ incorporés 

dans des biocéramiques ont un effet sur la formation et la minéralisation osseuse [65]. Les 

ions cuivre Cu2+ peuvent apporter des propriétés antibactériennes et angiogéniques [66,67]. 

Les ions magnésium Mg2+ sont connus pour leur effet sur la minéralisation osseuse et 

permettent également de stabiliser la phase β–TCP pendant les calcinations à haute 

température [68]. 

 

2.3.4. Les modes des synthèses des BCP 
Différentes méthodes de synthèse sont employées pour obtenir ces poudres biphasiques, par 

exemple : le mélange de poudres de phosphates de calcium [69], la précipitation [70], la voie 

hydrothermale [71], la réaction à l’état solide [72], la méthode sol-gel [73], la technique de 

spray-pyrolyse [74]. 

 

2.3.5. Interactions en milieu biologique et utilisations cliniques des BCP 
Après l’implantation d’une biocéramique il se met en place une cascade de réactions pour finir 

par l’intégration de l’implant. Tout d’abord, au contact du milieu biologique, la surface du 

biomatériau se dissout pour atteindre un équilibre chimique avec les fluides environnants et 

une couche d’apatite carbonatée précipite à la surface de l’implant [75]. Des protéines 

d’adhésion cellulaire (ostéopontine, sialoprotéine) s’adsorbent sur cette couche carbonatée et 

favorisent l’attachement des ostéoblastes. Ensuite le cycle du remodelage osseux classique 

se met en place et la biocéramique est très progressivement résorbée au fur et à mesure de 

la formation du nouveau tissu osseux [38]. 

Au niveau clinique l’HAp est utilisée pour le comblement osseux sous forme de granules ou 

de revêtement de prothèses métalliques mais il n’est pas utilisé dans le cas où une 

régénération osseuse est souhaitée du fait de sa très faible résorption. Le β-TCP est 
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également utilisé sous formes de granules ou de blocs mais est contre indiqué comme 

matériau d’implant durable du fait de sa résorption rapide. C’est pourquoi ces matériaux sont 

souvent utilisés en association en proportions adaptées aux besoins cliniques [76]. 

 

3. Chirurgie osseuse et risques associes 

3.1. La chirurgie osseuse 
Les interventions chirurgicales portant sur le système osseux sont de plus en plus fréquentes 

en raison notamment de l’allongement de l’espérance de vie. En 2013 les interventions en 

chirurgie orthopédique représentaient 24,3% du total des interventions chirurgicales 

pratiquées en France selon l’Institut de Veille Sanitaire (INVS) [77]. En 2015, la chirurgie 

orthopédique représentait 27,4 % du total des opérations chirurgicales pratiquées en France. 

La pose de prothèse de hanche de première intention représente 54,2% et celle de prothèse 

de genou 38,5%. Les reprises de prothèses sont de 5,5% pour les hanches et 1,8% pour les 

genoux [1].  

 

3.2. Les infections associées 

3.2.1. Définitions 
Le terme d’infection nosocomiale est employé lorsque l’infection est contractée dans un 

établissement de santé. Cependant cette notion a été redéfinie à la suite de la diminution du 

temps de séjour hospitalier et à l’augmentation des soins à domicile. Aujourd’hui il est plus 

adapté de parler d’Infections Associées aux Soins (IAS) et qui concerne une infection qui 

survient au cours ou après une prise en charge et qui n’était ni présente, ni en incubation, au 

début de la prise en charge. Parmi les IAS se trouvent les Infections du Site Opératoire (ISO) 

qui comprennent 3 niveaux : superficiel, profond et organe ou espace en fonction de leur 

localisation et de leur importance. 

 

3.2.2. Les ISO : incidence et microorganismes impliqués 
En 2015 sur 29 293 interventions de chirurgie orthopédique, le taux d’incidence des ISO était 

de 1,15% (soit n = 336). Plus précisément, 1,21 % lors de pose de prothèse de hanche totale 

de première intention et 0,86 % pour les prothèses de genou primaires. Concernant la 

localisation des infections, en moyenne 22 % sont des ISO superficielles, 54% sont des ISO 

profondes et 23 % sont des ISO de l’organe ou de l’espace. L’impact pour le patient, le 
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chirurgien et l’établissement est considérable. En effet, cela implique un retard et une 

diminution des probabilités de guérison du patient ainsi qu’un retour à la fonctionnalité initiale 

difficile. Les temps d’hospitalisation sont prolongés et donc les coûts de séjour également 

puisque très souvent une reprise chirurgicale est nécessaire. En effet, en 2015 pour 312 ISO 

86 % ont eu besoin d’une reprise chirurgicale. La répartition des principaux germes impliqués 

dans les ISO est donnée dans la Figure 1.3. Dans 40,1 % des cas S. aureus est responsable 

des ISO, dont 17,3 % correspondent à des S. aureus résistant à la méticilline (SARM), suivi 

par S. epidermidis (13,1 %) et E. coli (8,2 %) [1].  

 

Le risque d’ISO est dépendant de 3 facteurs : l’importance de la contamination, la virulence 

bactérienne et la résistance de l’hôte. Elle peut être exprimée par la formule suivante :  

Risque d’ISO =   

 

  

Figure 1.3 : Répartition des principaux microorganismes impliqués dans les ISO en chirurgie 

orthopédique en 2015 [1]. 

 

8,2%

13,1%

15,6%

23,0%

22,8%

17,3%

40,1%

Escherichia coli Staphylococcus epidermidis

Autres Pseudomonas aeruginosa

Staphylococcus aureus dont SARM
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3.3. Les microorganismes impliqués dans les infections d’implants osseux 

3.3.1. La course à la surface 
Lors de l’implantation d’un biomatériau se met en place une « course » pour la colonisation 

des surfaces entre les cellules de l’hôte et les bactéries potentiellement présentes [78]. Il s’agit 

d’une compétition entre l’intégration de l’implant par les cellules osseuses et l’adhésion de 

bactéries. 

Si les cellules osseuses parviennent à coloniser rapidement la surface de l’implant, les 

bactéries n’auront plus de surface à leur disposition. En revanche, si les bactéries colonisent 

la surface en premier, elles vont y adhérer pour former un biofilm. Ce biofilm pourra par la suite 

servir de base pour leur multiplication et/ou le développement d’autres bactéries [79].  

 

3.3.2. La formation d’un biofilm 
La formation d’un biofilm est un processus en 4 étapes : attachement, adhésion, formation du 

biofilm et détachement (Figure 1.4). L’attachement correspond aux premiers moments de la 

colonisation (1 à 2 heures) où les bactéries établissent des liaisons non spécifiques avec la 

surface en fonction des caractéristiques physico-chimiques du matériau et des conditions 

environnantes (1). Ensuite pendant la phase d’adhésion des liaisons spécifiques et 

irréversibles sont mises en place grâce à des interactions entre protéines de la surface et 

protéines bactériennes (adhésines et fimbriae) (2). La formation du biofilm peut alors 

commencer, les bactéries prolifèrent et forment des couches denses. Quand une 

concentration suffisante est atteinte une matrice de polysaccharides est sécrétée dans laquelle 

les bactéries s’enferment, ce qui forme le biofilm (3). Finalement, lorsque le biofilm est assez 

important des bactéries situées à la périphérie se détachent et se dispersent dans les fluides 

environnants pour aller coloniser de nouveaux sites (4) [80]. 
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Figure 1.4 : Etapes de la formation d’un biofilm sur une surface. 

 

 

3.3.3. Implant et biofilm bactérien 
L’adhésion bactérienne est un phénomène complexe et multifactoriel qu’il est nécessaire de 

considérer dans le cas de l’implantation d’un biomatériau. Trois facteurs principaux interfèrent 

avec ce processus : les propriétés de surface du biomatériau et de la bactérie, et 

l’environnement dans lequel a lieu l’adhésion [81]. 

Lors d’une infection, la présence d’un biofilm rend le traitement encore plus difficile, car il a 

une meilleure résistance aux antibiotiques et au système immunitaire en limitant la pénétration 

des molécules. En effet, Olson et al. ont montré que des biofilms de S. aureus étaient 

résistants à des antibiotiques classiquement utilisés alors que ses formes planctoniques y 

étaient sensibles [82]. De plus, les biofilms seraient impliqués dans 65 % des infections 

nosocomiales [83].  

En 2002, Karlov et al. ont démontré que la présence d’un implant participait vivement à 

l’adsorption de S. aureus sur des disques de titane métallique recouverts de phosphate de 

calcium [84]. Le risque infectieux serait alors augmenté lorsqu’il s’agit de la mise en place d’un 

implant au sein des tissus. Il est donc essentiel de rechercher des solutions contre le 

phénomène de formation de biofilm.  

 



~ 23 ~ 
  

3.3.4. Les principaux microorganismes impliqués 
Les bactéries ont généralement une taille comprise entre 1 et 10 µm et des familles de 

bactéries peuvent se différencier selon leurs formes. Deux formes sont principalement 

retrouvées : les coques et les bacilles. Ensuite différents arrangements sont retrouvés au sein 

de chaque famille, par exemple : bactérie isolée, en amas, diplocoques ou diplobacilles 
(Figure 1.5).  

 

Figure 1.5 : Différentes formes de bactéries selon les familles. 

 

Il existe 2 types de bactéries, appelées Gram + et Gram -. Cette classification est basée sur la 

composition de la paroi cellulaire des bactéries qui contient un mélange de polysaccharides, 

de lipides et de peptides ; l’ensemble étant appelé peptidoglycane. Les Gram + ont une paroi 

cellulaire très épaisse composée de nombreuses couches de peptidoglycane alors que les 

Gram – ont seulement 1 ou 2 couches de peptidoglycane et une membrane externe (Figure 
1.6). 

 

Figure 1.6 : Paroi des bactéries Gram – et Gram +. 
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Parmi les microorganismes retrouvés lors d’ISO, S. aureus est le plus fréquent. C’est une 

coque Gram + d’environ 1 μm qui est présente naturellement chez l’homme, qui peut se 

multiplier et produire des toxines. C’est une bactérie responsable de près de 90% des 

infections de l’os (ostéomyélites) [84]. La méticilline est un antibiotique couramment utilisé 

pour lutter contre S. aureus. Cependant, des SARM se sont développés. Cette résistance est 

déterminée par la présence du gène mecA qui code pour une protéine impliquée dans la 

synthèse membranaire PLP2a qui a moins d’affinité pour les β-lactamines qui sont une classe 

d’antibiotique dont fait partie la méticilline [85]. 
 

E. coli est un microorganisme Gram – sous forme de bacille de 2 à 6 μm de longueur. C’est 

une bactérie généralement non pathogène présente dans la flore intestinale mais des 

mutations ont conduit à des formes pathogènes responsables d’infections [86]. 
 

P. aeruginosa est un bacille Gram – d’environ 1,5 μm de longueur. C’est une bactérie 

rencontrée fréquemment dans l’eau et les milieux humides comme les sols. Elle est aussi 

retrouvée dans la flore intestinale et peut devenir pathogène chez des patients 

immunodéprimés ou en cas de plaies. C’est un microorganisme naturellement résistant à de 

nombreux antibiotiques et qui développent rapidement des résistances [87]. 

 

3.3.5. Les antibiotiques et les résistances bactériennes 
Malgré les procédés d’asepsie rigoureux mis en place lors des interventions chirurgicales, le 

risque d’infection n’est pas nul. Des antibiotiques peuvent alors être utilisés pour tuer (action 

bactéricide) ou stopper la croissance (action bactériostatique) des bactéries responsables de 

l’infection. Il s’agit notamment de procédures de traitements antibiotiques prophylactiques. 
 

Les antibiotiques sont des molécules qui agissent spécifiquement en inhibant une étape 

essentielle au développement de la bactérie (synthèse de la paroi, de l’ADN, de protéines, 

production d’énergie). Mais, la généralisation et l’utilisation massive des antibiotiques ont 

conduit au développement de souches bactériennes résistantes [88]. Du fait que ces 

molécules n’agissent que sur un seul des processus vitaux, leur mécanisme d’action est 

aisément contournable par la bactérie. De plus, l’interface entre l’implant et le tissu osseux 

étant peu vascularisée, la diffusion des antibiotiques est très limitée. 

En 1999, l’Europe a mis en place un système de surveillance (EARSS: European Antimicrobial 

Resistance Surveillance System). Il permet de suivre l’évolution de la résistance aux 

antibiotiques de 7 bactéries pathogènes, dont la résistance est en augmentation [89]. Parmi 

ces résistances, les souches SARM sont les plus fréquentes [1]. 
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3.4. Les biomatériaux antibactériens 
Malgré toutes les précautions prises lors des interventions chirurgicales le risque d’infection 

reste présent. Les recherches se portent aujourd’hui sur des alternatives antibactériennes à 

large spectre d’action pouvant être utilisées avec des biomatériaux. La modification de surface 

est une technique visant à empêcher l’adhésion des bactéries et donc la formation de biofilm 

[81]. Le greffage polymérique est employé mais il modifie aussi les propriétés du biomatériau 

et donc peut limiter sa biocompatibilité, sa bioactivité et son intégration au tissu osseux. 

L’imprégnation d’antibiotiques est aussi possible [90], mais avec l’augmentation des 

résistances bactérienne citée précédemment il est nécessaire de développer de nouvelles 

approches. C’est pour cela qu’aujourd’hui l’utilisation d’ions métalliques, en dopage du 

biomatériau, est favorisée car ils peuvent agir – localement – sur plusieurs mécanismes 

bactériens contrairement aux antibiotiques. De nombreux métaux sont reconnus pour avoir 

des propriétés antibactériennes, parmi lesquels sont retrouvés par exemple : l’argent [91], le 

cuivre [92], le zinc [93] et le fer [94].  

 

4. Les substitutions ioniques dans les biocéramiques de phosphates 
de calcium 

4.1. Les substitutions ioniques et le dopage 
La famille des apatites présente la formulation suivante : M10(XO4)6(Y)2, où M est un cation 

divalent, XO4 est un anion trivalent et Y est un anion monovalent [56]. Une des caractéristiques 

de l’HAp (Ca10(PO4)6(OH)2) est que chacun de ses groupements ioniques peut être substitué 

par un autre de même valence ou de valence différente. Dans la composition de l’HAp l’ion 

Ca2+ peut être remplacé totalement ou partiellement par des cations bivalents mais aussi 

monovalents et trivalents comme K+ [95], Na+ [96], Ag+ [97], Sr2+ [64], Cd2+ [98], Cu2+ [4], Zn2+ 

[99], Fe3+ [63]. Les sites PO4
3- peuvent être substitués par des groupements divalents comme 

SO4
2- et CO3

2- [100], ou tétravalents comme SiO4
4- [56]. Enfin le groupement OH- peut être 

substitué par des halogénures comme F- [101], Br- [102] et Cl- [103]. L’incorporation d’éléments 

chimiques étrangers désirés lors de la synthèse du biomatériau est appelé dopage. Des études 

récentes ont montré la possibilité d’incorporation de dopants métalliques par un mécanisme 

d’insertion, et non de substitution comme il était généralement admis [63,65,99]. 

Le β-TCP peut aussi présenter des substitutions de l’ion Ca2+ notamment par Mg2+ [104], Sr2+ 

[64], Cu2+ [4] et Ag+ [97]. Des cas de co-dopages ont aussi été étudiés avec Ag+/Zn2+ et 

Ag+/Cu2+ [105] et Zn2+/Mg2+ [106].  
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4.2. Le cuivre  
Les propriétés des ions cuivre et de leurs utilisations dans les biomatériaux sont développées 

dans la revue suivante :  

 

Aurélie Jacobs, Guillaume Renaudin, Christiane Forestier, Jean-Marie Nedelec, Stéphane 

Descamps, Biological properties of copper-doped biomaterials for orthopedic 
applications: a review of antibacterial, angiogenic and osteogenic aspects, Acta 

Biomaterialia, 2020. https://doi.org/10.1016/j.actbio.2020.09.044 
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4.3. L’argent 

4.3.1. Propriétés antibactériennes de l’argent et mode d’action 
L’argent (Ag) est un métal classé parmi les métaux lourds et qui est connu depuis longtemps 

pour ses propriétés antibactériennes. En effet, l’argent était utilisé dans la fabrication de 

bouteilles pour stocker l’eau par le roi de Perse. Plus tard en 1869 Raudin démontra que la 

moisissure Aspergillus niger ne pouvait pas se développer dans des récipients en argent. 

Aujourd’hui son application se retrouve encore dans la désinfection de l’eau, la guérison de 

brûlures et l’élimination de tissus de granulation présents lors d’une mauvaise régulation de la 

cicatrisation notamment avec l’utilisation de crayon au nitrate d’argent [91,107]. Il existe 

également des pansements et des crèmes à l’argent utilisés sur des brûlures, des plaies 

traumatiques et des ulcères (Figure 1.7) [108]. Ce n’est pas un composé présent 

naturellement dans l’organisme ; contrairement au zinc ou au cuivre ; mais il est relativement 

bien toléré par l’organisme. Il est absorbé en petite quantité par l’intestin et en majorité excrété 

par le foie [109].  
 

Depuis quelques années le domaine médical s’intéresse à l’argent pour ses propriétés 

antibactériennes à très faibles concentrations. En effet, Nies a démontré que seulement 0,02 

mM d’Ag+ était nécessaire pour atteindre la concentration minimale inhibitrice sur E. coli, 

contre 20 mM par exemple pour Mn2+ [110]. Nishjima et al. ont montré que 0,25 μM d’ions Ag 

permettaient de tuer 99 % des bactéries S. aureus et E. coli, alors que pour le cuivre et le zinc 

une concentration bien supérieure est nécessaire pour obtenir ce résultat, précisément 10 µM 

pour le zinc pour tuer les 2 souches et pour le cuivre 25 µM pour tuer S. aureus et 10 µM pour 

tuer E. coli [111]. 
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Figure 1.7 : a) Pansement enduit à l’argent Acticoat 7 (https://www.smith-nephew.com/fr-

canada/produits/traitement-avance-des-plaies/acticoat--7/), b) Bandage avec un pansement 

en nylon imprégné d’argent (d’après [2] avec l’accord de David J Barillo).  

Concernant le mode d’action de l’argent, les mécanismes impliqués ne sont pas clairement 

décrits dans la littérature mais des voies d’action sont néanmoins envisagées. L’argent peut 

se lier aux groupements sulfures des protéines ce qui les rend inactives et bloque certaines 

fonctionnalités de la bactérie. Il cause aussi des perforations au niveau de la membrane 

bactérienne, ce qui induit une augmentation de la perméabilité et donc des fuites de 

métabolites. Il interagit aussi avec l’ADN bactérien ce qui perturbe sa réplication et entraîne la 

mort de la bactérie [112]. Il a aussi été démontré que l’argent pouvait générer des espèces 

réactives de l’oxygène (ROS) qui endommagent les protéines et l’ADN [113].  

Dans la littérature certaines études démontrent des cas de résistance bactérienne à l’argent. 

Une souche de Salmonella typhimurium résistante à l’argent a été reportée dans un hôpital. 

Cette résistance est apportée par le plasmide pMG101 dont les gènes codent pour des 

protéines qui forment des canaux d’efflux membranaires capables d’évacuer les ions Ag+ via 

une pompe à proton H+. Ce mécanisme a aussi été observé chez des souches d’E. coli K-12 

et 0157:H7 [114]. Ce plasmide confère également une résistance au mercure et à plusieurs 

antibiotiques comme l’ampicilline, le chloramphénicol, la tétracycline, la streptomycine et les 

sulfamides [115]. Un autre plasmide pUPI199 a aussi été isolé chez une souche 

environnementale de Acinetobacter baumannii, apportant une résistance au nitrate d’argent 

et ce plasmide était transférable à E. coli par conjugaison [116]. Cependant, les cas de 

résistance bactérienne à l’argent restent rares et les mécanismes d’action antibactériens des 

ions à plusieurs niveaux sur les bactéries, contrairement aux antibiotiques, font que le 

développement de ces résistances est peu probable.  
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4.3.2. Les biomatériaux dopés à l’argent 
Aujourd’hui de nombreuses études démontrent l’efficacité antibactérienne de matériaux sous 

différentes formes contenant de l’argent. Deux formes sont principalement utilisées : la forme 

ionique Ag+ et la forme métallique Ag° composée de nanoparticules d’argent. 

En 2008 Hwang et al. ont préparé des nano-poudres de phosphates de calcium dopées à l’Ag 

avec un protocole de pyrolyse par pulvérisation électrostatique. Les particules obtenues ont 

une taille de 70-90 nm et les résultats des tests antibactériens ont démontré une réduction 

bactérienne de 99 % pour E. coli avec les nanopoudres contenant de l’argent [117]. En 2010 

Sygnatowicz et al. ont synthétisé des nanopoudres d’hydroxyapatite dopées à l’argent et ont 

montré un effet antibactérien sur S. aureus [118]. De l’hydroxyapatite dopée à l’Ag a été 

déposée à la surface de substrats en titane par projection plasma et une activité 

antibactérienne a été démontrée sur P. aeruginosa avec une diminution de l’adhésion des 

bactéries [109]. La même année Iqbal et al. ont synthétisé des particules d’hydroxyapatites 

dopées à l’Ag par une irradiation aux micro-ondes. Ils ont démontré une zone d’inhibition de 

la croissance pour les 4 bactéries testées : S. aureus, B. subtilis, P. aeruginosa et E. coli [119]. 

Jadalannagari et al. ont synthétisé des nanoparticules d’HAp dopées à l’Ag par une méthode 

sol-gel modifiée et ont obtenu un effet antibactérien sur les 2 souches testées S. aureus et E. 

coli avec des zones d’inhibition de croissance bactérienne [120]. Shi et al. ont préparé des 

disques d’HAp dopés à l’Ag par voie hydrothermale et les résultats ont montré une réduction 

de l’adhésion de S. aureus et E. coli en présence des biocéramiques dopées [121]. Fu et al. 

ont déposé des nanoparticules d’argent sur de l’HAp préalablement déposée sur un substrat 

en titane qui a permis de diminuer fortement la croissance bactérienne d’E. coli [122]. En 2017 

Gokcekaya et al. ont préparé des poudres d’HAp dopées à l’Ag par précipitation et déposé ces 

poudres sur des disques de titane et d’acier inoxydable par pulvérisation électrostatique. Les 

résultats ont montré une diminution significative du nombre de bactéries viables chez E. coli 

après 3h et cet effet se poursuit après 9h et 24h [123]. Récemment en 2018, Wang et al. ont 

synthétisé des particules d’HAP dopées à l’Ag et testé leur efficacité antibactérienne sur E. 

coli et S. aureus. A nouveau, les résultats indiquent que la croissance bactérienne des 2 

souches et presque complètement inhibée par les particules dopées [124].  

 

Il apparaît souvent dans ces études que c’est la concentration en ions Ag qui définit son 

efficacité. Cependant encore peu d’études mesurent les quantités d’ions relargués alors que 

cette information est très importante pour comprendre et interpréter les résultats observés. 

Parmi les études citées ici, 3 ont dosé les quantités d’argent relargué par leurs matériaux. Roy 

et al. ont mesuré les ions Ag+ relargués dans du PBS (Phosphate Buffer Saline) à 37 °C avec 
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des concentrations d’environ 0,2 ppm après 6h et entre 0,6 et 3 ppm après 7 jours [109]. Shi 

et al. ont aussi mesuré les ions argent relargués dans du PBS. Après 4 jours les concentrations 

étaient entre 360 ppb et 1 ppb [121]. En 2012 Iqbal et al. ont mesuré des concentrations 

comprises entre 0,18 et 0,35 ppm après 12h d’immersion dans du PBS également [119]. 

Cependant les mesures présentées ici ne sont pas réalisées dans les mêmes milieux de 

culture que ceux utilisés pour évaluer les propriétés antibactériennes des matériaux. Aussi, il 

a été démontré que dans les milieux biologiques le taux maximal d’Ag+ libre est d’environ 1 

ppm puisqu’ensuite l’argent forme un complexe ou précipite avec des anions environnants, le 

rendant alors inactif [125]. 
 

Enfin, il apparaît également très important de s’assurer de la non-toxicité de ces matériaux 

envers les cellules eucaryotes pour assurer leur biocompatibilité. L’adhésion d’ostéoblastes 

humains a été évaluée sur des disques de titane et d’acier inoxydable dans l’étude de 

Gokcekaya et al. en 2017. Les résultats ont montré une très bonne adhésion des ostéoblastes 

dans toutes les conditions testées, avec des taux comparables au contrôle sans argent [123]. 

Roy et al. ont observé une diminution de la prolifération d’ostéoblastes humains en présence 

de leur matériau contenant la plus forte concentration d’argent (6 % massique) [109]. En 2016 

Shi et al. ont également démontré une inhibition de la prolifération d’ostéoblastes murins et 

une diminution de leur attachement à la surface des biocéramiques pour le matériau le plus 

fortement dopé (197 ppm d’Ag) [121]. Il apparaît une nouvelle fois que les effets des ions 

argent soient fonction de leur concentration, d’où l’importance de déterminer les taux 

d’incorporation et d’évaluer les taux de relargage lors des tests biologiques.  

 

4.4. L’or 

4.4.1. Généralités et utilisations médicales de l’or 
L’or, de symbole chimique Au, est un métal encore plus noble que Ag et Cu, ce qui signifie 

qu’il possède la capacité de résister à l’oxydation et à la corrosion. Un des premiers emplois 
médicaux de l’or a été pour la contention dentaire (Figure 1.8).  
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Figure 1.8 : Copie d'un appareil en or sur une mâchoire inférieure, destiné à immobiliser des 

dents. Collection Musée de l'AP-HP collection de l'ancien musée Pierre Fauchard. Source : 

https://www.biusante.parisdescartes.fr/histmed/image?ap-2003-6-6-8-1-4 

Il est très utilisé depuis longtemps en odontologie car il est biocompatible. En effet en 2004 

Turner et al. ont montré que des fibroblastes humains étaient capables de s’attacher et de 

croitre sur des surfaces recouvertes d’or [126]. Il est également malléable pour s’adapter et 

s’ajuster à l’anatomie des dents et il ne s’altère pas même en milieux biologiques comme la 

bouche [127].  

L’or est très souvent utilisé sous formes de nanoparticules dans la médecine. Ces 

nanoparticules d’or sont principalement employées comme agents de contraste pour 

l’imagerie et le diagnostic médical, comme immunomarqueurs pour repérer et déterminer des 

structures cellulaires, comme système d’administration de médicaments et comme sources de 

chaleur pour traiter des cellules cancéreuses par hyperthermie [128–132].  

  

4.4.2. Propriétés antibactériennes de l’or 
En 1999 Nies a montré que les ions or, Au3+, avaient une activité antibactérienne à très faible 

concentration sur E. coli avec une concentration minimale inhibitrice similaire à celle des ions 

Ag+ qui est de 0,02 mM [110]. Depuis quelques études ont également démontré les propriétés 

antibactériennes de composés contenant de l’or.  
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En 2010 Gao et al. ont synthétisé un composite cœur-coquille Au/C avec un cœur composé 

de carbone et une coquille d’or. Les auteurs ont évalué les propriétés antibactériennes de ce 

composite sur E. coli, S. aureus et C. albicans. Les résultats ont montré une zone d’inhibition 

de croissance pour les 3 microorganismes testés [133]. En 2016 Shamaila et al. ont montré 

que des nanoparticules d’or avaient un effet antibactérien contre E. coli, S. aureus, B. subtilis 

et K. pneumonia [134]. Cui et al., puis Uma Suganya et al., ont respectivement montré des 

propriétés antibactériennes de nanoparticules d’or sur E. coli et sur S. aureus et B. subtilis. 

Les auteurs indiquent que les nanoparticules induisent un disfonctionnement des membranes 

bactériennes, une réduction de la production d’ATP, une modification de leur morphologie et 

la détérioration de la membrane qui perd donc sa fonction protectrice [135,136].  

Enfin il a aussi été montré que les nanoparticules d’or en combinaison avec des antibiotiques 

avaient des propriétés antibactériennes. Fayaz et al. ont montré que des nanoparticules d’or 

liées à de la vancomycine avaient un effet antibactérien supérieur contre E. coli, S. aureus et 

S. aureus résistant à la vancomycine, comparé à l’antibiotique utilisé seul [137]. En 2019 Lee 

et al. ont montré que des nanoparticules d’or avaient une activité antibactérienne comparable 

à celle des antibiotiques céfotaxime et ciprofloxacine sur 3 souches de Salmonella : S. 

typhimurium, S. typhi et S. enteriditis. Les auteurs ont aussi montré que ces nanoparticules 

couplées au céfotaxime et à la ciprofloxacine avaient un effet synergique sur l’activité 

antibactérienne. Ils concluent que l’effet antibactérien est plus important quand les 

nanoparticules d’or sont utilisées en combinaison avec ces 2 antibiotiques. Ils montrent 

également que les nanoparticules agissent en perturbant l’homéostasie intracellulaire et que 

les antibiotiques créent des ROS, ce qui conduit à la mort des bactéries [138].  

 

4.4.3. Propriétés ostéogéniques de l’or 
L’or est beaucoup moins utilisé comme dopants dans les biomatériaux que le cuivre et l’argent. 

Cependant il peut être intéressant puisque des études ont montré que des nanoparticules d’or 

avaient des effets sur l’ostéogénèse.  

En 2010 Yi et al. ont étudié les effets de nanoparticules d’or sur des cellules souches 

mésenchymateuses de souris. Les résultats ont indiqué une augmentation de la différenciation 

cellulaire des cellules souches en ostéoblastes et une diminution de leur différenciation en 

adipocytes. Aussi les auteurs ont montré une meilleure minéralisation des cellules, une 

augmentation de l’expression des gènes marqueurs de l’ostéogénèse (ALP, Runx2, OCN, 

ColI, et BMP2). Plus précisément les auteurs ont suggéré que les nanoparticules d’or sont 

internalisées au contact de la membrane cellulaire ce qui induit un stimulus qui active une 

protéine kinase MAPK p38 (Mitogen-Activated Protein Kinase) qui favorise la différenciation 
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ostéoblastique [139]. En 2015 Choi et al. ont étudié l’effet de nanoparticules d’or conjuguées 

à du chitosan, les résultats ont montré une augmentation de l’ostéogénèse de cellules souches 

humaines dérivées d’adipocytes. Les auteurs suggèrent que la voie de signalisation Wnt/β-

caténine est utilisée pour orienter la différenciation cellulaire des cellules souches 

adipogéniques vers l’ostéogénèse et non vers l’adipogénèse [140]. 

Yao et al. ont démontré que des nanoparticules d’or de 30 nm à une concentration de 10-11 

ppm augmentaient l’expression de gènes marqueurs de l’ostéogénèse (ALP, Runx2, OCN, 

OPN) chez des pré-ostéoblastes murins ainsi que leur prolifération et leur différenciation en 

ostéoblastes [141]. 

En 2014 Heo et al. ont synthétisé un hydrogel chargé avec des nanoparticules d’or et les 

résultats in vitro ont indiqué une augmentation de la prolifération et de la différenciation de 

cellules souches humaines dérivées d’adipocytes en ostéoblastes. De plus, les 

expérimentations in vivo sur des défauts osseux chez des lapins ont montré une formation de 

nouveau tissu osseux plus importante en présence d’hydrogel chargé avec des nanoparticules 

d’or [142]. 

Récemment Xia et al. ont incorporé des nanoparticules d’or dans un ciment phosphocalcique 

et étudié ses propriétés sur l’ostéogénèse de cellules souches de pulpe dentaire humaine. Les 

résultats ont montré que les cellules cultivées sur les matériaux contenant Au avaient une 

meilleure adhésion et prolifération par rapport au contrôle sans nanoparticules d’or. D’autre 

part ces cellules exprimaient à un plus fort niveau les gènes marqueurs de l’ostéogénèse 

comme l’ALP, Runx2, ColI et OCN ainsi qu’une meilleure synthèse minérale indiquant la 

formation de matrice osseuse. Les auteurs ont aussi démontré que les nanoparticules étaient 

internalisées dans les cellules souches utilisées et que c’est bien ces nanoparticules d’or qui 

apportent ces propriétés ostéogéniques [143]. 

Il apparaît donc que l’utilisation d’or dans les biomatériaux pourrait permettre de répondre aux 

besoins biologiques des implants osseux en apportant des propriétés antibactériennes et 

ostéogéniques. 

 

5. Objectifs de la thèse  
La régénération osseuse est un processus physiologique complexe qui nécessite la mise en 

place de conditions biologiques strictes et coordonnées. Dans certains cas il est nécessaire 

d’apporter une aide à l’organisme pour reconstruire un stock osseux déficient. Les 

biomatériaux osseux synthétiques apparaissent comme des substituts très intéressants pour 
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le comblement ou le revêtement osseux. Ils doivent cependant posséder des caractéristiques 

essentielles pour permettre une régénération osseuse complète. Les biocéramiques de 

phosphates de calcium biphasiques apparaissent comme des candidats idéaux par leur très 

forte similarité chimique avec la partie minérale de l’os, leur biocompatibilité et leur 

biodégradabilité modulable. Cependant le risque d’infection lors de l’implantation d’un substitut 

et l’augmentation croissante des bactéries résistantes aux antibiotiques sont des facteurs non 

négligeables qu’il faut prendre en compte lors de la synthèse de ces biomatériaux osseux.  

Ce travail porte donc sur l’étude du dopage chimique de biocéramiques de phosphates de 

calcium biphasiques avec des ions métalliques et l’étude de leurs propriétés biologiques dans 

l’objectif d’apporter une réponse antibactérienne locale lors d’actes chirurgicaux 

orthopédiques. Plus précisément ici, les mécanismes structuraux des dopages avec les ions 

de métaux nobles cuivre, argent et or ont été réalisés : les compositions chimiques des 

matériaux obtenus ont été analysées et la localisation – à l’échelle atomique 

(cristallographique) – des éléments dopant a été élucidée. Ensuite les propriétés biologiques 

et antibactériennes des substituts dopés au cuivre sous formes de pastilles et de poudres ont 

été étudiées en détail. 
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CHAPITRE 2 : SYNTHÈSES ET MISE EN FORME DES 
MATÉRIAUX 

1. Techniques expérimentales utilisées pour la caractérisation des 

matériaux 
Cette première partie a pour objectif de décrire les techniques expérimentales qui ont été 

employées dans la suite de ce chapitre pour décrire et caractériser les matériaux synthétisés. 

 

1.1. Diffraction des Rayons X et affinements Rietveld 
Les échantillons obtenus ont été caractérisé par diffraction des rayons X (DRX) à l’aide d'un 

diffractomètre Philips X’Pert Pro PANalytical (Almelo, Pays-Bas). Les analyses ont été 

réalisées à température ambiante, avec l'intervalle 3°< 2θ < 120°, un pas de Δ2θ = 0,0167° et 

un temps de comptage de 200s pour chaque valeur (soit un temps de mesure d’environ 3 

heures par échantillon). 

 Les affinements Rietveld ont été réalisés avec le logiciel FullProf.2k [144]afin d’extraire les 

analyses minéralogiques quantitatives et de localiser les positions cristallographiques des 

dopants. Les paramètres cristallographiques initiaux de l’hydroxyapatite, Ca10(PO4)6(OH)2, ont 

été pris du travail de Rodriguez-Lorenzo et al. [145] : groupe d’espace P63/m, Z = 1, a = 9.4218 

Å et c = 6.8813 Å, 7 positions atomiques indépendantes : deux positions Ca sur les sites 4f (z 

= 0.0007) et 6h (x = 0.2465, y = 0.9933), une position P sur le site 6h (x = 0.3968, y = 0.3693), 

et quatre positions O sur les sites 6h (x = 0.331, y = 0.480 et x = 0.579, y = 0.455), 12i (x = 

0.3394, y = 0.2569, z = 0.0694) et 4e (z = 0.192 avec un taux d’occupation de ½). Les 

paramètres cristallographiques initiaux de β-TCP, Ca3(PO4)2, ont été pris du travail de Yashima 

et al. [146] : groupe d’espace R3c, Z = 21, a = 10.4352 Å et c = 37.4029 Å, 18 positions 

atomiques indépendantes : cinq positions Ca (trois en site 18b et deux en site 6a dont un avec 

un taux d’occupation de ½), trois positions P (deux en site site18b et un en site 6a), et dix 

positions O (neuf en site 18b et un en site 6a). Le principe général d’un affinement Rietveld 

consiste à simuler les données de diffraction expérimentales par un modèle cristallographique 

très détaillé du matériau, et est réalisé par un affinement par moindres carrés de l’ensembles 

des paramètres cristallographiques : paramètres de maille, quantités relatives des phases, 

coordonnées atomiques et contenu des sites cristallographiques. A ces paramètres 

cristallographiques (propres au matériau) s’ajoutent des paramètres expérimentaux (décalage 

du zéro, largeur instrumentale, asymétrie). 
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1.2. MP-AES 
Les mesures de concentrations des ions cuivre en solution ont été réalisées par spectroscopie 

d’émission atomique avec l’appareil Agilent 4200 MP-AES. Une gamme étalon a été réalisée 

à partir d’une solution normadose d’ions cuivre à 1000 µg/mL (Agilent Technologies) diluée 

dans le solvant correspondant à celui des échantillons mesurés. Avant les mesures, les 

échantillons ont été dilués au 1/10 dans une solution d’HNO3 à 2%. Les deux longueurs d’onde 

d’émission les plus intenses de Cu (324,754 nm et 327,395 nm) ont été sélectionnées pour 

réaliser les mesures. 

 

2. Synthèses sol-gel et caractérisations des matériaux dopés au 
cuivre, à l’argent et à l’or  
Dans cette étude le dopage de biocéramiques de phosphates de calcium de type BCP a été 

étudié. Plus précisément 3 éléments chimiques ont été utilisés en tant que dopant : le cuivre 

(Cu), l’argent (Ag) et l’or (Au) (Figure 2.1). Ces éléments groupe 11 (ou IB) sont considérés 

comme nobles (Au et Ag) ou semi-noble (Cu) ; indiquant une bonne résistance à la corrosion. 

D’autre part ces 3 éléments sont reconnus pour leurs propriétés antibactériennes. 

 

 

Figure 2.1 : Tableau périodique des éléments. Les 3 éléments chimiques utilisés en tant que 

dopant sont entourés en rouge : le cuivre Cu, l’argent Ag et l’or Au. 
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2.1. Synthèse par voie sol-gel 
Les poudres de phosphates de calcium biphasiques (BCP) ont été synthétisées par chimie 

douce. Un procédé sol-gel a été utilisé (afin d’avoir une répartition la plus homogène possible 

du dopant amené en faible quantité) suivi de calcinations à hautes températures permettant la 

cristallisation des phases recherchées (Figure 2.2). Tous les produits chimiques utilisés 

proviennent de chez Sigma Aldrich et sont de grade analytique. Le protocole de synthèse pour 

obtenir environ 4g de poudres non dopées est le suivant :  

● Dans un ballon dissoudre avec précaution 1,7 g de P2O5 (CAS No : 1314-56-3, pureté 

≥ 99,99 %) dans de l’éthanol absolu (CAS No : 64-17-5, pureté ≥ 99,8%), sous agitation 

magnétique à 200 rpm (tours par minute).  

● Dans un autre ballon dissoudre 9,4 g de Ca(NO3)2�4H20 (CAS No : 13477-34-4, pureté 

≥ 99%) dans de l’éthanol absolu, sous agitation magnétique à 200 rpm. 

● Après dissolution, mélanger dans un ballon les 2 solutions précédentes et porter à 

reflux (85°C) sous agitation magnétique pendant 24h à 200 rpm.  

● Placer la solution obtenue dans une étuve à 55°C pendant 24h.  

● Placer le gel résultant dans une étuve à 80°C pendant 10h.  

● Broyer la poudre obtenue dans un mortier et la placer dans une étuve à 130°C pendant 

4h pour éliminer toutes traces de solvant.  

● Broyer une nouvelle fois la poudre puis la calciner dans un four à moufle à 500°C 

pendant 15h avec une montée en température de 4°C/min (Nabertherm LH 30/13) afin 

d’éliminer les nitrates. 

● Faire un recuit à la température voulue (de 500°C à 1200°C) pendant 15h. 

Il est important que la verrerie utilisée soit parfaitement sèche et que les pesées soient 

réalisées très rapidement afin de s’assurer d’un rapport molaire Ca/P de 1,67 (du fait du 

caractère fortement hygroscopique de P2O5).  
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Figure 2.2 : Protocole de synthèse des BCP non dopées. 

 

2.2. Dopage au cuivre 
Des BCP dopées au cuivre ont été synthétisés en visant la composition d’une hydroxyapatite 

dopée en Cu par un mécanisme interstitiel Ca10Cux(PO4)6(OH)2-2xO2x ; par suite des résultats 

précédents de l’équipe sur l’étude du dopage au zinc [65,99,147] et d’autres éléments de la 

1ère série de transition [99,147]. Pour cela le protocole décrit précédemment a été utilisé et 

complété. Une étape supplémentaire consiste à dissoudre également du Cu(NO3)2�3H2O en 

quantité appropriée suivant le taux de dopage souhaité.  

Les échantillons synthétisés sont référencés sous la nomenclature “ XCu-T” où X fait référence 

à la proportion de cuivre et T correspond à la température de recuit. Les matériaux synthétisés 

ont les taux de dopage suivant : x = 0 (00Cu-T), 0,05 (05Cu-T), 0,1 (10Cu-T), 0,15 (15Cu-T), 

0,2 (20Cu-T), 0,25 (25Cu-T), 0,50 (50Cu-T) et 0,75 (75Cu-T) et les températures de recuits 

sont : 500°C, 600°C, 700°C, 800°C, 900°C, 1000°C, 1100°C, 1150°C et 1200°C. 

Afin de connaître la composition précise des différentes poudres de BCP dopées et non 

dopées, des mesures par diffraction des rayons X ont été réalisées. Ensuite une analyse fine 

de la composition et de la structure cristalline des échantillons a été effectuée par une 

modélisation des diffractogrammes par la méthode Rietveld. Le but étant d’identifier, de 

quantifier et de caractériser finement chacune les phases en présence pour chaque échantillon 

afin de comprendre les mécanismes d’incorporation des ions cuivre dans les matériaux ; c’est-

à-dire localiser le plus précisément possible l’élément dopant apporté en faible quantité. 

 

En résumé, les mécanismes d’incorporation du cuivre sont dépendant de la température de 

recuit et diffèrent selon les phases. Pour la phase HAp un mécanisme d’insertion en site 

interstitiel permet d’incorporer le cuivre et pour la phase ß-TCP il s’agit d’un mécanisme de 

substitution.  
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A 500°C il se forme de l’HAp faiblement dopée, selon la formule suivante : 

Ca10Cux(PO4)6(OH)2-2xO2x avec x < 0.1. Entre 700°C et 1000°C il se forme une phase ß-TCP 

dopée comme suit : Ca3-xCux(PO4)2, avec également la phase HAp faiblement dopée. Enfin à 

partir de 1100°C les échantillons sont majoritairement composés d’une phase HAp très riche 

en ions cuivre, selon la formule suivante : Ca10Cu2+
xCu+

y(PO4)6(OH)2-2x-yO2x+y avec x+y ~ 0.5. 

Une première évaluation de la cytotoxicité de ces matériaux a montré de bons résultats sur 

des CSM humaines après une étape de pré-immersion des matériaux dans de l’eau et/ou du 

milieu de culture. Ces résultats préliminaires ont été approfondis et font l’objet du chapitre 3. 

 

L’intégralité des résultats obtenus décrivant les mécanismes de dopage par le cuivre et les 

résultats préliminaires de l’évaluation de la cytotoxicité des matériaux sont présentés dans 

l’article suivant :  

 

Sandrine Gomes, Charlotte Vichery, Stéphane Descamps, Hervé Martinez, Amandeep Kaur, 

Aurélie Jacobs, Jean-Marie Nedelec and Guillaume Renaudin, Cu-doping of calcium 
phosphate bioceramics: From mechanism to the control of cytotoxicity, Acta 

Biomaterialia, 2018, 65:462–474. https://doi.org/10.1016/j.actbio.2017.10.028 
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Dans le cadre de cette thèse des BCP avec différents taux de dopage au cuivre et différentes 

températures de recuits ont été synthétisés selon le protocole décrit précédemment et le 

tableau 2.1 résume les échantillons obtenus. Comme dans l'étude précédente, les 

échantillons synthétisés sont référencés sous la forme “XCu-T” où X représente la proportion 

de cuivre et T correspond à la température de recuit.  

 

Tableau 2.1 : Différents échantillons de BCP dopés au cuivre obtenus.  

Echantillons Taux de dopage x T°C de recuit 

00Cu-600 0 600°C 

00Cu-900 0 900°C 

00Cu-1200 0 1200°C 

05Cu-600 0,05 600°C 

05Cu-900 0,05 900°C 

05Cu-1200 0,05 1200°C 

10Cu-600 0,10 600°C 

10Cu-900 0,10 900°C 

10Cu-1200 0,10 1200°C 

20Cu-600 0,20 600°C 

20Cu-900 0,20 900°C 

20Cu-1200 0,20 1200°C 

 

 

2.3. Dopage à l’argent  
Des BCP dopées à l’argent ont été synthétisées en suivant le même protocole que celui cité 

précédemment en utilisant cette fois-ci de l’AgNO3 en quantité appropriée suivant le taux de 

dopage souhaité. 

Lors de cette étude 2 taux de dopage ont été réalisés en considérant un mécanisme de 

substitution des ions calcium par les ions argent, du fait des tailles relativement proches des 
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cations Ca2+ et Ag+. Un premier avec 2,5% de substitution en calcium, correspondant à la 

composition Ca9.75Ag0.25(PO4)6(OH)1.75 appelé 25Ag-T. Et un second avec 10% de substitution 

: Ca9Ag1(PO4)6(OH) appelé 100Ag-T. Des échantillons non dopés ont aussi été synthétisés et 

nommés 0Ag-T. Les matériaux ont subi des recuits allant de 400°C à 1200°C avec un pas de 

100°C. Pour connaître la composition des matériaux obtenus et quantifier les phases en 

présence, le même protocole que précédemment a été utilisé.  

En résumé, 2 types d’incorporation du cuivre ont été observé : une substitution des ions Ca2+ 

par les ions Ag+ dans les phases HAp et ß-TCP et la formation de nanoparticules d’argent 

métallique Ag°. Les matériaux obtenus aux températures de recuit comprises entre 400°C et 

1000°C sont des nanocomposites nommés Ag°/BCP comprenant des nanoparticules d’Ag° et 

des BCP dopés par Ag+. Entre 400°C et 700°C les ions Ag+ sont localisés principalement dans 

la phase HAp dont la composition est Ca10−xAgx(PO4)6(OH)2−x. A partir de 600°C les ions Ag+ 

migrent également dans la phase ß-TCP pour former un composé défini de formule chimique 

Ca10Ag(PO4)7. A 1000°C et au-dessus il n’y a plus d’argent dans les échantillons puisque le 

point de fusion d’Ag° est de 961,8°C. A 400°C les nanoparticules ont une taille d’environ 100 

nm de diamètre puis elles coalescent avec la montée en température pour atteindre à 700°C 

environ 300 nm pour les échantillons les moins dopés (25Ag-700) et entre 500 et 1000 nm 

pour les échantillons plus dopés (100Ag-700). 

L’analyse précise de la composition de ces BCP dopées à l’argent est un travail très important 

puisque comme démontré dans cette étude les 2 formes Ag+ et Ag° sont retrouvées dans les 

matériaux, ce qui peut largement influencer les propriétés de relargage des ions et donc sur 

les propriétés biologiques des matériaux, notamment du fait que l’argent métal est reconnu 

pour ses propriétés antibactériennes.  

 

L’intégralité des résultats obtenus décrivant le mécanisme d’incorporation de l’argent dans les 

phosphates de calcium biphasiques sont présentés dans l’article suivant : 

Aurélie Jacobs, Morgane Gaulier, Alexis Duval and Guillaume Renaudin, Silver Doping 
Mechanism in Bioceramics — From Ag+:Doped HAp to Ag°/BCP Nanocomposite, 

Crystals, 2019, 9, 326. https://doi.org/10.3390/cryst9070326  

 

 

 



~ 74 ~ 
  

 



~ 75 ~ 
  

 



~ 76 ~ 
  

 



~ 77 ~ 
  

 



~ 78 ~ 
  

 



~ 79 ~ 
  

 



~ 80 ~ 
  

 



~ 81 ~ 
  

 



~ 82 ~ 
  

 



~ 83 ~ 
  

 



~ 84 ~ 
  

 



~ 85 ~ 
  

 



~ 86 ~ 
  

 



~ 87 ~ 
  

 



~ 88 ~ 
  

 



~ 89 ~ 
  

 



~ 90 ~ 
  

2.4. Dopage à l’or 

2.4.1. Synthèse 
Des BCP dopés à l’or ont été synthétisés en suivant le même protocole que celui cité 

précédemment en utilisant cette fois-ci de l’hydroxyde d’or Au(OH)3 (Sigma Aldrich) en 

quantité appropriée suivant le taux de dopage souhaité. Un mécanisme de substitution a été 

envisagé comme pour l’argent, soit Ca10−xAux(PO4)6(OH)2−xOx. Pour cela un taux de dopage 

de x = 0,25 a été utilisé lors de la synthèse donc avec des matériaux dont la composition visée 

était : Ca9,75Au0,25(PO4)6(OH)1,75O0.25.  

Au cours de la synthèse des difficultés ont été rencontrées lors de la dissolution de la poudre 

d’Au(OH)3 dans l’éthanol absolu. Il a été difficile de mettre en solution toute la poudre pesée 

et des résidus (provenant de la réduction de Au3+ en Au° en milieu alcoolique) n’ont pas pu 

être ajoutés pour la suite de la synthèse (Figure 2.3), faussant fortement la stœchiométrie 

visée. 

 

 

Figure 2.3 : Résidus d’Au° précipité dans l’éthanol absolu. 

 

Concernant les traitements thermiques réalisés, les poudres dopées à l’or obtenues ont subi 

différents recuits : 400°C, 600°C, 800°C, 1000°C et 1200°C, pouvant être comparés à l’étude 
précédente (Figure 2.4). 
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Figure 2.4 : Poudres de phosphates de calcium dopées à l’or et les différents traitements 

thermiques ; 25Au-T. 

 

 

2.4.2. Caractérisation 
Les diffractogrammes obtenus sont présentés Figure 2.5. Les matériaux sont cristallisés dès 

le recuit à 400°C et la cristallinité augmente avec la température de recuit. Les échantillons 

sont principalement composés d’HAp et ne sont jamais monophasés. Les figure 2.5 et 2.6 

permettent d’observer les phases cristallines présentent dans les échantillons aux différentes 

températures de recuit. L’HAp est toujours majoritaire (#). Les particules d’or métallique (*) 

sont présentes pour les températures de recuits allant jusqu’à 1000°C. La calcite ($) est 

présente à 400°C et se décarbonate progressivement en CaO (°) avec la montée en 

température. Les phosphates tricalciques sont également observés à partir de 600°C sous la 

forme β-TCP (%), puis sous la forme α-TCP (£) à 1200°C. 

 

Les résultats de l’analyse quantitative sont présentés dans le tableau 2.2 et sur la figure 2.7. 

La phase HAp est très majoritaire pour tous les échantillons avec un % massique >90%, sauf 

pour la température intermédiaire de 800°C où elle est légèrement inférieure (85%). La phase 

β-TCP est retrouvée jusqu’à 600°C, puis se transforme en α-TCP aux températures 

supérieures. Il faut noter en plus des phases classiques retrouvées, la présence relativement 

importante de calcite puis de CaO, qui mettent en évidence un excès de calcium et donc un 

ratio Ca/P trop élevé. Cela peut être expliqué par les difficultés de mises en solution de 

Au(OH)3 et donc les modifications des rapports molaires initialement calculés.  
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Figure 2.5 : Diffractogrammes des échantillons de BCP dopés à l’or aux différentes 

températures de recuit et identification des phases cristallines présentes. Les phases 

retrouvées sont : HAp (#), or métallique (*), calcite ($), CaO (°), β-TCP (%) et α-TCP (£). 

 

 

 

Tableau 2.2 : Analyse quantitative des phases présentes dans les BCP dopés à l’or aux 

différentes températures de recuit (% massique arrondi à l’unité).  

Température (°C) HAp Au° CaCO3 CaO β-TCP α-TCP 

400 91 <1 9 - - - 

600 91 <1 3 3 3 - 

800 85 <1 2 4 8 - 

1000 93 <1 - 5 1 <1 

1200 93 <1 - 5 - 2 
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Figure 2.6 : Tracés Rietveld des matériaux recuits à 400°C, 800°C et 1200°C et identifications 

des phases. Les points rouges représentent les données expérimentales, les lignes noires 

correspondent aux diffractogrammes simulés, les lignes bleues traduisent la courbe de 

différence entre expérimentation et modélisation et les traits verts indiquent les positions des 

pics de diffraction des différentes phases présentes.  

 

L’or métallique est clairement observable sur les diffractogrammes Figures 2.5 et 2.6, 

cependant les quantités calculées sont très faibles : de l’ordre de 0,5 % massique. Cela peut 

s’expliquer, à nouveau, par les difficultés pour passer en solution l’hydroxyde d’or en début de 

synthèse, ainsi les quantités d’or introduites dans le matériau sont largement inférieures à 

celles souhaitées initialement. A 1200°C seulement 0,1% massique d’or sont retrouvées, cette 

diminution est à relier avec la température de fusion de l’or de 1064°C. 
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Figure 2.7 : Représentation quantitative des phases présentes dans les BCP dopés à l’or aux 

différentes températures de recuit (% massique). La Figure de droite est un zoom de la Figure 

de gauche sur les phases mineures. 

 

2.4.3. Localisation de l’or dans les matériaux 
Les quantités d’or métalliques observées dans les échantillons ne correspondent pas à la 

quantité introduite lors de la synthèse ; à savoir 4.72% massique (Figure 2.8). Bien que 

l’intégralité de l’hydroxyde d’or n’ait pas été introduite pendant la synthèse il est nécessaire 

d’estimer si de l’or cationique est localisé dans les phases HAp et/ou β-TCP.  

 

Lors des affinements Rietveld, aucun atome d’or en substitution n’a pu être mis en évidence 

sur les sites de calcium Ca1 et Ca2 de l’HAp. Dans le cas du dopage à l’Ag une augmentation 

des paramètres de maille de l’HAp aux basses températures indiquait très certainement une 

incorporation de cations Ag+ en substitution de cations Ca2+ (en accord avec les rayons 

ioniques respectifs). Dans le cas du dopage à l’or, cette augmentation n’est pas mise en 

évidence puisque les paramètres de maille de l’HAp restent très proches de ceux retrouvés 
sans dopage (Figure 2.9). La phase Au:HAp (HAp dopée à l’or) ne semble pas être présente.  
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Figure 2.8 : Quantité d’or métallique retrouvée dans les BCP dopés aux différentes 

températures (% massique) ; comparaison avec les quantités d’argent métallique d’une des 

séries précédente (25Ag-T). 

 

 

A)                                B) 

 

F 

Figur e : 
Figure 2.9 : Evolutions des paramètres de maille de l’HAp aux différentes températures de 

recuit (25Au-T, 25Ag-T et non dopés) : A) Evolutions des paramètres a et c. B) Evolution du 

volume de maille. 
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Concernant la phase β-TCP, une contraction marquée du paramètre de maille c est observée 

et est encore plus marquée que celle retrouvée pour le dopage à l’argent. Une légère 

augmentation du paramètre de maille a est aussi observée (Figure 2.10). Ces 2 évolutions en 

sens inverses font qu’aucun effet n’est alors visible sur le volume de maille V, contrairement 

au cas du dopage à l’Ag. Cependant, l’échantillon traité à 800°C contenant de l’ordre de 8% 

massique de β-TCP permet d’avoir une précision largement suffisante pour confirmer les effets 

antagonistes décrit précédemment sur les paramètres de maille a et c (Figure 2.11). Par 

conséquent, ces analyses permettent de conclure sur la très probable incorporation d’atome 

d’Au en substitution sur des sites de calcium de la phase β-TCP : Ca3-3xAu2x(PO4)2, en 

considérant la substitution des cations Ca2+ par des cations Au3+ correspondant au degré 

d’oxydation de l’ion aurique utilisé lors de la synthèse. Dans la littérature aucun composé 

correspondant à une phase β-TCP dopée à l’Au n’a été décrite jusqu’à présent. 

 

 

A)                                B) 

 

Figure 2.10 : Evolutions des paramètres de maille de la phase β-TCP aux différentes 

températures de recuit (25Au-T, 25Ag-T et non dopés) : A) Evolutions des paramètres a et c. 

B) Evolution du volume de maille. 
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Figure 2.11 : Affinements Rietveld de l’échantillon recuit à 800°C et identification du profil de 

diffraction de la phase β-TCP. 

 

En conclusion, les mécanismes d’incorporation des ions cuivre, argent et or dans les matériaux 

apatitiques sont très différents. Pour le cuivre un mécanisme d’insertion en site interstitiel dans 

la phase HAp est observé et pour la phase ß-TCP il s’agit d’un mécanisme de substitution ; 

mécanisme commun pour les cations de la 1ère série de transition. Pour l’argent une 

substitution des ions Ca2+ par les ions Ag+ dans les phases HAp et ß-TCP est observée ainsi 

que la formation de nanoparticules d’argent métallique Ag°. Enfin pour l’or uniquement une 

phase β-TCP dopée est observée avec incorporation d’atome d’or en substitution des cations 

Ca2+, à nouveau en présence de nanoparticules métalliques d’or. 
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3. Synthèses par précipitation en voie aqueuse des matériaux dopes 
au cuivre 
Les synthèses par précipitation en voie aqueuse ont été réalisées par l’équipe Ingénierie des 

Biomatériaux et des Particules Inhalées (BioPI) du Centre Ingénierie et Santé (CIS) de l’Ecole 

des Mines de Saint-Etienne. Ce travail a été réalisé plus particulièrement lors des stages de 

Master de Lorélène Gasnier et Mathilde Prudent, avec l’aide de Coralie Laurent et sous la 

direction de David Marchat. L’intérêt principal de ces synthèses était la possibilité de 

préparation de poudre en grande quantité, puis la maîtrise du procédé de frittage pour la 

réalisation de pastilles denses. 

 

3.1. Synthèse des matériaux non dopés Cu0-1050 
Les poudres non dopées ont été synthétisées par précipitation en voie aqueuse. Pour cela, 

une solution de phosphate d’ammonium (NH4)2HPO4 est mélangée à une solution de nitrate 

de calcium tétra-hydraté Ca(NO3)2�4H2O à une vitesse de 350 mL/min. La réaction est 

maintenue sous agitation (600 rpm) à 35°C et est balayée par un flux d’argon afin d’éviter la 

carbonatation de la phase apatitique. Le pH est maintenu à 7,0 par l’addition d’une solution 

d'ammoniaque à 28%. Après maturation pendant 19h la suspension d’HAp obtenue est 

centrifugée à 4000 rpm pendant 5 min. L’équation de réaction correspondante à cette synthèse 

est la suivante :  

(10-x) Ca2+ + 6 HPO4
2- + (8-2x) OH- � Ca10-x(PO4)6-x(HPO4)x(OH)2-x + (6-x) H20            Eq.1 

 
 

3.2. Synthèse des matériaux dopés Cu10-1050 
Les synthèses de poudres dopées Cu10-1050 ont été réalisées par deux réactions 

successives : la précipitation puis l'hydrolyse d'une brushite dopée au cuivre. Le taux de 

dopage x a été fixé à x = 0,1 selon un mécanisme d’insertion du cuivre du type : 

Ca10Cux(PO4)6(OH)2-2xO2x. Cette synthèse passe par 2 réactions successives qui sont la 

formation d’un phosphate dicalcique hydraté (brushite, CaHPO4�2H2O) (1) et hydrolyse de la 

brushite en HAp déficiente en calcium. 

La synthèse de la brushite est réalisée à partir d’une solution de nitrate d’ammonium 

(NH4)2HPO4 mélangée dans un réacteur maintenu sous agitation (400 rpm) avec une solution 

de nitrate de calcium tétra-hydraté Ca(NO3)2�4H2O et de nitrate de cuivre tri-hydraté 

Cu(NO3)2�3H2O à une vitesse de 100 mL/min. Le mélange est maintenu sous agitation (550 
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rpm) pendant 3h à 40°C. Un flux d’argon balaye le réacteur afin d’éviter la carbonatation du 

précipité. La formation de la brushite dopée au cuivre suit la réaction suivante :  

(1-z) Ca2+ + z Cu2+ + H2PO4
2- � Ca(1-z)Cu(z)HPO4, 2H2O + H30+   Eq.2 

avec z1 < 0.25. [148] 

 

La conversion de la brushite dopée en hydroxyapatite dopée est réalisée en ajustant le à 7,0 

avec l’ajout d’une solution d’ammoniaque NH3+H20 à 28% et suit la réaction suivante en 

considérant l’insertion des ions cuivre en site interstitiel [4] :  

(4-x+6z1) Ca2+ + z2 Cu2+ + 6 Ca(1-z1)Cu(z1)HPO4,2H2O + (8-2x+2z) OH− � Ca10-xCuz(PO4)6-

x(HPO4)x(OH)2-2z-x(O)2z + (6-x+2z) H20  Eq.3 

avec z = 6z1 + z2, 0 ≤ x ≤ 1 et z ≤ 0.1 [4] 

Ensuite la suspension est maintenue sous agitation pendant 24h à 40 °C. Finalement, afin de 

séparer la phase liquide du précipité la suspension est centrifugée 5 min à 4000 rpm.  

Les précipité obtenus (Cu0-1050 et Cu10-1050) sont congelés à -80°C puis lyophilisés 

(lyophilisateur Pilote Compact de Crytec France) pour éliminer l’eau contenue dans les 

poudres. 

4. Mise en forme et caractérisations des matériaux à partir des 
poudres synthétisées 
 

4.1. Pastillage 
Les mises en forme par pastillage ont été réalisées par l’équipe Ingénierie des Biomatériaux 

et des Particules Inhalées (BioPI) du Centre Ingénierie et Santé (CIS) de l’Ecole des Mines de 

Saint-Etienne. Ce travail a été réalisé plus particulièrement par David Marchat et Coralie 

Laurent.  

Les poudres obtenues après lyophilisation sont pré-calcinées à 700°C pendant 2h (4°C/min) 

sous atmosphère N2 à une pression de 93kPa et H2O à une pression de 7kPa.  

Pour former des pastilles, 500 mg de chaque poudre sont introduits dans une matrice de 12.7 

mm de diamètre en acier inoxydable. Un pressage uniaxial avec une charge de 50 MPa est 

effectué suivi par un pressage isostatique à 300 MPa (Nova swiss, Suisse).  



~ 100 ~ 
  

Les pastilles sont frittées à 1050°C dans un four tubulaire (Nabertherm, Allemagne) pendant 

3h sous air à une pression partielle de 7 kPa puis à 1050°C pendant 5h sous atmosphère sous 

atmosphère N2 à une pression de 93kPa et H2O à une pression de 7kPa.  

Durant ces traitements thermiques les poudres composées d’hydroxyapatite non dopée et 

dopée se décomposent en BCP non dopés et dopés selon l’équation suivante :  

Ca10-xCuz PO4 6-x HPO4 x OH 2-2z-x O 2z
∆

Ca10Cuz PO4 6 OH 2-2z O 2z

Ca3- Cu PO4 2 H2O    Eq.4 

avec 0 � x � 1 et z � 0.1. 

 

Les pastilles sont ensuite polies sur une face jusqu’au grade de 1 μm à l’aide d’une pâte 
diamantée. Les pastilles obtenues sont représentées en Figure 2.12. 

 

 

Figure 2.12 : A) pastille Cu0-1050 et B) pastille Cu10-1050. 

 

Les caractéristiques des pastilles Cu0-1050 et Cu10-1050 obtenues après frittage et polissage 
sont présentées dans le tableau 2.3. 
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Tableau 2.3 : caractéristiques des pastilles Cu0-1050 frittées et polies, moyennes obtenues 

sur des lots d’environ 35 échantillons. 

Pastilles Masse 
(g) 

Diamètre 
(mm) 

Epaisseur 
(mm) 

Volume 
(mm3) 

Masse 
volumique 

(g.cm-3) 

% 
densité 

Cu0-1050 0,495 

± 0,003 

9,69 

± 0,06 

2,584 

± 0,045 

190,6 

± 4,9 

2,60 

± 0,07 

82,7 

± 2,1 

Cu10-1050 0,486 

± 

0,006 

8,86 

± 

0,06 

3,10 

± 

0,06 

190,8 

± 

3,4 

2,55 

± 

0,04 

81.0 

± 

1,3 

 

 

4.2. Caractérisation minéralogique des pastilles frittées et polies Cu0-1050  
Les échantillons obtenus ont été caractérisés par DRX (directement sur pastille) suivis 

d’affinements Rietveld. Pour les pastilles non dopées le résultat de l’affinement est présenté 

figure 2.13. Les pastilles Cu0-1050 sont composées des 2 phases mélangées : HAp et �-

TCP. D’après la quantification des phases présentes, les pastilles Cu0-1050 sont constituées 

d’HAp à 60,0% massique et de Β-TCP à 40,0% massique. 

 



~ 102 ~ 
  

 

Figure 2.13 : Affinements Rietveld des pastilles Cu0-1050 frittées à 1050°C et identification 

des phases HAp et β-TCP. 

 

 

4.3. Caractérisation des pastilles frittées et polies Cu10-1050 
Pour les pastilles dopées le résultat de l’affinement est présenté figure 2.14. Les pastilles 

Cu10-1050 sont également composées des 2 phases HAp et �-TCP en proportion 

équivalentes aux pastilles non-dopées (60,4% HAp et 39,6% β-TCP). 
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Figure 2.14 : Affinements Rietveld des pastilles Cu10-1050 frittées à 1050°C et identification 

des phases HAp et β-TCP. 

 

 

Les 2 types de pastilles (non dopées et dopées) ont donc une composition identique, de l’ordre 

de 60% d’HAp et 40% de β-TCP (Tableau 2.4). La présence ou non de cuivre étant la seule 

différence entre ces matériaux, ils peuvent donc parfaitement être utilisés pour évaluer les 

effets biologiques du dopage au cuivre, en utilisant Cu0-1050 comme référence. 

 

Tableau 2.4 : Composition minéralogique des pastilles Cu0-1050 et Cu10-1050. 

Echantillon HAp (%) β-TCP (%) 

Cu0-1050 60.0 40.0 

Cu10-1050 60,4 39,6 
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4.4. Mécanisme d’incorporation du cuivre 
Afin d’étudier les mécanismes d’incorporation du cuivre dans ces matériaux synthétisés par 

voie aqueuse, les paramètres de mailles des 2 phases présentes ont été comparées à ceux 

trouvés dans les matériaux synthétisés par voir sol-gel et décrit dans l’article de Gomes et al. 

2018 [4].  

Les paramètres de mailles des phases HAp et β-TCP des matériaux Cu0-1050 et Cu10-1050 

sont présentés dans le tableau 2.5. Le tableau 2.6 donne, pour comparaison, ces mêmes 

paramètres extraits de la publication [4], sur des préparations par voie sol-gel. 

 

Tableau 2.5 : Evolutions des paramètres de mailles des phases HAp et β-TCP des matériaux 

non dopés Cu0-1050 et dopés Cu10-1050 synthétisés par voie aqueuse. 

 HAp β-TCP 

 Cu0-1050 Cu10-1050 Cu0-1050 Cu10-1050 

a (Å) 9,42004 9,41976 10,42065 10,41117 

c (Å) 6,88099 6,87881 37,36754 37,42646 

V (Å 3) 528,795 528,596 3514,103 3513,244 

 

 

Tableau 2.6 : Evolutions des paramètres de mailles des phases HAp et β-TCP des matériaux 

non dopés et dopés synthétisés par voie sol-gel ([4]). 

 HAp β-TCP 

 00Cu-1000 00Cu-1100 15Cu-1000 15-Cu1100 00Cu-800 15Cu-700 

a (Å) 9,42025 9,41972 9,41886 9,41749 10,4260 10,3925 

c (Å) 6,88127 6,88129 6,88282 6,88378 37,3689 37,3302 

V (Å 3) 528,840 528,782 528,933 529,117 3517,85 3491,68 
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Les paramètres de maille des 2 phases des pastilles non dopées (Cu0-1050) sont en très bon 

accord avec ceux trouvés dans l’étude de Gomes et al. 2018 [4] (00Cu-1000, 00Cu-1100 et 

00Cu-800). Les deux modes de synthèse (voies sol-gel et aqueuse) aboutissent à des 

matériaux équivalents. Cette équivalence se retrouve également sur la phase HAp des 

pastilles dopées (Cu10-1050) : une légère diminution des paramètres de mailles de l’HAp est 

observée, et la localisation des cation Cu2+ indique l’absence de substitution sur les sites de 

calcium (Ca1 et Ca2), et la présence en site interstitiel comme décrit dans l’étude Gomes et 

al. 2018 [4]. 

Concernant la phase β-TCP des matériaux dopés, une diminution du paramètre de maille a 

est observée ainsi qu’une forte augmentation du paramètre c pour les pastilles Cu10-1050 en 

comparaison avec Cu0-1050. La diminution du paramètre de maille a est en accord avec les 

poudres 00Cu-800 et 15Cu-700 présentées dans le tableau 9 (voie sol-gel). En revanche, 

l’augmentation du paramètre de maille c diffère des échantillons 00Cu-800 et 15Cu-700. Les 

températures de recuit utilisées entre les 2 modes de synthèse sont assez éloignées, et 

pourraient expliquer cette différence sur le paramètre c. D’autre part, les affinements Rietveld 

ont mis en évidence la présence d’atomes de cuivre en substitution sur le site de calcium Ca4 ; 

de façon similaire au phénomène de substitution décrit dans l’article de Gomes et al. 2018 [4] 

(sur les sites de calcium Ca4 et Ca5). 

 

En conclusion, les mécanismes d’incorporation des ions cuivre dans les matériaux synthétisés 

par précipitation en voie aqueuse sont similaires à ceux observés dans les matériaux 

synthétisés par voir sol-gel, avec une insertion dans la phase HAp et une substitution dans la 

phase β-TCP. La principale différence entre les pastilles préparées en voie aqueuse et poudre 

synthétisée par voie sol-gel réside dans le ratio massique entre les 2 phases HAp/β-TCP : 

60/40 en voie aqueuse et ~90/10 en voie sol-gel. 

 

5. Prétraitements des matériaux avant leurs évaluations biologiques 

5.1. Poudres issues de la synthèse sol-gel 
Des premiers essais du comportement des matériaux en milieux biologiques ont été réalisés 

avant de les mettre au contact de cellules. Les deux principaux tests ont consisté à évaluer le 

pH des milieux après immersion des échantillons et à mesurer les concentrations de cuivre 

relargué. 
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Ces travaux ont montré qu’il était nécessaire de prétraiter les poudres avant leur utilisation 

pour éliminer les traces de CaO présentes qui induisent une forte augmentation du pH pouvant 

entrainer une cytotoxicité cellulaire. De plus, il a été montré que le cuivre n’était pas relargué 

dans l’eau distillée [4]. 

C’est pourquoi dans ce travail, les poudres ont été pré-incubées dans de l’eau distillée avant 

leur utilisation afin d’éliminer toutes traces de CaO tout en conservant les ions cuivre dans leur 

composition. Afin de valider le protocole de pré-incubation, des mesures de pH d’eau distillée 

et de milieu de culture cellulaire ont été réalisés afin de s’assurer qu’il n’y ait plus 

d’augmentation. 

Les conditions de pré-incubation suivantes ont été réalisées : 250 mg de poudres ont été 

incubés dans 1L d’eau distillée pendant 48 h à 37°C. Les mesures de pH qui ont suivis n’ont 

pas montré d’augmentation et ont donc permis de valider ce protocole de pré-incubation. Ainsi 

toutes les poudres utilisées pour la suite de ce travail ont été préalablement incubées 48h à 

37°C dans de l’eau distillée à une concentration de 250 mg/L. 

 

5.2. Détermination de la quantité de poudres à utiliser pour les évaluations 
biologiques  
D’après une étude de Wang et al., une concentration d’ions cuivre Cu2+ supérieure à 10 ppm 

induit des effets cytotoxiques sur des fibroblastes murins [149]. A partir de cette information, 

les concentrations de cuivre relargué par les poudres ont été mesurées par spectroscopie 

d’absorption atomique afin de déterminer une quantité de poudre pour laquelle le taux de 

cuivre relargué est inférieur à 10 ppm.  

En se basant sur les précédents travaux de l’équipe les tests de relargage ont été effectué 

dans les conditions suivantes : 16 mg de poudres dans 24 mL de milieu de culture, soit une 

concentration de 0,67 mg/mL [150]. Les mesures ont été prises à J1, J2, J7 et J15. Les 
résultats sont présentés Figure 2.15.  
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Figure 2.15 : Mesures des concentrations d’ions cuivre Cu2+ relargués (ppm) par les 

différentes poudres synthétisées par voir sol-gel aux temps J1, J2, J7 et J15. 

D’après les résultats obtenus, pour une concentration de poudre de 0,67 mg/mL de milieu de 

culture, la concentration de cuivre relargué est maximale à J2 pour les poudres 20Cu-600 et 

20Cu-900 avec respectivement 3,3 et 3,6 ppm. Il a donc été décidé de travailler pour la suite 

des expérimentations avec une concentration de poudre de 1.7 mg/mL de milieu de culture 

afin de relarguer des concentrations de cuivre plus importantes tout en restant inférieures à 

10 ppm.  

 

5.3. Pastilles issues de la synthèse par précipitation en voie aqueuse 
Comme précédemment les concentrations de cuivre relargué par les pastilles Cu10-1050 en 

milieu de culture ont été mesurées par MP-AES, avant d’utiliser les pastilles pour les 

évaluations biologiques.  

Le test a consisté à incuber 1 pastille dans 1mL de milieu de culture et de mesurer le cuivre 

relargué après 1 jour et après 3 jours. Après 1 jour d’incubation la concentration en ions Cu2+ 

était de 16,6 ppm et après 3 jours de 41,6 ppm. Ces concentrations étant très élevées, 

notamment après 3 jours, un protocole de pré-incubation a été mis en place avant de pouvoir 

utiliser ces matériaux pour les évaluations biologiques. Celui-ci a consisté à incuber 1 pastille 

dans 1 mL de milieu de culture pendant 24h afin de relarguer une première fois du cuivre et 

0

0,5

1

1,5

2

2,5

3

3,5

4

J1 J2 J7 J15

C
on

ce
nt

ra
io

n 
de

 C
u2+

 (p
pm

) 05Cu-600
10Cu-600
20Cu-600
05Cu-900
10Cu-900
20Cu-900
05Cu-1200
10Cu-1200
20Cu-1200

Concentrations d'ions Cu2+ relargués (ppm) par les différentes poudres
aux temps J1, J2, J7 et J15



~ 108 ~ 
  

de diminuer la quantité restante dans le matériau dans le but de diminuer les concentrations 

retrouvées ensuite en solution lors des tests biologiques.  

6. Choix des matériaux utilisés pour leurs évaluations biologiques 

6.1. Choix du dopant 
Trois dopants ont été utilisés lors des synthèses : Cu, Ag et Au. Deux familles différentes de 

matériaux ont été obtenues : 

- pour le dopage au cuivre des BCP dopés en cation Cu2+ (Cu:BCP) ont été obtenus  

- et pour les dopages à l’argent et à l’or des nano-composites composés de BCP dopées 

en cation métalliques et des nanoparticules métalliques (Ag°/Ag:BCP et Au°/Au:BCP) 

ont été obtenues. 

Malgré le fort potentiel d’un matériau de type nano-composite, notamment dans le cas de 

l’argent, et afin de rester fixer sur les objectifs initiaux de ces travaux de thèse (effet d’un 

dopage des BCP par des cations métalliques d’intérêt), il a été décidé de se focaliser 

exclusivement sur les matériaux dopés au cuivre (Cu:BCP), sous 2 formes : poudres et 

pastilles. 

 

6.2. Etude sur poudre 
Une première étude sur les poudres dopées au cuivre synthétisées par voie sol-gel a été 

réalisée pour évaluer leur cytotoxicité et leur propriété antibactérienne. Les poudres utilisées, 

qui sont présentées dans le tableau 2.1, ont 4 taux de dopage et 3 températures de recuits 

différents ce qui permet de déterminer l’influence de ces 2 paramètres de synthèses (taux de 

dopage et localisation du dopant) sur les propriétés biologiques observées. Cette étude est 

présentée dans le chapitre 3 de ce manuscrit. 

 

6.3. Etude sur pastilles 
Une seconde étude a consisté à étudier les propriétés biologiques des matériaux sous forme 

de pastilles. Pour cela les 2 pastilles présentées Figure 2.12. (Cu0-1050 et Cu10-1050) ont 

été utilisées. 

L’intérêt de travailler avec des matériaux sous forme de pastille est de s’affranchir des 

différences de surface spécifiques qui peuvent influer sur les réponses biologiques. Aussi, cela 

permet d’observer au MEB la morphologie des cellules à la surface des pastilles lors des tests 

de cytotoxicité, ce qui n’est pas possible avec les poudres. Cette étude est présentée dans le 

chapitre 4 de ce manuscrit. 
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CHAPITRE 3 : EVALUATION DE LA CYTOTOXICITE ET DES 
PROPRIETES ANTIBACTERIENNES DES POUDRES DE 

PHOSPHATES DE CALCIUM BIPHASIQUES DOPEES AU 
CUIVRE 

 

La cytotoxicité et l’activité antibactérienne des poudres de BCP présentées dans le tableau 
2.1 du Chapitre 2 de ce manuscrit ont été évaluées. Les poudres synthétisées ont 3 

températures de recuit différentes (600°C, 900°C et 1200°C) et 4 taux de dopage au cuivre 

différents (x = 0.0, 0.05, 0.10 et 0.20 correspondants à la quantité stœchiométrique de cuivre ; 

Ca10Cux(PO4)6(OH)2-2xO2x). L’objectif de cette étude est d’évaluer l’impact des caractéristiques 

chimiques de ces poudres sur le relargage du dopant, ici le cuivre, et donc également sur les 

réponses biologiques. 

 

Pour évaluer leur cytotoxicité les poudres ont été mises en culture avec des cellules souches 

mésenchymateuses humaines. Ces cellules ont été récupérées à partir de morceaux de 

moelle osseuse fémorale prélevés lors de pose de prothèse de hanche sur des patients ayant 

donnés leur autorisation. Le test colorimétrique MTT a été utilisé, consistant à mesurer par 

spectroscopie la conversion d'un sel de tétrazolium MTT en formazan par les cellules viables. 

L’activité antibactérienne a été évaluée sur 2 souches cliniques Gram positive : S. aureus et 

S. aureus résistant à la méticilline, toutes les 2 isolées sur des patients atteints d’infections 

ostéo-articulaires, et 2 souches de la collection ATCC Gram négative : E. coli et P. aeruginosa. 

Cette partie du travail a été réalisée dans les locaux du Laboratoire Microorganismes : 

Génome et Environnement (LMGE) de l’Université Clermont Auvergne à Clermont-Ferrand et 

avec la collaboration du Professeur Christiane Forestier. 

En parallèle de ces expérimentations, les taux de cuivre relargué pendant ces études 

biologiques ont été mesurés par spectroscopie d’émission atomique afin d’évaluer les 

concentrations de dopant impliqués dans les réponses biologiques. 

 

En résumé, cette étude a montré que la composition biphasique des BCP et plus précisément 

le ratio HAp/β-TCP dépend de la température de recuit. Une augmentation de la phase HAp 

peu soluble est observée pour les températures de recuit les plus élevées, conduisant à un 

plus faible relargage d’ions Cu2+. De plus, la concentration de cuivre relargué lors des 
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expérimentations biologiques est dépendante du taux de dopant ajouté lors de la synthèse 

des poudres. L’évaluation de la cytotoxicité a montré que les poudres dopées n’induisent 

aucune cytotoxicité envers les cellules souches mésenchymateuses humaines après 3, 7 et 

15 jours de culture ; ceci pour des concentrations de cuivre allant jusqu’à 12 ppm. Les ions 

cuivre relargués par ces matériaux après 24h, à une concentration d’environ 2,5 ppm, montrent 

une forte activité antibactérienne envers S. aureus, S. aureus résistant à la méticilline et E. 

coli. En revanche, il a été montré qu’une dose de cuivre supérieure à celle relarguée par les 

matériaux, de l’ordre de 10 ppm, est nécessaire pour induire un effet antibactérien envers P. 

aeruginosa. Finalement les résultats ont aussi montré que le milieu de culture utilisé pour les 

expérimentations a une influence sur l’activité antibactérienne du cuivre puisque dans un 

milieu TS dilué au 1/500ème 4 ppm de cuivre induisent une diminution totale de la concentration 

bactérienne de S. aureus alors que 20 ppm sont nécessaires pour obtenir le même résultat 

dans un milieu de culture cellulaire standard non dilué.  

 

L’intégralité des résultats obtenus décrivant la cytotoxicité et l’activité antibactérienne des 

poudres de BCP dopées au cuivre est présentée dans l’article suivant : 

Aurélie Jacobs, Guillaume Renaudin, Nicolas Charbonnel, Jean-Marie Nedelec, Christiane 

Forestier, Stéphane Descamps, Copper-doped Biphasic Calcium Phosphate powders: 
dopant release, cytotoxicity and antibacterial property (soumis dans cette version, 

Biomaterials) 
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Abstract  

Cytotoxicity and antibacterial properties associated with the dopant release of Cu-doped 

Biphasic Calcium Phosphate (BCP) powders, mainly composed of hydroxyapatite mixed with 

β-tricalcium phosphate powders, were investigated. Twelve BCP ceramics were synthesized 

at 3 different sintering temperatures (600°C, 900°C and 1200°C) and 4 copper doping rates  (x 

= 0.0, 0.05, 0.10 and 0.20, corresponding to the stoichiometric amount of copper in 

Ca10Cux(PO4)6(OH)2-2xO2x). Cytotoxicity assessments of Cu-doped BCP powders using MTT 

assay with human-Mesenchymal Stem Cells (h-MSCs) indicated no cytotoxicity and the 

release of less than 12 ppm of copper into the biological medium. The antibacterial activity of 

the powders was determined against both Gram-positive (methicillin-sensitive (MS) and 

methicillin resistant (MR) Staphylococcus aureus) and Gram-negative (Escherichia coli and 

Pseudomonas aeruginosa) bacteria. The Cu-doped biomaterials exhibited a strong 

antibacterial activity against MSSA, MRSA and E. coli, releasing approximatively 2.5 ppm after 

24 hours, whereas 10 ppm were required to induce an antibacterial effect against              P. 

aeruginosa. This study also demonstrated that the culture medium used during experiments 

can directly impact the antibacterial effect observed; only 4 ppm of Cu2+ were effective to kill 

S. aureus in a 1:500 diluted TS medium, whereas 20 ppm were necessary to achieve the same 

result in a rich non-diluted standard marrow cell culture medium.  
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1. Introduction  
 

Bone substitutes are biomaterials whose aim is to replace the bone and rebuild a deficient 

bone stock in a completely safe way. They can also act as prosthesis coatings to improve the 

bond between tissue and material [1]. Ideally, they must be bioactive, osteoconductive, 

osteoinductive and bioresorbable [2]. In different cases the use of bone substitutes is 

necessary to fill a damaged area: non-contiguous fractures with a bone defect, bone infection 

or disease requiring bone tissue removal. Autografts and allografts are conventional substitute 

techniques which show interesting characteristics. However, they present limits in terms of 

both quantity and quality, respectively, leading to the development of synthetic bone 

substitutes [3]. Among these, Biphasic Calcium Phosphates (BCP) are promising candidates 

for bone repair surgery because their chemical and mineral composition is very similar to that 

of bone tissues [4]. BCPs are bioceramics composed of a mixture of hydroxyapatite (HAp, 

Ca10(PO4)6(OH)2) and beta-Tricalcium Phosphate (β-TCP, Ca3(PO4)2) [5]. An interesting 

characteristic of the biphasic composition is their solubility complementarity: HAp is poorly 

resorbable whereas β-TCP is highly degradable, allowing the resorption rate to be adapted to 

clinical needs [6]. Furthermore, apatitic materials have a flexible structure capable of accepting 

many ionic substitutions in their composition, enabling adaptable synthesis by doping with an 

element of biological interest [7]. In addition to these properties, BCPs are interesting materials 

because it is possible to adjust their composition and therefore to control the kinetic release of 

the doping element [6]. 

As well as biocompatibility, another essential factor to control is the risk of infection after the 

implantation of a bone substitute, especially because infections in bone sites are difficult to 

treat due to their deep localization in the tissue and poor vascularity. Infections can lead to 

non-osteointegration and necrosis, and the consequences for patient and society can be 

devastating [8,9]. With the increase in bacterial resistance to antibiotics [10], research focused 

on the development of new strategies and the use of metallic ions as antibacterial elements is 

intensifying.  

Copper (Cu) is an essential trace element, involved in several biological processes, which is 

also known for its antibacterial properties [11,12]. Considering these strong antibacterial 

properties and its limited cytotoxicity, the Cu2+ copper cation appears to be a promising doping 

candidate to improve the behavior of the bioceramics used in bone repair surgery [13]. In 2014, 

Radovanovic et al., synthetized Cu-doped BCP powders (HAp/�-TCP), and the results 

indicated significant antibacterial activity after 24h of incubation for the 4 tested 

microorganisms, MSSA, E. coli, P. aeruginosa and C. albicans, compared to undoped   HAp/�-
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TCP [14]. Recently, Bhattacharjee et al. prepared Cu-doped hydroxyapatite. Results indicated 

a significant reduction in bacterial viability for E. coli and Methicillin-sensitive Staphylococcus 

aureus (MSSA) [15]. All the studies related to the biological behavior of copper-doped materials 

(antibacterial, angiogenic and osteogenic), in anticipation of orthopedic clinical applications, 

were presented in a recent review [16]. More than a quarter of the presented papers in this 

review were published over the past three years, highlighting the interest of the scientific 

community for the topic. 

The purpose of this study was to investigate the cytotoxicity and antibacterial properties of 

several Cu-doped BCP powders. The influence of the amount of copper and the sintering 

temperature on biological responses were evaluated. Cytotoxicity assays were performed in 

vitro with human-Mesenchymal Stems Cells (h-MSCs). The antibacterial activity of the 

powders was investigated against 4 bacterial strains of clinical interest: MSSA, Methicillin-

Resistant Staphylococcus aureus (MRSA), Escherichia coli and Pseudomonas aeruginosa. In 

this study, the bioceramics were tested in the form of uncompacted powder, in order to favor 

the impact of the copper dopant.  
 

2. Materials and methods 
 

2.1. Sol-gel synthesis of copper-doped BCP samples 
Chemical syntheses were performed using the sol-gel route described and used by Gomes et 

al., 2018 [7]. Briefly, Ca(NO3)2·4H2O (Sigma Aldrich) and P2O5 (Sigma Aldrich) were separately 

dissolved in ethanol under stirring and then mixed and refluxed at 85°C for 24 h. The solution 

obtained was maintained at 55°C for 24 h and the resulting gel was heated at 80°C for 10 h to 

obtain a white powder. To synthesize Cu-doped samples, the required amounts of 

Cu(NO3)2·3H2O (Sigma Aldrich) were added. Finally, the powder was heat-treated for 15h at 

600°C, 900°C and 1200°C, influencing the HAp/β-TCP ratio, and the location and accessibility 

of the doping element [7]. Four doping rates were synthesized assuming the insertion of Cu2+ 

cations in the interstitial crystallographic sites of the HAp phase, as described in our previous 

study [7]. The targeted nominal sample compositions were Ca10(PO4)6(OH)2 (corresponding to 

the undoped series), Ca10Cu0.05(PO4)6(OH)1.90O0.10, Ca10Cu0.10(PO4)6(OH)1.80O0.20 and 

Ca10Cu0.20(PO4)6(OH)1.60O0.40. The materials were mainly composed of the HAp phase, mixed 

with a small amount of β-TCP. Color samples were dependent on sintering temperature: light 

grey for the series annealed at 600°C, dark grey for those at 900°C and dark purple for samples 

treated at 1200°C. In this study, samples are labelled “XCu-T” with X = 00, 05, 10 and 20 

corresponding to the four doping rates (undoped samples with x = 0, and x = 0.05, 0.10 and 
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0.20, respectively, for the stoichiometric amount of copper in the doped    Ca10Cux(PO4)6(OH)2-

2xO2x samples with X = 100x) and T indicating the sintering temperatures 600°C, 900°C and 

1200°C (leading to a total of twelve different powders). Regarding the behavior in solution of 

these powders, we show that copper is easily accessible for materials treated at 600°C and 

900°C, and that this is much less the case for powders treated at 1200°C. Copper ions are 

located at the HAp crystal surface for the XCu-600 samples, substituted for calcium in the β-

TCP structure for the XCu-900 samples, and inserted into the HAp structure for the XCu-1200 

samples [7]. 

Specific surface areas were obtained using MicroActive Software for a TriStar II PLUS Version 

2.03 Instrument, and granulometric distributions were obtained with a Malvern Mastersizer 

3000 with a Hydro EV automated wet dispersion unit. Phase compositions were determined 

by X-ray powder diffraction (XRPD) followed by Rietveld treatments to extract the respective 

amounts of HAp and β-TCP (this procedure was detailed in the related previous work [7]).  

After synthesis, Cu-doped BCP powders were pre-treated by incubation in distilled water for 

48 h at a concentration of 250 mg/L, in order to remove CaO traces, which were responsible 

for deleterious pH increases as reported before [7]. Before biological evaluations, Cu-doped 

BCP samples were sterilized with dry heat in an oven at 180°C for 2 h. 

 

2.2. Cytotoxicity evaluation  

2.2.1 Human mesenchymal stem cells (h-MSCs): isolation and culture  
H-MSCs were extracted from pieces of metaphysal cancellous bone collected during hip 

arthroplasty on healthy patients who had signed an authorization for the use of their bone for 

research purposes. Bone pieces were collected in a solution of sterile phosphate-buffered 

saline (PBS) supplemented with 2% of heparin and transported directly to the culture lab. 

Samples were filtrated and washed with PBS. Bones were cut into small pieces and incubated 

for 15 min at 37°C with 4 mL of minimum essential medium (MEM), 2 mL of PBS and 0.2 mL 

of collagenase (Stemcell). Samples were filtrated and then washed with PBS again. All the 

filtrates were mixed and centrifuged, and cell pellets were suspended in a standard marrow 

cell culture medium (MEM supplemented with gentamycin at 4 µg/mL, sodium pyruvate 1%, 

vitamins 1%, nonessential amino acids 1%, and fetal bovine serum 10%). Cells were plated in 

units of 20 × 106 cells in 25 cm2 tissue culture flasks and incubated at 37°C with 5% humidified 

CO2. After 3 days the non-adherent cells were harvested and removed with two gentle rinses 

with PBS. Adherent h-MSCs were cultured with a weekly change of medium and expanded 

through one of three passages before being collected by trypsinization.  
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2.2.2. Cytotoxicity evaluation of Cu-doped powders with MTT assay 
H-MSCs were seeded in a 24-well plate (5 × 104 cells/well) with 1.7 mg each of Cu-doped and 

undoped sterilized powders and 1 mL of standard marrow cell culture medium. Cells cultured 

without powders were used as a positive control. For negative control 30 µL of cycloheximide 

(Sigma Aldrich, cycloheximide solution, 100 mg/mL in DMSO) were added 24 h before the 

MTT assay. After 3, 7 and 15 days the mitochondrial activity of h-MSCs was evaluated with a 

MTT (3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl tetrazolium bromide) assay. Concerning 

assessments of cytotoxicity at day 15, the cell culture medium was refreshed at day 7 so that 

the cells were properly maintained and in order to avoid a potential cytotoxic effect which would 

come from the fact that the cell culture medium has not been renewed for 15 days. 

For the MTT assay, 100 μL of the MTT reagent (Sigma Aldrich) at a concentration of 5 mg/mL 

in PBS was added to each well and the plates were then incubated at 37°C with 5% of CO2. 

After 3 hours, each well was carefully removed without damaging the cells at the bottom and 

500 µL of Dimethyl sulfoxide (DMSO) was added to each well. The plates were incubated in 

the dark with gentle shaking for 40 minutes to ensure a complete lyse of the cells. Finally, the 

contents of the wells, except for the powder, were transferred to new wells, and the optical 

density (OD) was measured at 570 nm and 690 nm with a TEKAN spectrophotometer and 

Magellan™ software.  

 

2.3. Antibacterial properties 

2.3.1. Bacterial strains and growth conditions 
Four bacterial strains were used. Two Gram positive clinical strains, a MSSA strain isolated 

from a patient with osteoarticular infection after total knee replacement [17] and a MRSA 

isolated from an osteoarticular infection, were collected in Lyon (France) hospital. Two Gram-

negative bacilli were also tested: E. coli (ATCC® 25922™) and P. aeruginosa (ATCC® 

27853™). 

Precultures were obtained by overnight growth at 37°C in 5 mL of TS medium (Tryptic Soy 

broth without dextrose). Bacterial concentrations were evaluated by measuring the optical 

density (OD) at 620 nm. 
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2.3.2. Antibacterial activity of Cu2+ copper ions in 1:500 diluted TS medium 
A primary copper solution at 3 mg/mL in a 1:500 diluted TS medium (from the standard JIS Z 

2801) was prepared from Cu(NO3)2·3H2O (Sigma-Aldrich) and used to test the different 

concentrations of Cu2+ ions. Antibacterial experiments were carried out in 24-well culture plates 

starting with a bacterial inoculum of 103 CFU/mL (Colony-Forming Unit/mL), in a 1:500 diluted 

TS medium. Copper concentrations ranging from 0 ppm to 5 ppm were tested with MSSA, 

MRSA, and E. coli, and from 0 ppm to 10 ppm with P. aeruginosa. Copper was added to each 

well and mixed with 1 mL of bacterial suspension (103 CFU/mL). Control conditions consisted 

of a bacterial suspension without any added copper. The number of viable bacteria in the 

inoculum was determined by plating 100 µL of the suspension on TS agar plates and 

determining the CFUs after 24h of incubation at 37°C. After 24h of incubation in the microtiter 

plates, 5 min of sonication were performed and repeated twice, and the number of remaining 

viable bacteria was determined by plating 100 µL of the suspension or serial dilutions of the 

suspension on TS agar plates, further incubated at 37°C for 24h. 

 

2.3.3. Antibacterial activity of Cu-doped BCP powders 
Experiments were performed as described with Cu2+ copper ions solutions, i.e. 6.8 mg of each 

powder were mixed with 1 mL of bacterial suspension at 103 CFU/mL in each well of the 24-

microtiter plate. The number of viable bacteria after 5h and 24h of incubation was measured 

by plating samples on TS agar plates as described previously.  

 

2.3.4. Antibacterial activity against MSSA of Cu2+ copper ions in non-diluted standard 
marrow cell culture medium  
In order to evaluate the influence of the culture medium used on the antibacterial properties of 

copper, a similar experiment as the one presented in 2.3.2. was performed but with non-diluted 

standard marrow cell culture medium; that is to say the supplemented medium used during 

cytotoxicity experiments (2.2.1) without gentamycin, so as to allow bacterial growth. Copper 

concentrations ranging from 14 ppm to 20 ppm were tested against MSSA. 

 

2.4. Measurement of Cu2+ copper ions concentration 
Ionic releases during cytotoxicity and antibacterial evaluations were measured by Microwave 

Plasma - Atomic Emission Spectroscopy (4200 MP-AES from Agilent). Sampling was 

performed directly during the experiments, so the measurement conditions correspond exactly 

to those used during the tests. Calibration samples were prepared using a 1000 µg/mL Cu ion 
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normadose (Agilent Technologies) diluted in the corresponding solvent (cell culture medium or 

bacterial culture medium). Samples were measured after dilution at 1:10 ratio in HNO3 2% 

solution. The two most intense emission wavelengths of Cu (324,754 nm and 327,395 nm) 

were selected to carry out the measurements. 

 

2.5. Statistical analysis 
Results presented in this paper were obtained after 3 technical and 3 biological replicates (n = 

9). The antibacterial effects of Cu-doped BCP powders were expressed in the form of a 

logarithmic difference between the bacterial concentrations obtained with the evaluated 

powders and the control without powder. The formula used was as follows: Logarithmic 

difference = log (powder tested) - log (control). 

Statistical analyses were performed using the Mann−Whitney non-parametric test followed by 

the Bonferroni correction with p < 0.05 considered as being statistically significant.  

 

3. Results 
 

3.1. Synthesis and characterization of Cu-doped BCP powders 
The doping mechanism and chemical compositions of the powders used in this paper were 

previously described using the Rietveld method in the paper by Gomes et al. 2018 [7]. Some 

of the recorded X-ray powder patterns are shown in Figure SEI1 (Supplementary Information), 

and Rietveld analysis results are in agreement with our previous study. The extracted weight 

amounts of the two HAp and β-TCP phases are reported in Table 1, with the corresponding 

specific surface area for the 3 series of sintering temperatures (600°C, 900°C and 1200°C). 

With increasing annealing temperature, the specific surface area of the powders decreased 

(as expected) and the HAp phase, which was already predominant, increased at the expense 

of the β-TCP phase, with almost only HAp phase for the series at 1200°C. As a reminder, our 

previous study [7] showed that at 600°C copper is adsorbed on the HAp crystal surface 

(therefore easily accessible); at 900°C copper substitutes calcium in the soluble �-TCP phase 

(therefore again easily accessible); and at 1200°C copper is inserted into the less soluble HAp 

phase (therefore difficult to access). The values in Table 1 indicate that the physico-chemical 

characteristics of powders are only dependent on the temperature, and not on the amount of 

Cu doping: the values for the XCu-600 series, then the XCu-900 and XCu-1200 series, are 

almost invariant for a given X value. Thus, the comparison of behaviors in a biological 
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environment within a series will allow us to highlight the effect of the doping rate, while a 

comparison between the series will be significant for the localization of the dopant in the 

material (i.e. dopant release rate associated with copper accessibility). 

On the other hand, particle size remains relatively homogenous between powders (see particle 

size distributions in Supplementary Information Figure SEI2): the size of particles was of the 

order of a few tens of micrometers (up to 100 µm) with the presence of fines (two families 

centered at 1 µm and 4 µm) due to the grinding effect. The only difference comes from the 

more brittle nature of the powders with the sintering temperature, resulting in a higher 

proportion of fines. Since particle sizes were equivalent between powders, the physical 

particle/cell interactions should not differ between samples, and therefore should not lead to a 

bias in biological observations. 

 

Table 1. Specific area and mineral composition (weight percent, wt %) of the 3 series of 

sintering temperatures (X = 00, 05, 10 and 20). 

Sample series 
Specific surface 

area (m²/g) 
Composition (wt %) * 

HAp β-TCP 
XCu-600 ~14.5 ~88 ~12 

00Cu-600 

05Cu-600 

10Cu-600 

20Cu-600 

15 

17 

12 

 14 

86 

88 

90 

90 

14 

12 

10 

10 

XCu-900 ~3.5 ~94 ~6 
00Cu-900 

05Cu-900 

10Cu-900 

20Cu-900 

3 

3 

4 

3 

96 

93 

94 

93 

4 

7 

6 

7 

XCu-1200 ~1.0 ~98 ~2 
00Cu-1200 

05Cu-1200 

10Cu-1200 

20Cu-1200 

1 

0.5 

1. 

0.5 

99 

98 

98 

97 

1 

2 

2 

3 

* values rounded to the unit, without considering the presence of lime (which never exceeded 

1.5 wt %). 
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3.2. Cytotoxicity measurements 
Results obtained from MTT assay are presented in Fig. 1 and the corresponding values are 

listed in Table SEI1. The positive control corresponds to 100% metabolic activity. At day 3, the 

metabolic activities of all samples were over 80% except for sample 20Cu-600, with 77.6% 

(see Supplementary Information Table SEI1). However, the statistical analysis, based on 9 

replicates, indicated that there was no associated deleterious effect. At day 7, all metabolic 

activity values were over 90%, and at day 15 all results were over 80% except for 10Cu-600, 

20Cu-600 and 10Cu-1200 with 77.9%, 78.4% and 77.8% respectively. No significant difference 

with the positive control was shown, except for the negative control which was significantly 

lower compared to all conditions.  

The concentrations of Cu2+ released by the powders at days 3, 7 and 15, are listed in Table 2. 

These concentrations were obtained directly by sampling the culture media during the 

cytotoxicity experiments. For measurements at day 15, the cell culture medium had been 

refreshed at day 7, so the indicated concentrations correspond to the release after the day of 

refreshment (i.e. between day 7 and day 15). At day 7, samples 05Cu-600, 10Cu-600 and 

20Cu-600 released 2.8, 4.7 and 12.0 ppm of Cu2+, respectively. Samples 05Cu-900, 10Cu-

900 and 20Cu-900 released 2.4, 5.5 and 9.4 ppm, respectively. Samples from the series 

sintered at 1200°C showed Cu2+ concentrations between 0.5 and 1.7 ppm.  
 

Table 2. Cu2+ release (ppm) measured by MP-AES during the cytotoxicity evaluation of Cu-

doped bioceramics.  

Samples 
Cu2+ concentration (ppm) 

Day 3 Day 7 Day 15* 

05Cu-600 2.4 2.8 0.9 (3.7) 

10Cu-600 5.1 4.7 2.3 (7.0) 

20Cu-600 11.5 12.0 3.5 (15.5) 

05Cu-900 2.5 2.4 0.6 (3.0) 

10Cu-900 5.2 5.5 1.2 (6.7) 

20Cu-900 10.0 9.4 2.4 (11.8) 

05Cu-1200 0.5 0.7 0.4 (1.1) 

10Cu-1200 0.7 0.8 0.4 (1.2) 

20Cu-1200 1.5 1.7 0.6 (2.3) 

* For measurements at day 15, the cell culture medium had been refreshed at day 7, so the 

concentration indicated corresponds to the release between day 7 and day 15 (the sum with 

the day 7 measurement is indicated in brackets). 
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Fig. 1. Metabolic activity (%) of h-MSCs after 3 (top), 7 (middle) and 15 (bottom) days 

of culture for the different Cu-doped BCP powders. Ct+ corresponds to the positive 

control and Ct- corresponds to the negative control. Error bars represent the standard 

mean error from n = 9 replicates. Results which are statistically different compared to 

the control (with p < 0.05) are indicated by “*”. 
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3.3. Antibacterial activity of BCP samples 
The antibacterial assessment of Cu-doped powders was first performed for the MSSA strain 

and the results are presented in Fig. 2. After 5 hours of incubation, undoped and Cu-doped 

samples of the 3 series showed a decrease in bacterial concentration of about one log for both 

the XCu-600 and XCu-900 series and of about half a log for the xCu-1200 series. After 24 

hours of incubation, significant antibacterial activity was observed except for 05Cu-1200. The 

XCu-1200 series behaved differently from the other two series. For the series sintered at 600°C 

and 900°C, a reduction in bacterial concentration of more than 5 log was observed in the 

presence of copper. The decrease even exceeded 8 log compared to the control for samples 

10Cu-600, 20Cu-600 and 20Cu-900, reaching the detection threshold. The series sintered at 

1200°C showed bactericidal properties but which were less effective: samples 10Cu-1200 and 

20Cu-1200 induced a significant decrease in bacterial concentrations, with a logarithmic 

reduction of -1.0 and -5.8, respectively. After 24 hours of incubation, the three undoped   00Cu-

T samples did not induce any reduction in the number of CFUs. For the xCu-600 and xCu-900 

series, significant bactericidal effects were observed, even for the less doped   05Cu-600 and 

05Cu-900 samples, and the effect increased with dopant concentration. Although the 

antibacterial effects were inferior for the series xCu-1200, the effect also increased with dopant 

concentration. 
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Fig. 2. Concentrations of viable MSSA after incubation with Cu-doped BCP powders compared 

to the control at 5 hours and 24 hours. Results statistically different compared to the control 

(with p < 0.05) are indicated by “*”. 

 

Assays were performed on the three other bacterial strains (MRSA, E. coli and P. aeruginosa) 

with 00Cu-T undoped powders and 20Cu-T doped powders. Results showed an antibacterial 

activity for 20Cu-600 and 20Cu-900 powders against E. coli within 5 hours of incubation, and 

the number of viable bacteria was reduced by approximatively 8 log after 24 hours (Fig. 3). 

Concerning the series sintered at 1200°C, only a small antibacterial effect was observed after 

24 hours with the 20Cu-1200 powder (Fig. 3).  

 



~ 123 ~ 
  

 
Fig. 3. Logarithmic differences in bacterial concentrations of E. coli (top), Methicillin-Resistant 

S. aureus (MRSA) (middle) and P. aeruginosa (bottom) with Cu-doped BCP powders 

compared to the control (undoped powders) after 5 hours and 24 hours. Results statistically 

different compared to the control (with p < 0.05) are indicated by “*”. 
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Concerning the antibacterial activity against the clinical strain of MRSA, after 5 hours of 

incubation, a reduction of ~1.5 log was observed with 20Cu-600 and 20Cu-900, and after 24 

hours no viable bacteria were detected with these 2 powders. The series sintered at 1200°C 

did not present an antibacterial effect. (Fig. 3). No significant antibacterial activity of the Cu-

doped powders was observed with P. aeruginosa, even after 24 hours (Fig. 3). 

 

Sampling was performed during bactericidal assays to measure the concentration of copper 

released in the culture medium, and the results are listed in Table 3. Whatever the strain 

tested, no variation in the copper release rate was observed. Powders containing higher 

dopant amounts released higher Cu2+ ion concentrations. Medium copper concentrations of 

the series treated at 600°C were ~2.4 ppm after 5 hours and ~2.6 ppm after 24 hours of 

incubation. For series treated at 900°C, medium copper concentrations were slightly lower, 

with ~1.7 ppm after 5 hours and ~2.4 ppm after 24 hours, and powders sintered at 1200°C 

released lower amounts of copper, with ~0.9 ppm and ~1.3 ppm after 5 hours and 24 hours of 

incubation, respectively.  

 

Table 3. Average values of Cu2+ concentration (ppm) measured my MP-AES during 

antibacterial assays of the Cu-doped bioceramics. 

Samples 
Cu2+ concentration (ppm) 

5 hours 24 hours 

05Cu-600 2.2 2.2 

10Cu-600 2.4 2.7 

20Cu-600 2.7 2.8 

05Cu-900 1.7 2.1 

10Cu-900 1.5 2.2 

20Cu-900 1.9 2.8 

05Cu-1200 0.7 1.0 

10Cu-1200 0.9 1.3 

20Cu-1200 1.2 1.7 
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3.4. Antibacterial activity of Cu2+ copper ions in 1:500 diluted TS medium 
Bactericidal assays were performed with a copper-containing TS medium (1/500th) over 24 

hours. The results are presented in Fig 4 and Fig. 5. Copper ions had an antibacterial activity 

against MSSA, MRSA and E. coli already at 1 ppm concentration (Fig 4). These antibacterial 

activities increased with copper concentration, and above 4 ppm no viable bacteria were 

detected. Concerning P. aeruginosa, no effect was observed with 2, 4, 6 and 8 ppm; 10 ppm 
was required to induce a reduction in the bacterial concentration (Fig. 5). 

 

 

Fig 4. Variation in the bacterial concentration of MSSA, MRSA and E. coli with respect to 

different copper concentrations in 1:500 diluted TS medium after 24 hours. Results statistically 

different compared to the control (with p < 0.05) are indicated by “*”. 
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Fig 5. Variation in the bacterial concentration of P. aeruginosa with respect to different copper 

concentrations in 1:500 diluted TS medium after 24 hours. Results statistically different 

compared to the control (with p < 0.05) are indicated by “*”. 

 

3.5. Antibacterial activity against MSSA of Cu2+ copper ions in a non-diluted standard 
marrow cell culture medium  
The antibacterial properties of copper (from 14 ppm to 20 ppm) were also assessed in a non-

diluted standard marrow cell culture medium with the MSSA strain, and results are presented 

in Fig. 6. (copper concentrations below 14 ppm showed results similar to the control (0 ppm); 

therefore, bacterial concentration values are not presented here). Concentrations of 14, 16 and 

18 ppm of Cu2+ exhibited antibacterial activity with -3, -4.5 and -5 log reductions, respectively. 

With 20 ppm no viable bacteria were detected. 
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Fig 6. Variation in the bacterial concentration of MSSA with respect to different copper 

concentrations in a non-diluted standard marrow cell culture medium after 24 hours. Copper 

concentrations below 14 ppm showed results similar to the control (0 ppm); therefore, bacterial 

concentrations values are not presented here. Results statistically different compared to the 

control (with p<0.05) are indicated by “*”. 

 

4. Discussion 
Cu-doped BCP powders are biomaterials capable of releasing Cu2+ ions into their environment, 

inducing biological interactions. This study enabled us to observe the impact of the HAp/β-TCP 

ratio on the solubility of the material and so on the dopant release rate. In our experiments, 

samples of the 600°C series containing about 12% of soluble β-TCP phase released the 

highest amount of copper during biological experiments, compared to the series sintered at 

900°C with about 6% of the β-TCP phase (Tables 1, 2 and 3). Series sintered at 1200°C, 

containing about 98% of poorly soluble HAp phase, presented the lowest copper release rate. 

Even more important than the HAp/ β-TCP ratio, it is necessary to take into consideration the 

dopant location at the atomic level in order to predict its rate of release. Our previous study [7] 

highlighted that thermal treatment at 600°C leads to a location at the crystal surface, at 900°C 

copper substitutes for calcium into the more soluble β-TCP phase, and at 1200°C copper 

inserts the less soluble HAp structure. Thus the dopant is easily accessible when sintering at 

600°C and 900°C, and less accessible at 1200°C. In addition, results clearly indicate that the 
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amount of copper incorporated in the material during synthesis impacts the level of copper 

release (Tables 2 and 3).  

In this study the cytotoxicity of Cu-doped BCP powders was evaluated with human 

Mesenchymal Stem Cells (h-MSCs), and none of the different Cu-doped powders tested 

presented toxicity. Murine/rat cell lines and osteoblastic cells are often used in cytotoxicity 

assays of bone biomaterials [18–21] and the Cu2+ cytotoxicity usually presents dose-

dependent responses according to cell types [22]. H-MSCs are more representative of the cell 

type directly in contact with biomaterials during implantation procedure, so their use represents 

a suitable model for the development of functional synthetic implants.  

Antibacterial assays demonstrated that the Cu-doped BCP powders used in this study had a 

strong antibacterial effect against clinical bacterial strains, including MRSA and MSSA isolated 

from osteoarticular infections. The use of clinical isolates is likely to provide a better overview 

of situations encountered in current medical practice [23,24]. Knowing that the increase in 

bacterial resistance to antibiotics is a major health issue [10], these results represent a 

promising solution to counter this issue. However, 10 ppm of Cu2+ were necessary to kill P. 

aeruginosa, whereas less than 4 ppm were effective against the other three strains (Fig. 5 and 

Fig. 4). This opportunistic pathogen is known to be highly resistant, being able to survive 

drastic osmolarity changes and to develop multiple mechanisms of antimicrobial resistance 

[25,26]. These discrepancies highlight the importance of measuring the amount of copper 

released during experiments to determine the potentially dose-dependent effects for each 

bacterial strain tested. 

Regarding the tested bacterial strains, American Type Culture Collection (ATCC) strains are 

commonly used, and this enables results to be easily compared between studies. Furthermore, 

the use of clinical strains isolated from patients with bone infections provides a much more 

realistic view of situations encountered in current medical practice [23,24]. 

We also showed that the biological environment in which experiments are performed can 

influence the bactericidal effect of copper. In a diluted and poor medium such as a 1:500 TS 

medium, 4 ppm of Cu2+ were effective to kill all bacteria, whereas in a rich standard marrow 

cell culture medium 20 ppm were necessary to reach the same effect (Fig. 4 and Fig. 6). The 

antibacterial properties of copper probably depend on a balance between the amount of copper 

required for the lysis of bacteria and the division rate of the bacteria, directly related to the 

richness in nutrients of the environment. To our knowledge, this result has never before been 

described in the literature.  

Copper, besides being an essential trace element required for human body health, is also 

involved in numerous biological functions and several metabolic processes, such as 
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angiogenesis and osteogenesis, two essential and related processes of wound-healing after a 

bone substitute implantation [11,27,28]. In 2009 Barralet et al. synthesized a copper-adsorbed 

macroporous scaffold and showed that low amounts of copper promote micro-vessel formation 

and the wound-healing process in mice [29]. In 2014 Kong et al. demonstrated that Cu ions 

contained in a calcium silicate bioceramic cause an increase in the vascularization of Human 

Umbilical Vein Endothelial Cells (HUVEC) and Human Dermal Fibroblasts (HDF) in co-culture 

and VEGF expression, attesting to a pro-angiogenic effect [30]. Ewald et al. observed an 

enhancement of the expression of bone-specific proteins in osteoblastic cells seeded on a 

scaffold loaded with Cu ions [31]. Recently, Zhang et al. synthesized a Cu-substituted 

dicalcium silicate cement and showed that the quantitative new bone formation was 

significantly higher with Cu cement than for undoped cement [32]. Thus the use of materials 

doped with copper ions, able to both prevent infections and promote wound healing, represents 

a promising research subject.  

 

5. Conclusion 
The aims of this work were to investigate the biological properties of Cu-doped BCP powders 

and the influence of their chemical characteristics on the results observed. For these purposes, 

the present study evaluated the cytotoxicity, the antibacterial properties and the release rate 

of Cu2+ ions of a set of twelve Cu-doped BCP powders.  

Concerning the chemical characteristics of the powders, this study allowed us to describe the 

impact of the sintering temperature on the ratio of HAp and β-TCP phases and on the atomic 

location of the copper, both influencing the accessibility of the doping element during contact 

with a biological medium. The proportion of the poorly soluble HAp phase increases with the 

annealing temperature, leading to a lower copper release rate. Furthermore, the amount of 

copper incorporated in the material during synthesis impacts the level of copper release. These 

features represent a major factor, which can easily be controlled during synthesis in order to 

adapt the material to the biological needs. Cytotoxicity evaluation clearly demonstrated that all 

the Cu-doped BCP powders exhibited no toxicity against h-MSCs, which is an essential step 

in the implantation of a bone substitute. Copper ions released by the powders exhibit a strong 

antibacterial activity against 2 clinical strains of S. aureus, including one resistant to methicillin, 

and against E. coli. Additional results indicated that a higher Cu2+ concentration was required 

to show an antibacterial effect against P. aeruginosa. Newly described results indicated that 

the antibacterial properties of copper depend on a balance between the copper concentration 

and the composition of the biological fluids. 
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In conclusion, this work enabled the development of promising biomaterials, which are 

biocompatible, with strong antibacterial properties and adjustable synthesis, in order to meet 

biological needs. A study of complementary biological properties (e.g. angiogenesis and 

osteogenesis) would further enable the bio-adaptation of bone substitutes and contribute to 

the development of bone tissue engineering. 
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Supplementary Information 
 

 
 

Figure SEI1. Examples of part (20° < 2� < 60°) of the X-ray powder patterns recorded for the 

two 00Cu-T (top) and 10Cu-T series (bottom). Stars locate the main diffraction peaks of β-

TCP. 
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Figure SEI2. Particle size distributions for the undoped 00Cu-T series obtained without (a) and 

with (b) ultrasonic particles separation. 

 

Table SEI1. Values of metabolic activity (%) of h-MSCs obtained after 3, 7 and 15 days of 

culture with different Cu-doped BCP powders. Ct+ correspond to the positive control and Ct- 

correspond to the negative control. Data are given as mean ± standard error from n = 9 

replicates. 

Samples 
Metabolic activity (%) 

Day 3 Day 7 Day 15 
Ct+ 100 ± 12.3 100 ± 18.1 100 ± 10.1 

Ct - 13.3 ± 11.1* 21 ± 6.8* 18.6 ± 10.7* 

00Cu-600 97.0 ± 15.9 118.5 ± 16 84.7 ± 20.8 

05Cu-600 85.7 ± 19.9 104.6 ± 18.6 85.8 ± 14.3 

10Cu-600 82.3 ± 13.8 98.9 ± 14.4 77.9 ± 19.4 

20Cu-600 77.6 ± 22.5 100.1 ± 23.5 78.4 ± 18 

00Cu-900 105.2 ± 18.1 103.4 ± 18.7 90 ± 24 

05Cu-900 94.4 ± 15.2 97.5 ± 11.3 87.4 ± 21 

10Cu-900 93.5 ± 13.4 92.1 ± 23.7 90.9 ± 25.5 

20Cu-900 87.4 ± 18.8 99.3 ± 17.3 84.6 ± 12.1 

00Cu-1200 107.6 ± 15.4 106.6 ± 20.7 82.2 ± 21.7 

05Cu-1200 92.7 ± 13.2 90.8 ± 21.6 80.6 ± 22.9 

10Cu-1200 85.6 ± 14.2 94.8 ± 19.6 77.8 ± 18 

20Cu-1200 88.9 ± 21.5 115.5 ± 13.8 103.6 ± 8.9 

* significant decrease 
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CHAPITRE 4 : EVALUATION DE LA CYTOTOXICITE ET DES 
PROPRIETES ANTIBACTERIENNES DE PASTILLES DE 

PHOSPHATES DE CALCIUM BIPHASIQUES DOPEES AU 
CUIVRE 

 

La cytotoxicité et l’activité antibactérienne des pastilles de BCP (Cu0-1050 et Cu10-1050) 

présentées Figure 2.12 et Tableau 2.3 du Chapitre 2 de ce manuscrit ont également été 

évaluées. Les 2 types de pastilles, non dopée et dopée, ont été étudiées dans le but d’évaluer 

l’impact du dopage au cuivre sur les réponses biologiques observées. Dans ce chapitre une 

notation différente de celle utilisée dans le Chapitre 2 a été définie, à savoir : « BCP » pour les 

pastilles non dopées et « Cu:BCP » pour les pastilles dopées, notamment du fait que ces 

matériaux sont beaucoup plus riches en la phase �-TCP par rapport aux poudres des chapitres 

précédents. La comparaison de ce chapitre avec le précédent a pour but de regarder l’effet de 

la mise en forme (poudre versus pastille) sur les réponses en milieu biologique. 

 

Comme précédemment, la cytotoxicité de ces matériaux a été évaluée sur des cellules 

souches mésenchymateuses humaines ont été mises en culture à la surface des pastilles puis 

le test colorimétrique MTT a été utilisé pour évaluer l’activité métabolique des cellules après 3 

jours, 7 jours et 14 jours de culture. 

L’activité antibactérienne a été évaluée sur les mêmes souches que précédemment c’est-à-

dire 2 souches cliniques Gram positive : S. aureus et S. aureus résistant à la méticilline, toutes 

les 2 isolées sur des patients atteints d’infections ostéo-articulaires, et 2 souches de la 

collection ATCC Gram négative : E. coli et P. aeruginosa. Cette partie du travail a été réalisée 

dans les locaux du Laboratoire Microorganismes : Génome et Environnement (LMGE) de 

l’Université Clermont Auvergne à Clermont-Ferrand et avec la collaboration du Professeur 

Christiane Forestier. 

En parallèle de ces expérimentations, les taux de cuivre relargué par les pastilles dopées 

pendant ces études biologiques ont été mesurés par spectroscopie d’émission atomique afin 

d’évaluer les concentrations de dopant impliqués dans les réponses biologiques observées. 

 

En résumé, cette étude a montré que les pastilles ont une composition biphasique avec 60% 

d’HAp et 40% de β-TCP. L’évaluation de la cytotoxicité a montré que les pastilles dopées 
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n’induisent aucune cytotoxicité envers les cellules souches mésenchymateuses humaines 

après 3, 7 et 15 jours pour des concentrations de cuivre relargué allant jusqu’à 25 ppm. Des 

images MEB ont montré que les cellules s’étalent largement à la surface des 2 types de 

pastilles. Concernant l’activité antibactérienne des matériaux dopés, une diminution 

significative de la concentration bactérienne est observée après 24h pour les 4 souches 

testées avec en moyenne 1,42 ppm de cuivre relargué.  

Il ressort de cette étude que la mise en forme du biomatériau a un impact sur les taux de 

relargage en cuivre. Ceci n’affecte pas leur biocompatibilité, aucune cytotoxicité n’a été 

observée. En revanche l’efficacité antibactérienne est impactée : les pastilles présentent une 

activité antibactérienne sur les 4 souches testées (contre 3 pour les poudres), avec cependant 

une efficacité moindre pour 3 d’entre elles. 

 

L’intégralité des résultats obtenus décrivant la cytotoxicité et l’activité antibactérienne des 

pastilles de BCP dopées au cuivre sont présentés dans l’article suivant : 

Aurélie Jacobs, Stéphane Descamps, Lorélène Gasnier, Mathilde Prudent, Coralie Laurent, 

Jean-Marie Nedelec, Christelle Blavignac, Nicolas Charbonnel, Christiane Forestier, David 

Marchat, Guillaume Renaudin, Copper-doped Biphasic Calcium Phosphate bioceramic 
disks: copper release, cytotoxicity and antibacterial property, (article en préparation 

pour soumission) 
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Abstract 

This study concerns the synthesis of copper-doped biphasic calcium phosphate (BCP) 

ceramics sintered disks and their chemical and biological characterizations. BCP were 

synthesized by aqueous precipitation method, including precise control of reaction parameters 

to obtain copper-doped bioceramics, followed by heat treatment under controlled atmosphere 

to sinter disks. Materials obtained consist of 60 % of HAp and 40 % of β-TCP (w/w). MTT 

assays were performed with human-mesenchymal stems cells (h-MSCs) and no cytoxicity was 

found after two weeks of culture at the surface of copper-doped BCP ceramics disks with 

concentrations of copper released reaching 25 ppm. Regarding antibacterial properties, our 

copper doped bioceramic disks induced significant decreases of bacterial concentrations after 

24 hours of incubation with the four tested strains: methicillin sensitive S. aureus (MSSA), 

methicillin resistant S. aureus (MRSA), E. coli and P. aeruginosa.  
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1. Introduction  
 

The use of bone substitutes is a common practice since every year bone graft procedures 

represent 2.2 million surgical acts worldwide [1]. These interventions occur in cases of bone 

defects or poor filling of the damaged area after a trauma, a non-contiguous fracture or a 

disease requiring bone tissue removal. Synthetic bone substitutes are in development as 

conventional solutions (autograft and allograft) are limited in terms of both quantity or quality 

[2]. Their purpose is to replace bone and rebuild a deficient bone stock in a completely safe 

way or to act as prosthesis coatings to improve the bond between tissue and material [3]. 

During biomaterials implantation, the development of infections need to be prevent since 

infections in bone sites are difficult to treat and consequences for the patient are severe with 

delayed healing, revision surgery and longer hospitalization times and increased costs [4]. 

Infections rates vary from 0.7% to 4.2% for elective surgery and reach 30 % in cases of third-

degree open fractures [5]. The use of antibiotics in prophylaxis is therefore not always sufficient 

and the increase of resistance to antibiotics intensifies this problematic [6,7].  

Among synthetic bone substitutes, biphasic calcium phosphates (BCP) are widely-studied for 

bone repair surgery because of their chemical and structural similarities with the mineral part 

of bones [8]. BCP is by definition composed of hydroxyapatite (HAp, Ca10(PO4)6(OH)2) and 

beta-tricalcium phosphate (β-TCP, Ca3(PO4)2) [9]. Contrary to sintered HAp, β-TCP is 

biodegradable and is readily replaced by new bone [10], allowing to adapt the biodegradation 

rate and the ion-release kinetics depending on the clinical needs [11]. Furthermore, a striking 

feature of calcium phosphates (CaP), and particularly of the apatite group, is that the crystal 

structure can accommodate many different ions [12]. Apatite and β-TCP can incorporate ions 

of half of the elements in the periodic table into their crystallographic structures, whose some 

ions of biological interest, especially for bone repair such as zinc, silicate, strontium, carbonate 

or copper [10,13,14]. In materials chemistry, the addition of chemical elements of interest in 

small quantities refers to chemical doping [15]. Thus, CaP bioceramics can be used as delivery 

vehicles for bioinorganics [16], also called by-products, that can affect cell fate decisions [17]. 

Copper is the third most prevalent mineral present in the body with 100 mg of copper in a 70 kg 

healthy body [18]. This metallic cation is required by living organisms because it is involved in 

several biological processes as respiration, production of energy, bone mineralization, 

osteoblasts functions, maturation and growth of tissues collagens [19–21]. Furthermore, 

copper is used for centuries for its antibacterial properties with limited cytotoxicity [22]. Cu2+ 

copper cation appears to be a promising doping candidate to improve the behavior of 

biomaterials used in bone repair surgery. The use of copper with orthopedic biomaterials and 
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their biological properties (including antibacterial effect) have been widely studied and 

synthesized in our recent review [23]. For example, in 2010 Li et al. evaluated Cu-doped HAp 

powders against E. coli and results indicated a survival rate less than 1% after 24 h [24]. 

Recently, Bhattacharjee et al. synthesized Cu-doped HAp which exhibited antibacterial 

properties against E. coli and S. aureus [25]. Conversely, no antibacterial effect of copper-

doped BCP ceramics (84% HAp/16% β-TCP w/w) was found by Marques et al. with the two 

same strains but not the same ceramic manufacturing processes [26]. The existence of 

contradictory results demonstrates the interest of developing this research topic, and the 

importance of starting these studies with a mastery of the synthetic processes necessary for 

mastering the chemistry of the materials developed for biological applications. 

The purpose of our study was to investigate the cytotoxicity and antibacterial property of 

undoped and Cu-doped BCP bioceramics. Powders were synthesized by original aqueous 

precipitation methods, phases composition and incorporation of the dopant within the HAp and 

β-TCP crystallographic structures were evaluated by X-ray powder diffraction (XRPD) and 

Rietveld treatments. In vitro cytotoxicity assays were performed according to standard 

procedure with human-Mesenchymal Stems Cells (h-MSCs) collected during hip arthroplasty. 

The antibacterial activity of copper-doped BCP ceramics was investigated against 4 bacterial 

strains: Methicillin-sensitive Staphylococcus aureus (MSSA), Methicillin-Resistant S. aureus 

(MRSA), Escherichia coli and Pseudomonas aeruginosa. The biological responses were finally 

studied as function of the amount of copper released by the ceramics; which was measured 

alongside with biological responses. The present results from polished ceramic disks 

complement our previous biological behavior study on related crushed powder bioceramic 

(Paper submitted to Biomaterials; text available in Chapter III of this manuscript). 

 

2. Materials and methods 

2.1. Powders synthesis 
Cu-doped (CDCuHA) and undoped (CDHA) calcium deficient hydroxyapatites were 

synthesized by aqueous precipitation methods using a fully automated apparatus composed 

of jacketed reactors (20 and 30 L, De Dietrich, France), cryothermostats (Huber, Germany), 

stirring devices, and peristaltic (Masterflex L/S, U.S.A.) and dosing (ProMinent, U.K.) pumps. 

CDHA was obtained by a conventional method where a diammonium hydrogen phosphate 

aqueous solution ((NH4)2HPO4, EMSURE® ACS, Merck, Germany, [P] = 1.43 mol/L) was 

added at 350 mL/min to calcium nitrate solution (Ca(NO3)2·4H2O, 99% pure, Merck, Germany, 

[Ca] = 2.33 mol/L) maintained under stirring (600 rpm). The reaction was performed under an 
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argon flow (4.8, Air Products, 0.1 mL/min) to prevent the formation of carbonate-containing 

apatites. The pH of the suspension was adjusted to 7.0 by the addition of 28% ammonia 

solution (Merck, 28-30% EMSURE® ACS, Germany) using a dosing pump coupled with a pH 

controller (Mettler Toledo M400, U.S.A.) and a pH electrode (Mettler Toledo Inpro 

4800/120/PT100, U.S.A.). The temperature was controlled and regulated automatically at 35 

°C with an external T-probe connected to a cryothermostat. After complete introduction of the 

phosphate solution, the suspension was matured for 19 h and finally centrifuged at 4000 rpm 

for 5 min (ThermoFisher Scientific, Sorvall Legend XF, France). Based on original unpublished 

data, and in order to obtain a CDHA powder with a final Ca/P molar ratio of 1.597 (i.e., Ca10-

x(HPO4)x(PO4)x(OH)2-x with x = 0.42), the Ca/P molar ratio of the reagents was fixed at 1.624 

with these synthesis conditions. The general precipitation reaction in aqueous solution can be 

written as follows (Eq.1): 

(10-x) Ca2+ + 6 HPO4
2- + (8-2x) OH- � Ca10-x(PO4)6-x(HPO4)x(OH)2-x + (6-x) H20            Eq.1 

 

CDCuHA was prepared through two successive reactions: the precipitation then the hydrolysis 

of a copper-doped brushite. This way was chosen because Cu2+ ions is stable below pH 5-6 

[27,28], and brushite (dicalcium phosphate dihydrate, DCPD, CaHPO4·2H20) is the most stable 

phase of calcium-phosphate system in acidic environments [29]. The first stage of the process 

consisted in adding (100 mL/min) a diammonium hydrogen phosphate aqueous solution 

(EMSURE® ACS, Merck, Germany, [P] = 0.80 mol/L) to an homogeneous mixture of calcium 

and copper nitrate solutions (Ca(NO3)2·4H2O, Cu(NO3)2·3H2O, EMSURE®, Merck, Germany, 

[Ca] = 1.08 mol/L, [Cu] = 0.01 mol/L) to form a copper(II)-doped brushite         (Ca(1-

z)Cu(z)HPO4·2H2O ([30]) by the following general reaction (3.5<pH<4.5): 

 

(1-z) Ca2+ + z Cu2+ + H2PO4
2- � Ca(1-z)Cu(z)HPO4·2H2O + H30+  with z < 0.25 [30]           Eq.2 

 

This precipitation was performed in an excess of cations with respect to the stoichiometry of 

the reaction Eq.2 (Ca/P = 1.6667 and (Ca+Cu)/P= 1.6833), and the pH was not adjusted and 

varied between 3.5 and 4.5. This suspension was maintained under stirring (550 rpm) and 

argon flow for 3 h at 40 °C. 

The conversion of this copper(II)-doped brushite into CDCuHA was made by adjusting the 

reaction pH at 7.0 with 28% ammonia solution according to the following general reaction (Eq. 

3) considering the interstitial insertion of copper (II) ions into the HAp crystal lattice (Wyckoff 

site 2b) [14]: 

 

(4-x+6z1) Ca2+ + z2 Cu2+ + 6 Ca(1-z1)Cu(z1)HPO4·2H2O + (8-2x+2z) OH− � Ca10-xCuz(PO4)6-

x(HPO4)x(OH)2-2z-x(O)2z + (6-x+2z) H20 with z = 6z1 + z2, 0 ≤ x ≤ 1 and z ≤ 0.1 [14]         Eq.3 
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This reaction was continued for 24 h at 40 °C under stirring (550 rpm) and bubbling nitrogen 

gas, then stopped by centrifuging the suspension at 4000 rpm for 5 min. 

Immediately after centrifugation both CDHA and CDCuHA wet cakes were frozen at - 80 °C, 

then freeze-dried (Pilote Compact, Cryotec, France) to obtain the raw powders. 

 

 

2.2. Manufacturing of BCP and Cu:BCP ceramic disks 
CDHA and CDCuHA raw powders were heat-treated at 700 °C for 2 h under 93 kPa of N2 

(Azote 5.2, Air products, France) and 7 kPa of H2O (ramp of 4 °C/min) to remove synthesis 

residues (e.g., NH4NO3) and reduce their specific surface area below 30 m²/g. This heat-

treatment was performed in a tube furnace (RS 80/500/13, Nabertherm, Germany) with a gas 

flow produced by a controlled humidity generator (Wetsys, SETARAM, France; gas 

temperature = 40 °C with 90% relative humidity and a flow rate of 150 mL/min). 

 

CDHA and CDCuHA disks were formed by pressing 500 mg of each powder at 50 MPa in a 

12.7 mm diameter stainless steel die (LR50K, LLOYD Instruments, UK). This uniaxial pressing 

was followed by a cold isostatic pressing under 300 MPa (Nova Swiss, Switzerland). These 

pellets were sintered at 1050 °C for 3 h under air (LH15/13, Nabertherm, Germany) and 

1050°C for 5 h under 93 kPa of N2 and 7 kPa of H2O (ramps of 4 °C/min), respectively. During 

these heat-treatments, CDHA and CDCuHA decomposed in undoped (BCP) and Cu-doped 

(Cu:BCP) biphasic calcium phosphates according to the following general reaction occurring 

between 720°C and 840°C: 

Ca10-xCuz PO4 6-x HPO4 x OH 2-2z-x O 2z
∆

Ca10Cuz PO4 6 OH 2-2z O 2z

Ca3- Cu PO4 2 H2O         with 0 � x � 1 and z � 0.1 Eq.4 

Finally, ceramic disks were mirror polished with successive diamond pastes to a 1 μm finish 

(Mecapol P320, PRESI). The ‘BCP’ and ‘Cu:BCP’ labels will be used in the following to indicate 

respectively the undoped and copper-doped sintered ceramic disks. 
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2.3. Ceramic disks characterization 

2.3.1 Scanning Electronic Microscopy (SEM) coupled with Energy Dispersive X-Ray 
Spectroscopy (EDS) analyses 
Electronic microscopy observations used a ZEISS SUPRA 55VP (Carl Zeiss Microscopy 

Ltd.,Cambridge, UK) with GEMINI Field Emission-Scanning Electron Microscope (Carl Zeiss 

MicroscopyLtd., Cambridge, UK) and were carried out on polished surface disks after gold 

metallization. Quantitative analyses were performed using an EDS (OXFORD XMAX 80N+80 

mm2Si-detector (Oxford Instruments, High Wycombe, UK) combined with OXFORD 

AZtecAdvanced V3.3 software (Oxford Instruments, High Wycombe, UK) on Ca, P, and Cu 

elements. Measurements were made using an acceleration voltage of 20 kV and 30 seconds 

of acquisition on two wide areas (magnification ×100 and ×1000). 

 

2.3.2 X-ray Powder Diffraction (XRPD) and Rietveld analyses  
XRPD measurements were performed as described in a previous work [14]. Briefly, a Philips 

X’Pert Pro PANalytical diffractometer (Almelo, Netherlands) equipped with a solid detector X-

Celerator was used, with θ-θ geometry, reflection mode, and using Cu K  radiation (k = 

1.54184 Å). XRPD patterns were recorded at room temperature in the interval 3° < 2θ < 120°, 

with a step size of Δ2θ = 0.0167° and a counting time of 200s for each data value. Rietveld 

refinements were performed for each samples using the program FullProf.2k and the Rietveld 

strategy used was detailed in a previous work [31]. 

 

2.4. Cytotoxicity evaluation  

2.4.1 Human mesenchymal stem cells (h-MSCs) culture  
The procedures to collect and to culture these cells are described in our previous work (Paper 

submitted to Biomaterials; text available in Chapter III of this manuscript). Briefly, h-MSCs were 

extracted from metaphysal cancellous bone collected during hip arthroplasty on healthy 

patients who have signed an authorization for the use of their bone for research purposes. 

Collagenase was used to take off cells from bone pieces. After centrifugation to obtain a cell 

pellet, all types cells were cultured for 3 days. Finally, rinses allowed to conserve only adherent 

h-MSCs and cells were cultured with a weekly change of standard marrow cell culture medium 

(composition available in Chapter III). When cells reach confluence, they are collected by 

trypsinization for expansion up to have enough cells for cytotoxicity evaluations.  
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2.4.2. Cytotoxicity evaluation of Cu-doped ceramics with MTT assay 
Cu-doped and undoped ceramic discs were sterilized 2h at 180°C, pre-incubated 24h in 1mL 

of standard marrow cell culture medium and then deposited in 24-well plate and h-MSCs were 

seeded on the polished side of the ceramic disks at a concentration of 37 000 cells/cm². Wells 

were then filled with 1mL of standard marrow cell culture medium. Cells cultured in culture well, 

i.e., without ceramics, were used as positive control. For negative control 30 µL of 

cycloheximide (Sigma Aldrich, cycloheximide solution, 100 mg/mL in DMSO) were added 24 

h before the MTT assay. After 3, 7 and 15 days the mitochondrial activity of h-MSCs was 

evaluated with MTT (3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl tetrazolium bromide) assay 

(Sigma Aldrich). Before adding MTT reagent, the ceramic disks were transferred into new wells 

with 1 mL of fresh standard marrow cell culture medium. Concerning evaluations of cytotoxicity 

at day 15, cell culture medium was refresh at day 7 so that the cells were properly maintained 

and to avoid a potential cytotoxic effect which would come from the fact that the cell culture 

medium has not been renewed for 15 days. After 3, 7 or 15 days, 100 μL of the MTT reagent 

(5 mg/mL in PBS) were added to each well and plates were incubated 3 h at 37 °C with 5% of 

CO2. Then, the cell culture medium and the MTT reagent were carefully removed without 

damaging the cells adhered on the ceramic disks and 500 µL of Dimethyl sulfoxide (DMSO) 

was added to each well. Plates were incubated in the dark with gentle shaking for 40 minutes 

to ensure the complete dissolution of formazan crystals formed in cells by MTT reagent. Finally, 

the optical density (OD) was measured at 570 nm and 690 nm with a spectrophotometer 

TEKAN and Magellan™ software after removing the ceramics. 

 

2.4.3. Scanning Electronic Microscopy (SEM) imaging 
SEM imaging was performed on the surface of Cu-doped and undoped ceramic disks to 

observe the adhesion and spreading of the h-MSCs. Samples were washed in rinsing buffer 

and fixed for 24 hours at 4 °C in 0.2 mol/L sodium cacodylate buffer, pH 7.4, that contained 

1.6% glutaraldehyde. Ceramic disks with adherent h-MSCs were then washed 30 minutes in 

sodium cacodylate buffer (0.2 mol/L, pH 7.4) and post-fixed 1 hour with 1% osmium tetroxide 

in same buffer. Samples were washed 20 minutes in distilled water. Dehydration by graded 

ethanol were performed from 25° to 100° (10 minutes each) to finish in hexamethyldisilazane 

(HMDS) for 10 minutes. Sample were mounted on stubs using adhesive carbon tabs and 

sputter-coated with gold-palladium (JFC-1300, JEOL, Japan). Analysis was carried out using 

a scanning electron microscope (SEM) JSM-6060LV (Jeol, Japan) at 5 kV in high-vacuum 

mode. 
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2.5. Antibacterial properties 

2.5.1. Bacterial strains and growth conditions 
Antibacterial assays were conducted with 4 bacterial strains, 2 Gram positive: MSSA and 

MRSA derived from clinical bone and joint infections, and 2 Gram negative from the American 

Type Culture Collection (ATCC): E. coli (ATCC® 25922™) and P. aeruginosa (ATCC® 

27853™). Precultures were obtained by overnight growth at 37 °C in 5 mL of TS medium 

(Tryptic Soy broth without dextrose). Bacterial concentrations were determined by 

measurement of the optical density (OD) at 620 nm. 

 

2.5.2. Antibacterial activity of ceramics disks 
Experiments were carried out in 24 microtiter plate with a bacterial concentration of 103 

CFU/mL, contained in 1:500 diluted TS medium (from the standard JIS Z 2801). In each well 

Cu-doped and undoped ceramic disks were deposited with sterile forceps and 1 mL of bacterial 

suspension at 103 CFU/mL was added. Control condition consisted of bacterial suspension 

without any ceramics. Concentration of the inoculum was determined by plating 100 µL of 

suspension on TS agar plates and counting the CFUs after 24 h of incubation at 37 °C. After 

5 h and 24 h of incubation with ceramics disks, 5 min of sonication were performed twice and 

the number of remaining viable bacteria was determined by plating 100 µL of the suspension 

or serial dilutions of the suspension on TS agar plates further incubated at 37 °C for 24h. 

 

2.6. Measurement of copper ions concentration release 
Copper ions released from Cu-doped ceramic disks during cytotoxicity and antibacterial 

evaluations were measured by Microwave Plasma - Atomic Emission Spectroscopy (4200 MP-

AES from Agilent). Sampling was performed directly during experiments, so the measurement 

conditions correspond exactly to those used during the biological evaluations. Calibration 

samples were prepared with a 1000 µg/mL Cu ion normadose (Agilent Technologies) diluted 

in the corresponding solvent (cell culture medium or bacterial culture medium). MP-AES 

assays were performed on diluted samples stabilized in acidic solution (1/10, v/v, in 0.3 M nitric 

acid). The two most intense emission wavelengths of Cu (324,754 nm and 327,395 nm) were 

selected to carry out the measurements. 
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2.7. Statistical analysis 
Biological results presented in this paper were obtained after 3 technical and 3 biological 

replicates (n = 9). The antibacterial effects of Cu-doped BCP powders were expressed in the 

form of a logarithmic difference between the bacterial concentrations obtained with the 

powders evaluated and the control without powder. The formula used is as follows: Logarithmic 

difference = log (powder tested) - log (control). 

Statistical analyses were performed using the Mann−Whitney non-parametric test followed by 

the Bonferroni correction with p < 0.05 considered as being statistically significant. 

 

3. Results 
 

3.1. Synthesis and characterization of ceramics disks 
XRPD acquisition, followed by Rietveld refinements, were performed directly on the surface of 

the polished ceramics; the results are presented in Fig.1. BCP and Cu:BCP ceramics are 

composed of the 2 expected phases (HAp and β-TCP) in the HAp/β-TCP weight ratio of 

60.0/40.0 and 60.4/39.6, respectively (Table 1). The synthesis conditions were controlled in 

order to have the same mineralogical composition between the two tested samples; doped 

versus undoped. Therefore, the effect of the doping element (Cu2+) will be preponderant on 

the differences observed thereafter. 

The lattice parameters, and the associated unit cell volumes, of both phases did not change 

significantly during doping (the largest variation being +0.16% on the hexagonal parameter of 

β-TCP, see Table 1). However, significant copper atom occupancies were refined at an 

interstitial position for HAp (Wyckoff site 2b) and in substitution to Ca1 and Ca2 crystallographic 

positions for �-TCP for the Cu:BCP doped ceramic. Thus, the refined occupancies for copper 

atoms led to the following chemical formulations: Ca10Cu0.2(PO4)6(OH)1.6O0.4 for HAp, and 

Ca2.9Cu0.1(PO4)2 for �-TCP. 
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Fig. 1. Rietveld refinements of BCP (top) and Cu:BCP (bottom) pellets sintered at 1050 °C for 

3 h under air and 1050°C for 5 h under 93 kPa of N2 and 7 kPa of H2O (ramps of 4 °C/min), 

respectively, and identification of HAp and β-TCP phases. 

 

The global chemical composition of the Cu:BCP has been evaluated by SEM-EDS analyses. 

Results are shown in Supplementary Information (Fig SI-1): both used enlargements (x100 

and x1k) gave very similar quantitative results. Values from the largest area (which should be 

the most representative of the sample) indicated 37.1(2) wt.% for Ca, 18.3(2) wt.% for P and 

0.8(2) wt.% for Cu leading to a calculated global composition of 

Ca9.46Cu0.10(PO4)5.46(HPO4)0.54(OH)1.26O0.20 (x = 0.54; z = 0.10) using formalism from Eq. 3. 
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Such a global composition led, after sintering, to the following biphasic composition, according 

to Eq.4: 0.51 mol of Ca10Cu0.10(PO4)6(OH)1.80O0.20 + 1.47 mol of Ca2.97Cu0.03(PO4)2. 

 

Table 1. Crystallographic characterization of the samples extracted from Rietveld refinements. 

For both the HAp and �-TCP phases: weight amount (wt %), lattice parameters a and c of the 

hexagonal lattice (Å), unit cell volume (Å3) and copper site occupancies for the Cu-doped 

sample (Cu:BCP). 

Sample BCP Cu:BCP 

 
HAp 

Weight amount (wt %) 
a (Å) 
c (Å) 
V (Å3) 
Cu occupancy (% in site 2b) 

60.0 

9.4200 (1) 

6.8810 (1) 

528.80 (1) 

0 (-) 

60.4 

9.4198 (2) 

6.8788 (1) 

528.60 (2) 

21 (1) 

 
β-TCP 

Weight amount (wt %) 
a (Å) 
c (Å) 
V (Å3) 
Cu occupancy (% in site Ca1) 
Cu occupancy (% in site Ca2) 

40.0 

10.4207 (2) 

37.367 (1) 

3514.1 (1) 

0 (-) 

0 (-) 

39.6 

10.4112 (2) 

37.426 (1) 

3513.2 (2) 

25 (2) 

11 (2) 
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3.2. Cytotoxicity evaluations 
MTT assays were performed with h-MSCs cultured on undoped and Cu-doped BCP ceramic 

disks in order to compare the cytotoxicity of these materials. Results obtained after 3, 7 and 

15 days are presented in Fig. 2. Positive control, consisting of cells cultured without ceramics, 

corresponds to 100% of metabolic activity. After 3 days, 92.1% of metabolic activity is found 

for h-MSCs cultured on undoped BCP and 84.8% for cells cultured on Cu:BCP. No significant 

difference compare to control was shown, except for negative control which was significantly 

lower. At day 7 values of metabolic activity are greater than control condition with 130.8% of 

metabolic activity for both compositions, this increase was significant for Cu:BCP disks only 

(p=0.016). After 15 days, the metabolic activity rates of cells are still higher on BCP and 
Cu:BCP compare to the control, but difference are not significant (Fig. 2). 

SEM images of h-MSCs cultured for 3 days on undoped and Cu-doped polished ceramic disks 

are presented in Fig. 3. Cells appear well spread out with elongated filopodia whatever the 

ceramic composition (doped and undoped).  
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Fig. 2. Metabolic activity (%) of h-MSCs after 3, 7 and 15 days of culture with undoped (BCP) 

and Cu-doped BCP (Cu:BCP). Ct+ correspond to the positive control, and Ct- correspond to 

the negative control. Error bars represent the standard error of mean from n=9 samples. 

Results statistically different compared to control (with p<0.05) are indicated with “*”. 
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Fig. 3. Scanning Electronic Microscopy (SEM) images of the surface of the disks during 

cytotoxicity assays at day 3. a) Surface of an undoped BCP polished ceramic without cells. h-

MSCs cultured 3 days on b) undoped BCP and c) doped Cu:BCP. Cells are indicated with 

black arrows. 
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Table 2 presents the concentrations of Cu2+ released by the Cu-doped BCP ceramics in the 

culture media during the cytotoxicity assays for the same 3, 7 and 15 days’ time periods. 

Copper concentration in the culture media increased between day 3 and day 7 (�[Cu2+] = 9.8 

ppm). In an equivalent way, the copper concentration released by the ceramic between the 

day of refresh (i.e., day 7, cf. chapter 2.4.2) and day 15 increased of 22.1 ppm. This series of 

values indicated that an equilibrium of about 20-25 ppm of Cu2+ was reached in culture media 

within a week, around the copper-doped disk. 

 

Table 2. Cu2+ concentration (ppm) measured in culture media by MP-AES during cytotoxicity 

assays (Cu:BCP).  

Material Cu2+ concentration (ppm) 
Day 3 Day 7 Day 15 

Cu:BCP 15.5 25.3 22.1* 
 

* For measurements at day 15 cell culture medium was refresh before at day 7 so the 

concentration indicated correspond to the release between the day of refresh at day 7 and day 

15. 

 

3.3. Antibacterial activity  
Results of antibacterial assays carried out against the four bacterial strains are presented in 

Fig. 4. and are expressed as logarithmic differences in bacterial concentration compared to 

control consisting of bacteria cultured without biomaterial. 

After 5 hours of incubation no logarithmic difference was found with the undoped material. With 

the copper-doped Cu:BCP sample results showed a slight significant decrease of bacterial 

concentration with MSSA and E. coli (A and B). No significant effect was found with P. 

aeruginosa and MRSA (C and D).  

After 24 hours of incubation a significant increase of the bacterial concentration of MSSA 

compared to control was observed with undoped BCP disks (A). No effect was observed for 

the 3 other strains. 

Concerning the copper-doped Cu:BCP disks, significant decreases of the 4 bacterial strains 

were observed with log reduction of ~ 1.5 log, 2.8 log, 1 log and 0.6 log for MSSA, E. coli, P. 

aeruginosa and MRSA, respectively. The bactericidal effect increased during the first day for 

the four strains. 
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Fig. 4. Logarithmic differences in bacterial concentrations with BCP and Cu:BCP disks 

compared to control after 5 hours and 24 hours of incubation for (A) MSSA, (B) E. coli, (C) P. 

aeruginosa and (D) MRSA. Error bars represent the standard error of mean from n=9 samples. 

Results statistically different compared to control (with p<0.05) are indicated with “*”. 
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In parallel of those experiments, the concentration of copper released by Cu:BCP material 

during antibacterial assays in the culture medium was measured with MP-AES and results are 

presented in Table 3. After 5 hours Cu:BCP disk released 0.72 ppm of Cu2+ and 1.42 ppm 

after 24 hours in 1:500 diluted TS medium. 

 

Table 3. Cu2+ concentration (ppm) measured by MP-AES during antibacterial assays. 

 
Sample 

 

Cu2+ concentration (ppm) 

5 hours 24 hours 

Cu:BCP 0.72 1.42 

 

4. Discussion 
 

The chemical composition of the copper-doped ceramic disks was in agreement with the 

targeted doping level, i.e. a one percent copper replacement of calcium atoms corresponding 

to global composition of Ca10Cu0.1(PO4)6(OH)1.8O0.2 if expressed in term of HAp phase 

exclusively and accordingly to the mechanism of incorporation determined in a previous study 

[14]. Results from SEM-EDS and XRPD-Rietveld analyses gave relatively equivalent mineral 

compositions and copper-doping levels. XRPD-Rietveld results indicated 60 wt.% of HAp with 

Ca10Cu0.2(PO4)6(OH)1.6O0.4 composition mixed with 40 wt.% of �-TCP with Ca2.9Cu0.1(PO4)2 

composition. Whereas calculation from SEM-EDS analyses indicated 53 wt.% of HAp with 

Ca10Cu0.1(PO4)6(OH)1.8O0.2 composition mixed with 47 wt.% of �-TCP with Ca2.97Cu0.03(PO4)2 

composition. Taken into consideration uncertainties relative to each technics, and combined 

with their respective specificity, the following global compositions could be assumed for the 

two sintered ceramics disks: 

- BCP composed of 60 wt.% of Ca10(PO4)6(OH)2 HAp mixed with 40 wt.% of Ca3(PO4)2 

�-TCP, 

- Cu:BCP composed of 60 wt.% of Ca10Cu0.1(PO4)6(OH)1.8O0.2 HAp mixed with 40 wt.% 

of Ca2.9Cu0.1(PO4)2 �-TCP. 

It therefore appears that the only difference between the two ceramic disks studied lied in the 

incorporation of a small quantity of the copper doping element in each phases (present in 

equivalent proportions). Thus, the effects observed during biological characterizations 
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(cytotoxicity and bactericidal properties) can be directly attributed to the effect of the copper 

chemical doping. 

 

Biological evaluations of the two ceramic disks evidenced the absence of cytotoxicity coming 

either from the BCP material or from copper-doping. Metabolic activity of h-MSCs after one or 

two weeks was not hampered, quite the contrary, in presence of both the BCP and Cu:BCP 

disks (Fig. 2). Consistent copper release rates, up to 25 ppm in culture medium, were therefore 

not problematic for cell activity, indicating the biocompatibility of the copper-doped 

biomaterials. This confirms, and reinforces, the non-cytotoxicity of copper, towards h-MSCs, 

already noted in our previous study for which BCP powders released up to 12 ppm of Cu2+ 

without harmful effect (Paper submitted to Biomaterials; text available in Chapter III of this 

manuscript). SEM imaging (Fig. 3) demonstrated that h-MSCs are spread out at the surface 

of the materials. Cell adhesion on a material is a crucial step to successful cell proliferation, 

differentiation and development of correct cell-cycle progression [32–34]. MSCs are 

multipotent cells involved in several biological processes of regenerating injured tissues 

[35,36]. Therefore, evaluate cytotoxicity and adhesion of h-MSCs is relevant and strongly 

suitable in the case of the characterization of bone substitutes. Although our results do not 

allow to clearly conclude concerning the attachment of the cells at the surface of bioceramic 

disks, the SEM imaging did not show modification in cells morphology between BCP and 

Cu:BCP disks. It would be interesting to explore this point with fluorescence microscope 

imaging, in order to stain actin and fibronectin which are key markers of cellular adhesion 

[37,38]. 

Regarding antibacterial effects, measurements of copper release indicated that Cu:BCP disks 

releasing 0.72 ppm of Cu2+ after 5 hours exhibited a first antibacterial effect against MSSA and 

E. coli (Fig. 4). This effect was accentuated after 24 hours with a stronger antibacterial activity 

observed when a higher concentration of Cu2+ was released (1.42 ppm). For P. aeruginosa et 

MRSA strains, 0.72 ppm released after 5 hours were not effective but with 1.42 ppm of Cu2+ 

antibacterial effects were found with significant logarithmic reductions of the bacterial 

concentrations of the 2 strains. The antibacterial property, effective for the four tested strains 

after 24 hours, is clearly attributed to the presence of copper in the ceramic disks, and therefore 

probably to the release of copper cations in the biological medium. Indeed, the undoped BCP 

disks showed no effect at any time and on any bacterial strains. On the other hand, the 

bactericidal effect observed for the doped Cu:BCP disks was clearly dependent on the copper 

release rate since it was time dependent. 
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It is important to note here the notable difference in the level of copper released in solution 

between the two types of biological analyzes (cytotoxicity and bacteriology) even if the analysis 

times were not the same: more than 10 ppm in cytotoxicity assay’s culture media versus about 

1 ppm in bactericidal assay’s culture media (by using the same disk/liquid ratio). The 

differences in composition and dilution of media between the two experiments are factors that 

could contribute to the differences observed in copper release. Indeed, cytotoxicity evaluation 

was performed using non-diluted standard marrow cell culture medium and antibacterial 

assays were conducted in 1:500 diluted TS medium. The choice of culture medium, or its 

dilution, will therefore necessarily have an impact on the evaluation results of the invested 

bactericidal properties. This was noted in the recent review on the biological effect of copper 

[23]. And it was quantified during our preliminary study on powders of composition close to the 

present study in which 4 ppm exhibiting antibacterial activity with MSSA in 1:500 diluted TS 

medium whereas 20 ppm were necessary to reach the same effect in a non-diluted standard 

bone marrow cell culture medium (Paper submitted to Biomaterials; text available in Chapter 

III of this manuscript). 

The present study is the continuation of our previous biological evaluations of BCP powders 

(Paper submitted to Biomaterials; text available in Chapter III of this manuscript) and the results 

complement each other in an informative way. In our previous study, sol-gel route was effective 

to synthesize materials with biphasic composition. The first part of the present work 

demonstrates that aqueous precipitation synthesis also provides biphasic calcium phosphate 

composed of HAp and β-TCP. The two main differences between the disks prepared by 

aqueous precipitation and powders obtained by sol-gel route are: i/ the ratio between the 2 

phases HAp/β-TCP (60/40 for the disks sintered at 1050°C and about 90/10 for powders 

heated between 600 °C and 1200 °C),and ii/ the sample shaping (polished surface for disks 

and crushed powder). The copper incorporation mechanisms are similar with an insertion 

mechanism for the HAp phase and a substitution mechanism for the β-TCP phase, indicating 

that copper release mechanisms should be identical for both studies. 

As previously described, the ratio HAp/β-TCP influence the solubility of the material and the 

dopant release rate (Paper submitted to Biomaterials; text available in Chapter III of this 

manuscript). The BCP pellets contain 40 wt.% of the soluble phase β-TCP and therefore should 

release rapidly large amount of copper compared to BCP powders containing about only 10 

wt.% of β-TCP. This has indeed been observed during cytotoxicity evaluation as mentioned 

above. However, during antibacterial evaluations, the amount of copper released by disk after 

24 hours was 1.42 ppm; half of the quantity released by powders in our previous study. This 

therefore indicates that the shaping of the material also impacts the rate of dopant release, 

and therefore influences its bacteriological effectiveness. Thus, results showed a bactericidal 
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effect of the polished doped disk on P. aeruginosa with less than 2 ppm released, whereas it 

had been necessary to rise to 10 ppm during our study based on crushed powder (Paper 

submitted to Biomaterials; text available in Chapter III of this manuscript). So, it cannot be ruled 

out that direct contact with the biomaterial surface may have a bactericidal impact. 

In the calcium phosphate bioceramic literature, some papers reported that undoped HAp 

exhibited antibacterial activity which is not the case in our study. Indeed, Stanic et al., 

demonstrated around 60% of bacterial reduction for S. aureus and approximatively 70% for E. 

coli with undoped HAp and ~97% of reduction for the two strains with copper-doped HAp [39]. 

Taking into account the antibacterial effect provided by HAp, the bacterial reduction exhibited 

by copper-doped HAp is actually around 37% with S. aureus and 27% for E. coli. Furthermore, 

the lack of statistical analysis prevents a conclusion on a significant antibacterial effect of 

copper compared to undoped material. A strong antibacterial activity of undoped HAp was 

described in the study of Li et al., with 73% of bacterial reduction of E. coli. However, copper-

doped samples were found to exhibit significant antibacterial effect compared to undoped HAp, 

attesting of the effect of copper doping. However, all the copper-doped samples presented 

cytotoxicity towards osteoblasts [24]. Radovanovic et al. demonstrated a bacterial reduction of 

2 log of S. aureus and 1 log of E. coli with undoped HAp compared to control. The copper 

doping increased the antibacterial effect with a bacterial reduction of 4 log of S. aureus and 3 

log of E. coli with copper-doped HAp compared to control [40]. In this study the antibacterial 

effect was less effective against E. coli than S. aureus, while our results showed opposite 

effects with a bacterial reduction of S. aureus of ~ 1.5 log and approximatively 2.8 log for E. 

coli. Shanmugam et al., synthetized copper substituted hydroxyapatite with a copper rate 

comparable to our study (i.e. Ca9.9Cu0.1(PO4)6(OH)2). Antibacterial essays demonstrated 

48.5% and 82.6 % of antibacterial activity of undoped HAp against S. aureus and E. coli 

respectively. With copper doping, results showed an increase of the antibacterial effect against 

S. aureus (89.0%) and a decrease on this effect against E. coli (28.5%). Authors mentioned 

that the difference in cell membrane between the two strains could explain this result [41]. In 

the literature results concerning antibacterial properties of copper-doped calcium phosphate 

bioceramics are highly heterogeneous since the synthesis method, the doping rate and finally 

the synthesized biomaterial are different in each study [23]. 
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5. Conclusion 
 

The first objective of this work was to develop a controlled synthesis of copper-doped BCP 

densified sintered ceramics (i.e. disk) and results shown materials composed of 60 wt % of 

HAp and 40 wt % of β-TCP; undoped and copper-doped. Copper-doped BCP disks were 

characterized with the presence of copper in interstitial sites for HAp and in substitution to Ca 

for β-TCP, as already reported for powdered BCP samples. Afterwards these undoped and 

copper-doped BCP ceramics disks were evaluated with h-MSCs and no toxicity was observed 

after 3, 7 and 15 days of culture of the cells at the surface of the materials and with copper 

released concentrations reaching 25 ppm. To complete these results, evaluation of 

antibacterial properties of copper-doped BCP ceramics disks showed logarithmic reduction of 

the four bacterial strains tested: MSSA, MRSA, E. coli and P. aeruginosa. In comparison with 

our previous reported results, we were able to establish that the shaping of the bioceramic 

influences the release rates of the dopant used, but does not affect the investigated biological 

effects: no cytotoxicity combined with antibacterial capacities. 

In conclusion, promising copper-doped BCP ceramics were developed thanks to a precise and 

controlled synthesis protocol. First biological evaluations demonstrated the biocompatibility 

and the antibacterial properties of the biomaterials and are encouraging to further improve the 

biological behaviors of these biomaterials for orthopedic applications. 
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Supplementary Information 
 

 

Fig SI-1. SEM-EDS results on the copper doped Cu:BCP sample (polished surface). 
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES 
 

Les travaux présentés dans ce manuscrit font suite à plus de dix années de recherche sur les 

mécanismes de dopage des biocéramiques par l’équipe Matériaux Pour la Santé de l’Institut 

de Chimie de Clermont-Ferrand (ICCF). Ce travail de recherche pluridisciplinaire permet de 

faire le lien entre la synthèse et la caractérisation chimique du dopage de biomatériaux 

apatitiques et l’évaluation de leurs comportements en milieux biologiques ; le lien étant le taux 

d’élément dopés introduits, puis relargué.  

 

La première partie de cette étude a été consacrée à la synthèse sol-gel de poudres de BCP 

dopées au cuivre, à l’argent et à l’or et à la caractérisation des mécanismes de dopage 

impliqués. Ces caractérisations ont permis de montrer que la proportion des 2 phases HAp/ß-

TCP est fonction de la température de recuit appliquée en fin de synthèse avec une 

augmentation progressive de la phase HAp avec l’augmentation de la température. 

Concernant le dopage au cuivre, un mécanisme d’insertion en site interstitiel des ions Cu2+ a 

été mis en évidence pour la phase HAp et un mécanisme de substitution des ions Ca2+ par 

Cu2+ a été retrouvé pour la phase ß-TCP. La localisation du dopant à l’échelle atomique, aura 

par la suite une influence directe sur sa disponibilité dans le milieu biologique. Pour les 

matériaux dopés à l’argent une substitution des ions Ca2+ par Ag+ est retrouvée pour les 2 

phases HAp et ß-TCP avec en plus la formation de nanoparticules d’argent métallique Ag°, 

conduisant à l’obtention de nanocomposites comprenant des nanoparticules d’Ag° et des BCP 

dopées. Dans le cas du dopage à l’or, aucune phase d’HAp dopée à l’or n’est présente, en 

revanche une substitution des cations Ca2+ par des cations Au3+ est retrouvée sur des sites de 

calcium de la phase ß-TCP ainsi que la présence de nanoparticules métalliques d’or. 

Ensuite des synthèses par précipitation en voie aqueuse ont été réalisées par l’équipe 

Ingénierie des Biomatériaux et des Particules Inhalées (BioPI) du Centre Ingénierie et Santé 

(CIS) de l’Ecole des Mines de Saint-Etienne dans le but d’obtenir des poudres dopées au 

cuivre en grande quantité permettant la préparation de pastilles denses par frittage. Les 

mécanismes d’incorporation du cuivre dans ces matériaux synthétisés par précipitation en voie 

aqueuse ont été vérifiés, et sont similaires à ceux observés par synthèse sol-gel, à savoir une 

insertion dans la phase HAp et une substitution dans la phase β-TCP. Les pastilles frittées 

sont également des BCP, avec un taux de phase �-TCP plus important que ce qu’il y avait 

dans les poudres. 
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La seconde partie de ce manuscrit a porté sur les évaluations biologiques des matériaux dopés 

au cuivre synthétisés et plus précisément l’étude de leur toxicité et de leurs propriétés 

antibactériennes. L’objectif étant d’observer les impacts potentiels des différentes 

caractéristiques des matériaux (mise en forme, ratio HAp/ß-TCP, taux de cuivre) sur les 

réponses biologiques observées. 

Les résultats ont montré que les BCP sous forme de poudres, présentant différents taux de 

dopage et différents ratio HAp/ß-TCP, n’induisent aucune cytotoxicité envers des cellules 

souches mésenchymateuses humaines après 3, 7 et 15 jours de culture et pour des 

concentrations de cuivre relargué allant jusque 12 ppm pour les matériaux avec le plus fort 

taux de dopage. Ces poudres présentent une activité antibactérienne envers 3 souches : S. 

aureus, MRSA, E. coli avec un relargage de cuivre de 2 ppm, mais aucun effet n’a été observé 

envers P. aeruginosa en raison d’une concentration de cuivre insuffisante. Ces résultats ont 

permis de mettre en évidence l’influence du ratio HAp/ß-TCP sur la vitesse de dissolution des 

matériaux et donc sur le taux de relargage du cuivre, ainsi que l’impact du taux de dopage sur 

la concentration de cuivre relargué. Derrière le ratio HAp/ß-TCP se retrouve un facteur clé qui 

est la température de cuisson utilisée qui va impacter la localisation de l’élément dopant à 

l’échelle atomique, et par conséquent va influer directement sur sa future disponibilité pour le 

milieu biologique. De plus, ces résultats ont montré que les effets antibactériens du cuivre 

observés sont dépendants d’une part de la concentration de cuivre présente dans le milieu et 

d’autre part de la nature du milieu de culture utilisé lors des expérimentations avec une 

tolérance bactérienne au cuivre supérieure en présence d’un milieu de culture plus riche.  

Concernant l’étude des pastilles de BCP dopées au cuivre, une synthèse contrôlée par 

précipitation en voie aqueuse a été développé et des matériaux composés à 60% d’HAp et 

40% de ß-TCP ont été synthétisés. Les mécanismes d’incorporation du cuivre dans les 

échantillons dopés sont similaires à ceux retrouvés sur les poudres synthétisées par voie sol-

gel, à savoir une insertion en site interstitiel pour l’HAp et une substitution du calcium pour la 

phase ß-TCP. Aucune cytotoxicité n’a été observée après 3, 7 et 15 jours de culture avec des 

cellules souches mésenchymateuses humaines et pour des concentrations de cuivre allant 

jusqu’à 25 ppm. Les pastilles dopées présentent une activité antibactérienne après 24h envers 

les 4 souches bactériennes testées : S. aureus, MRSA, E. coli et P. aeruginosa, avec 

cependant une efficacité moindre pour 3 d’entre elles en comparaison avec les effets observés 

avec les poudres. 
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En conclusion, il a été montré que deux procédés de synthèse différents (sol-gel et 

précipitation en voie aqueuse) permettent d’obtenir des biocéramiques de phosphates de 

calcium de composition biphasique (HAp et ß-TCP) mettant en jeu des mécanismes similaires 

d’incorporation des ions Cu2+. Les matériaux obtenus, sous forme de poudre ou de pastilles 

sont biocompatibles avec des cellules souches mésenchymateuses humaines et présentent 

des propriétés antibactériennes envers des souches d’intérêt clinique. Finalement, il a aussi 

été montré que les caractéristiques chimiques des matériaux et les conditions 

d’expérimentations influencent les réponses biologiques observées.  

 

A l’issue de ce travail, plusieurs perspectives se dégagent, notamment concernant les 

caractérisations des propriétés biologiques de ces matériaux. En effet, le cuivre est également 

connu pour promouvoir l’angiogenèse et l’ostéogénèse qui sont des processus physiologiques 

clés dans la bio-adaptation d’un substitut osseux après son implantation. Des cellules 

endothéliales de type HUVECs et l’expression du facteur VEGF sont largement étudiées pour 

démontrer un effet pro-angiogénique. L’implantation d’un biomatériau dans un défaut de 

calvaria chez le rat ou l’étude de la membrane chorioallantoïque du poussin sont des modèles 

d’études in-vivo qui permettent aussi d’observer directement la néoformation de vaisseaux 

sanguins. L’ostéogénèse peut être observée par l’étude de la différenciation et de la 

prolifération de cellules pré-ostéoblastiques. L’augmentation de l’expression de gènes 

responsables de l’ostéogénèse comme Col I, OPN et OCN est également un marqueur de 

stimulation de l’ostéogénèse. La formation d’un nouveau tissu osseux est aussi très souvent 

étudiée en utilisant un modèle in-vivo d’implantation du substitut dans un défaut de calvaria 

chez le rat. A nouveau, ce qui manque le plus dans la littérature existante sur le sujet est la 

possibilité de relier propriétés angiogénique et/ou ostéogénique aux quantités de dopant 

utilisés et/ou relargués. 

L’ensemble du travail réalisé au cours de cette thèse a permis de compléter et d’approfondir 

les connaissances de l’équipe sur le sujet des BCP dopés. Le dopage au cuivre continue 

d’apparaître comme très prometteur (voire le plus prometteur) du fait des résultats obtenus sur 

les propriétés biologiques. De plus, la présence préalable de cet élément dans le corps en fait 

un dopage plus facilement envisageable pour des applications cliniques. Le cas du dopage à 

l’argent, qui aboutit à un nanocomposite avec présence des deux degrés d’oxydation Ag° et 

Ag+, devrait conférer au matériau des propriétés antibactériennes exceptionnelles. Cependant 

l’absence préalable de cet élément dans le corps le rend très certainement plus difficilement 

concevable en termes d’applications cliniques.  
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RESUME 
 

Les solutions de greffes osseuses actuelles sont limitées en termes de quantité et de qualité 

c’est pourquoi l’utilisation de substituts osseux synthétiques est en développement. La gestion 

du risque d’infection lors de l’implantation d’un biomatériau est primordiale, d’autant plus avec 

la propagation de l’antibiorésistance qui représente un problème majeur de santé publique. 

C’est dans ce contexte que s’inscrit ce travail. Pour cela des biocéramiques de phosphates de 

calcium biphasiques (BCP), qui sont des substituts osseux de choix du fait de leur forte 

similarité chimique avec la partie minérale de l’os et de leur biocompatibilité, ont été 

synthétisées par voie sol-gel et par précipitation en voie aqueuse. Une de leur particularité est 

de pouvoir accepter des substitutions ioniques dans leur composition, c’est pourquoi des 

dopages aux ions cuivre ont été réalisés, ainsi qu’à l’argent et à l’or afin d’étudier les 

mécanismes d’incorporation de ces ions dans les BCP. Ces 3 éléments métalliques ont été 

choisis pour leur propriétés antibactériennes très intéressantes dans le contexte de cette 

étude. Les BCP dopés au cuivre, sous forme de poudres (synthèse sol-gel) et de pastilles 

(synthèse par précipitation en voie aqueuse), ont été étudiés afin de s’assurer de leur 

biocompatibilité envers des cellules souches mésenchymateuses humaines. Ensuite les 

propriétés antibactériennes de ces matériaux ont été évaluées sur des souches d’intérêts 

cliniques : S. aureus, S. aureus résistant à la méthicilline, E. coli et P. aeruginosa.  

Ce travail a permis de mettre en évidence différents mécanismes d’incorporation des ions avec 

notamment la présence de nanoparticules métalliques pour les dopages à l’argent et à l’or. 

Pour les BCP dopés au cuivre les paramètres de synthèse des matériaux (températures de 

recuit et taux de dopage) influencent la composition biphasique des matériaux et le taux de 

relargage du cuivre. Les poudres obtenues par voie sol-gel et les pastilles synthétisées par 

précipitation en voie aqueuse ne présentent aucune cytotoxicité envers les cellules osseuses 

humaines après plusieurs jours de culture. Les poudres de BCP dopées au cuivre ont 

démontré des propriétés antibactériennes après 24h de culture envers S. aureus, S. aureus 

résistant à la méthicilline, et E. coli et les pastilles de BCP dopées au cuivre ont montré une 

activité antibactérienne envers les 4 souches testées. 

 

Mots clés :  

Substituts osseux ; Biocéramiques ; Dopage ; Cuivre ; Cellules souches mésenchymateuses; 

Antibactérien. 

 



  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



  

ABSTRACT 
 

Current bone grafting solutions are limited in terms of quantity and quality, that is why the use 

of synthetic bone substitutes is on development. Managing the risk of infection during the 

implantation of a biomaterial is essential, especially with the spread of antibiotic resistance, 

which represents a major public health problem. It is in this context that this work takes place. 

For this, bioceramics of biphasic calcium phosphates (BCP), which are bone substitutes of 

choice because of their strong chemical similarity with the mineral part of the bone and their 

biocompatibility, were synthesized by the sol-gel route and by aqueous precipitation. One of 

their particularity is that they can accept ionic substitutions in their composition, which is why 

doping with copper ions was carried out, as well as with silver and gold in order to study the 

mechanisms of incorporation of these ions in BCPs. These 3 metallic elements were chosen 

for their very interesting antibacterial properties in the context of this study. Copper-doped 

BCPs, in the form of powders (sol-gel synthesis) and disks (synthesis by aqueous 

precipitation), have been studied to ensure their biocompatibility with human mesenchymal 

stem cells. Then the antibacterial properties of these materials were evaluated on strains of 

clinical interest: S. aureus, methicillin resistant S. aureus, E. coli and P. aeruginosa. 

This work allowed highlighting different mechanisms of ions incorporation, in particular with the 

presence of metallic nanoparticles for doping with silver and gold. For copper-doped BCPs, 

the material synthesis parameters (annealing temperatures and doping rate) influence the 

biphasic composition of the materials and the copper release rate. The powders obtained by 

the sol-gel route and the disks synthesized by aqueous precipitation do not exhibit any 

cytotoxicity towards human bone cells after several days of culture. The copper-doped BCP 

powders demonstrated antibacterial properties after 24 hours of culture against S. aureus, S. 

aureus resistant to methicillin, and E. coli and the copper-doped BCP disks showed 

antibacterial activity against the 4 strains tested. 

 

Keywords: 
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