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" Je sais pourquoi tant de gens aiment couper du bois. C’est une activité ou l’on voit

tout de suite le réesultat. "
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Glossaire

GLOSSAIRE

Abréviations

B-GP B-glycérophosphate

AA Acide ascorbique

AGM Artere géniculée médiane

AM Faisceau antéromédial du LCA

APTS Acide paratoluenesulfonique

ARN Acide ribonucléique

BA 2,6-bis(4-azidobenzylidéne)-4-méthylcyclohexanone

CSE Cellules souches embryonnaires

CSM Cellules souches mésenchymateuses

DCM Dichlorométhane

DIDT Droit interne et demi tendineux

DMA Analyse mécanique dynamique (Dynamic Mechanical Analysis)

DMEM Milieu de culture cellulaire (Dulbecco’s modified Eagle’s medium)

DMSO Diméthylsulfoxyde

DOSY Technique de RMN 2D basée sur le coefficient d’auto-diffusion
(Diffusion Ordered SpectroscopY)

DPBS Tampon phosphate salin (Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline)

DSC Analyse enthalpique différentielle (Differential Scanning Calorimetry)

FDA Agence américaine des produits alimentaires et médicamenteux

(U.S. Food and Drug Administration)
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GAG

GPC

IBMM

IBMM-BA

INM

IRTF

LCA

LDA

MCF

MEB

MEC

PA

PBS

PCL

PDMS

PE

PEG

PET

PETMP

PGA

PHA

PHB

PHV

Glycosaminoglycane

Chromatographie par perméation de gel (Gel Permeation Chromatography)
Institut des Biomolécules Max Mousseron

Département Biopolymeres Artificiels de I’'IBMM (anciennement CRBA)
Institut des Neurosciences de Montpellier

Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier
Ligament croisé antérieur

Diisopropylamidure de lithium (Lithium Diisopropyl Amide)
Microscopie confocale a fluorescence

Microscope ¢lectronique a balayage

Matrice extra-cellulaire

Pluronic azidé

Tampon phosphate salin (Phosphate Buffered Saline)
Poly(e-caprolactone)

Polydiméthylsiloxane

Polyéthyléne

Poly(éthylene glycol)

Poly(téréphtalate d’éthyleéne)

Pentaérythritoltetrakis-(3 mercaptopropionate)
Polyglycolide

Polyhydroxyalcanoate

Poly(3-hydroxybutyrate)

Poly(3-hydroxyvalérate)
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PL
PLA
PDLA
PDLLA
PLCL
PLGA
PLLA
PMMA
POC
POCI
PP
PPG
PTFE
PU
PUU
RI

RT-qPCR

RMN
SIS
SVF
TA

TCPS

Faisceau postérolatéral du LCA

Polylactide

Poly(D-lactide)

Poly(D,L-lactide)

Poly(lactide-co-g-caprolactone)

Poly(lactide-co-glycolide)

Poly(L-lactide)

Poly(méthacrylate de méthyle)

Polymérisation par ouverture de cycle

Mécanisme de polymérisation POC par coordination/insertion
Polypropyléne

Poly(propyléne glycol)

Polytétrafluoroéthyléne

Polyuréthane

Poly(uréthane-urée)

Indice de réfraction

Réaction en chaine par polymérase quantitative apres transcription inverse
(Reverse Transcription quantitative Polymerase Chain Reaction)
Spectroscopie a résonance magnétique nucléaire
Sous-muqueuse de ’intestin gréle (Small Intestine Submucosa)
Sérum de veau feetal

Tetronic azidé

Polystyréne traité pour la culture cellulaire (7issue Culture PolyStyrene)
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TGA
THF
TPE

TR

ULA

Notations
AC,

AHg

&

Analyse thermogravimétrique (ThermoGravimetric Analysis)
Tétrahydrofurane

Elastomeére thermoplastique (Thermo Plastic Elastomers)
Tendon rotulien

Polystyréne a tres faible adhésion cellulaire (Ultra Low Attachment)

Variation de capacité calorifique
Enthalpie de fusion

Déformation

Déformation a la rupture

Déformation a la limite d’¢élasticité
Contrainte

Contrainte de rupture

Limite d’¢lasticité ou seuil de plasticité (yield strength)
Dispersité des masses molaires

Module d’Young (ou module d’élasticité)
Masse molaire moyenne en nombre
Masse molaire moyenne en masse
Température de fusion

Température de transition vitreuse

Degré de polymérisation
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Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

Au sein du systéeme musculo-squelettique, ligaments et tendons jouent un rdle essentiel
dans le corps humain. En assurant les liaisons 0s-0s et os-muscle ainsi que la transmission des
forces au sein de ce systeme, ils garantissent la mobilité et la stabilité des articulations. Le
genou illustre parfaitement la nécessité de ces tissus conjonctifs : les quatre ligaments qui le
constituent ont chacun des fonctions bien particulicres, I’ensemble étant censé éviter les

mouvements extrémes de 1’articulation et les blessures associées comme les luxations.

En raison d’une activité sportive croissante d’une partie de la population et notamment
de sports traumatiques tels que le football ou le ski, on a assisté ces dernieres décennies a une
augmentation du nombre de blessures des articulations et notamment de 1ésions du ligament
croisé antérieur du genou (LCA). On recense en effet prés de 36 000 réparations chirurgicales
du LCA en France chaque année et plus de 200 000 aux Etats-Unis. Le traitement des ruptures
du LCA a connu d’importantes évolutions au cours des décennies, des premieres tentatives de
suture rapportées en 1903 en passant par I’échec des ligaments artificiels trés employés dans
les années 1980-90 comme prothéses de remplacement définitives. Les chirurgiens
orthopédiques s’appuient désormais essentiellement sur des techniques d’autogreffes réalisées

sous arthroscopie [1, 2].

Malgré ’efficacité de ces traitements chirurgicaux (résultats satisfaisants dans 70 a
90% des cas selon la technique utilisée), certains inconvénients subsistent (douleurs
résiduelles dues au prélévement du greffon, défaut de fixation du greffon) et leur cott élevé
(en moyenne 2300 € en Europe et 4100 $ aux Etats-Unis) a fait des ruptures du LCA un

probléme de santé publique cotitant preés d’un milliard de dollars par an aux Etats-Unis [2-4].

La recherche d’alternatives aux traitements actuels et le développement des
connaissances dans les domaines des biomatériaux et de la biologie cellulaire (notamment des
cellules souches) a poussé¢ la communauté scientifique a rechercher et développer de
nouveaux moyens de régénération des ligaments grice a une toute jeune discipline :

I’ingénierie tissulaire.
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A Tinterface de la chimie et de la biologie, I’ingénierie tissulaire s’appuie sur
I’association de supports de régénération, les "matrices" ou "scaffolds", et de différents types
cellulaires dans le but de réparer, reconstituer ou régénérer des tissus ou organes lésés [35, 6].
Contrairement aux protheses inertes classiques utilisées actuellement, I’ingénierie tissulaire
vise a développer de nouveaux types de prothéses bioactives non plus limitées a un role
palliatif mais désormais capables de conduire a la reformation des tissus. Pour parvenir a ce
résultat, il y a toutefois un long chemin a parcourir et de nombreux parametres a controler.
Synthétiser un matériau et le mettre en ceuvre de maniere a obtenir une matrice de
régénération qui sera non seulement tolérée par 1I’organisme mais permettra voire favorisera la
réaction cellulaire appropriée et la régénération tissulaire pour ensuite €tre ¢liminée de
I’organisme, connaitre et maitriser cette réaction cellulaire et particulierement la
différenciation de cellules souches idéalement directement prélevables a partir du patient a

traiter : tels sont les défis a relever afin de parvenir a faire de I’ingénierie tissulaire une réalité.

La réparation des ligaments et plus particuliérement celle du LCA est une des
applications parmi les plus ¢tudiées actuellement dans le cadre de 1’ingénierie tissulaire.
Reposant bien souvent sur la conception de matrices de régénérations textiles et la culture de
cellules souches, I’ingénierie tissulaire du LCA est soumise a un cahier des charges
particulicrement vaste. Outre I’évidente nécessité de biocompatibilit¢ de la matrice de
régénération, celle-ci doit également étre capable de remplir la fonction du LCA au cours de
la reformation des tissus, ce qui implique des spécifications mécaniques bien particulieres. De
plus, elle doit également permettre aux cellules utilisées de la coloniser et de constituer une

structure tissulaire menant a un nouveau ligament fonctionnel.

C’est avec le désir de mener un tel projet qu’est née cette thése, fruit d’une

collaboration entre deux laboratoires montpelliérains :

- le département Biopolyméres Artificiels de 1’Institut des Biomolécules Max
Mousseron (IBMM, UMR CNRS 5247), notamment spécialis¢ dans la synthése et

I’étude de polymeres dégradables pour des applications biomédicales
- le groupe Cellules souches mésenchymateuses et réparation du cartilage de I'unité

Cellules Souches Mésenchymateuses, Environnement Articulaire et

Immunothérapies de la Polyarthrite Rhumatoide (INSERM U844).
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L’objectif de ce projet pluridisciplinaire a été de réunir les compétences en chimie des
matériaux polymeres et en biologie cellulaire de ces deux laboratoires afin de développer un
prototype de matrice de régénération ligamentaire dégradable répondant au cahier des charges
évoqué précédemment et d’employer cette matrice comme support cellulaire pour la
prolifération et la différenciation de cellules souches mésenchymateuses. L’une des
particularités de ce projet a été la volonté d’aborder tous les aspects de I’ingénierie tissulaire
du ligament : la synthése du matériau, sa mise en ceuvre et sa caractérisation, ainsi que
I’aspect biologique comportant notamment les travaux sur la différenciation cellulaire. Afin
de rendre compte des travaux effectués dans le cadre de ce projet, ce mémoire de these

s’articulera en quatre parties.

Le premier chapitre sera une étude bibliographique consacrée tout d’abord aux
ligaments et tendons avec un accent particulier sur les caractéristiques et propriétés du LCA
ainsi qu’a ses techniques de réparation. Aprés avoir présenté les concepts de biomatériaux et
d’ingénierie tissulaire et évoqué deux des principaux polymeéres dégradables utilisés dans le
domaine biomédical, le polylactide et la poly(e-caprolactone), nous ferons un état des lieux

des travaux d’ores et déja décrits dans la littérature sur 1’ingénierie tissulaire du ligament.

Apres avoir détaillé nos méthodes expérimentales dans un deuxiéme chapitre, nous
présenterons les résultats obtenus au cours de ce projet dans deux chapitres distincts. Le
troisiéme chapitre sera tout d’abord consacré au développement et a I’étude de nouveaux
biomatériaux dégradables en vue d’une application pour la régénération ligamentaire.
Plusieurs stratégies y seront décrites : la préparation de copolymeéres a blocs thermoplastiques
a base de polylactide puis la synthése de structures plus originales, des ¢élastomeres
dégradables aux propriétés élastiques améliorées obtenus par réticulation photochimique de

polylactide ou de poly(e-caprolactone).

Enfin, le quatrieme et dernier chapitre traitera du développement et de I’étude d’une
matrice de régénération ligamentaire préparée grace a des techniques de mise en ceuvre
textile a partir de copolymeéres sélectionnés dans la partie précédente. L’étude biologique
menée sur des cellules souches mésenchymateuses et notamment les tests de
cytocompatibilité avec nos matériaux ainsi que les travaux sur la différenciation ligamentaire

constitueront les derniers sujets abordés et 1’aboutissement de ce projet.
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CHAPITRE I : ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE

1. Les ligaments et tendons

1.1. Constitution des tissus

Les ligaments et les tendons font partie des tissus conjonctifs fibreux, les tissus les
plus abondants du corps humain qui, comme leur nom I’indique, ont pour fonction de lier des
parties du corps (respectivement 0s-0s et os-muscle). Dans le cas particulier des ligaments et
des tendons, il s’agit de tissus denses formés d’un réseau cellulaire tridimensionnel de
fibroblastes (parfois appelés respectivement ligamentocytes et ténocytes) qui occupent
environ 20 % du volume tissulaire et sont entourés d’une structure de macromolécules et
d’eau, la matrice extracellulaire (MEC), produite par ces cellules et qui occupe les 80 %

restant.

Ces tissus sont essentiellement constitués d’eau, de différents types de collagénes
(notamment types I, III et V), d’¢lastine, de protéoglycanes qui résultent de la combinaison
d’une protéine et d’un glycosaminoglycane (GAG), et de glycoprotéines. Les quantités
relatives de ces différents éléments varient selon la nature du tissu (ligament ou tendon)
(Tableau I-1) et méme entre les différents ligaments et tendons, par exemple entre le tendon

rotulien et le tendon d’Achille.

Tissus Ligaments Tendons
Fonction liaison 0s-0s liaison os-muscle
Eau 60 — 70 % de la masse humide 60 — 80 % de la masse humide
Collagéne 75 — 80 % de la masse séche 85 — 90 % de la masse séche
dont type I 70 -90 % >95 %
dont type II1 8—-12% <5%
autres types I, V (jusqu’a 12 %), IX, X, XI, XII, XTIV
Elastine <5% 2%
Protéoglycanes ~1% 1-5 %
Glycoprotéines <1%

Tableau I-1 :Composition des ligaments et tendons [7-14]

23




Chapitre I : Etude bibliographique

1.1.1. Cellules constitutives

Les fibroblastes, responsables de la sécrétion et du renouvellement de la MEC en
général et des collageénes en particulier, sont les principales cellules constituant les ligaments
et les tendons ainsi que la plupart des autres tissus conjonctifs. Les fibroblastes sont des
cellules provenant de la différenciation de cellules souches mésenchymateuses (CSM) et
caractérisées par leur morphologie fusiforme due a de longs prolongements cytoplasmiques
(Figure I-1). Leurs dimensions sont généralement comprises entre 20 et 70 um en longueur
et entre 5 et 10 pm en largeur. Le noyau du fibroblaste est lIégerement allongé dans 1’axe de la
cellule tandis que le cytoplasme est caractéris¢é par son abondance en réticulum

endoplasmique rugueux, un appareil de Golgi volumineux et des ribosomes libres [15-17].

—
D
"
-
N~

Figure I-1: Fibroblastes observés en microscopie optique en culture (A) et en coupe histologique de
tendon (B)(extrait de odec.ca et de biodidac.bio.uottawa.ca)

Les fibroblastes sont présents en quantité relativement faible au sein des ligaments et
tendons. Ils sont localisés en rangées allongées et séparées les unes des autres par la MEC et
en particulier par les fibres de collagene auxquelles ils sont liés (Figure 1-2). lls forment ainsi
un réseau cellulaire qui joue un réle important non seulement dans la communication
intercellulaire mais aussi dans les propriétés mécaniques du tissu en renforgant partiellement
le réseau macromoléculaire de la MEC [8, 18]. Les fibroblastes jouent par ailleurs un role
important dans le renouvellement de la MEC (et en particulier des collagénes) en sécrétant
certaines enzymes, les protéinases, qui dégradent les collagénes a remplacer et participent a

I’homéostasie du tissu.
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fibroblaste

fibre de collagéne

<

faisceau de fibres

Figure I-2 : Interaction fibroblastes - faisceaux de fibres de collagene [15]

Dans une bien moindre mesure que les fibroblastes, des chondrocytes sont également
présents dans ces tissus au niveau des insertions osseuses du ligament ou du tendon dans des
zones définies comme du cartilage fibreux (ou fibrocartilage). Il s’agit d’un tissu non
vascularis¢ intermédiaire entre le tissu conjonctif fibreux et le cartilage, un autre tissu

conjonctif spécialisé et riche en fibres de collagenes de type I, IX et XI. Les chondrocytes ont

généralement une morphologie arrondie ou ovale et ont un diamétre compris entre 10 et 40

um (Figure I-3) [16].

Figure I-3 : Chondrocytes observés en microscopie optique en culture (A) et en coupe histologique de
fibrocartilage (B)(extrait de beru.ulg.ac.beet de studyblue.com)
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1.1.2. Matrice extracellulaire

La MEC peut se diviser en deux parties distinctes : la partie fibreuse et la substance
fondamentale amorphe. Cette substance fondamentale fortement hydratée et semblable a un
gel comble I’espace existant entre les fibres, stabilise I’ensemble de la structure et apporte une
résistance en compression au tissu. Elle est essentiellement constituée de GAG et
protéoglycanes (acide hyaluronique, fibromoduline, décorine, lumicane, etc) et de
glycoprotéines (fibronectine, ténascine-C, laminine, etc). On peut souligner le role de la
fibronectine, protéine adhésive qui favorise ’attachement des fibroblastes a la MEC, ou
encore de la ténascine-C, protéine anti-adhésive qui limite I’attachement des cellules a la
fibronectine. Par ailleurs, certaines de ces protéines peuvent également étre présentes dans

I’ensemble de la MEC sous forme soluble [19].

Etant majoritairement constituée de fibres de collagénes et de fibres élastiques, la
fonction de la partie fibreuse est essentiellement mécanique. Vingt-huit types de collageéne
numérotés de I a XXVIII sont actuellement recensés [20]. Les collagénes de type I, III et,
dans une moindre mesure, de type V sont les plus abondants au sein des ligaments et tendons.
Le type I étant plutdt résistant et le type III plutdt élastique, leurs abondances relatives
respectives ont une forte influence sur les propriétés mécaniques finales des tissus. Faisant
partie de la catégorie des collagenes fibrillaires, ces trois types de collagéne sont issus de
I’assemblage spontané (mais stabilisé par 1’action de la lysyloxidase) d’une unité structurale,
la molécule de tropocollagene, elle-méme issue du procollageéne. Le procollagéne est composé
de trois chaines a-polypeptidiques de structure périodique Gly-X-Y (ou Gly est la glycine et
X et Y sont majoritairement la proline et I’hydroxyproline) enroulées les unes autour des
autres pour former une triple hélice (280 nm de long et 1,5 nm de diamétre) d’environ 1000
acides aminés. Aprés sécrétion dans la MEC par exocytose, cette triple hélice terminée par
deux propeptides amino- et carboxy terminaux non hélicoidaux subit une scission de ses
extrémités grace a ’action de procollagéne peptidases, des amino et carboxy protéinases,

conduisant ainsi a la formation du tropocollagéne (Figure 1-4).

Figure I-4 : Structure en triple hélice du tropocollagene (extrait de www.ebi.ac.uk)
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Les collagenes ainsi formés ont la capacité, par auto-réticulation de la lysine, de
s’assembler en fibrilles a striation périodique (plusieurs microns de long et 50 nm de
diametre) qui, bien qu’elles puissent étre issues de collagene de types différents, peuvent a

leur tour s’assembler en fibres mixtes appelées fibres hétérotypiques [21].

I est important de noter que d’autres types de collagénes non fibrillaires (notamment
IX, X, XI, XII et XIV) peuvent également s’intégrer a ces fibres hétérotypiques ou encore
former des assemblages non fibrillaires dans la MEC. Enfin, ces fibres hétérotypiques se
regroupent pour former des faisceaux de fibres primaires puis secondaires voire tertiaires
(chacun entouré d’une membrane appelée endotendon), eux-mémes regroupés pour former le
tissu ligamentaire ou tendineux (entouré¢ d’une autre membrane appelée péritendon) (Figure

I-5).

Endotendon

Faisceau primaire

Fibre de collagéne

Tendon ou ligament
Péritendon

Faisceau secondaire Fibrille de collagéne

Figure I-5 : Structure des ligaments et tendons (extrait de sportscoprsetbienetre.webnode fr )

Si les fibres de collageénes conférent en grande partie leur résistance mécanique aux
ligaments et aux tendons, leur caractere €lastique trouve plusieurs origines [22]. Il provient
tout d’abord de 1’agencement de ces fibres de collagene. Intrinsequement peu extensibles, leur
disposition en rangées parall¢les 1égerement ondulées d’une part (Figure I-1B, Figure I-6A
et B) et en fibres obliques pouvant engendrer des enchevétrements d’autre part (Figure I-6C)

permet en effet une certaine extensibilité de la structure.
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Figure I-6 : Coupes histologiques de tendon (4) et de ligament (B) (extrait de www.db-gersite.com) et
fibres de collagene observées au MEB (C) [22]

La seconde origine de 1’¢lasticité des tissus réside dans les fibres élastiques composées
d’¢lastine et de fibrilline, deux protéines synthétisées par les fibroblastes et assemblées a
I’extérieur des cellules, a proximité de la membrane plasmique. La fibrilline est organisée en
microfibrilles alignées et noyées dans une matrice de molécules d’élastine réticulées entre
elles de manicre covalente (Figure I-7). Le tout constitue une structure semblable a un
matériau composite dont la matrice serait 1’¢lastine et les renforts les microfibrilles de
fibrilline. Cette architecture particuliére ainsi que la réticulation de 1’¢élastine, capable de se

dérouler de facon réversible sous étirement, conférent son ¢lasticité a la fibre élastique ainsi

Ak

[étiremenf} | ’ [r‘el&chemenf]

molécule d'élastine pont de réticulation

-

formée.

A

centre
d'élastine

microfibrilles
~ de fibrilline

Figure I-7 : Structures d'une fibre élastique (A) [23] et de l'élastine (B) [19]
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1.2. Anatomie et propriétés

Dans le cadre de ce projet, nous avons décidé d’orienter nos travaux vers le
remplacement des ligaments et plus particulierement du ligament croisé antérieur (LCA) du
genou. Ce choix a notamment été fait parce qu’il est 'un des tissus les plus fréquemment
endommagés parmi les ligaments et tendons et présente donc un intérét particulier d’un point
de vue clinique et industriel. A ce jour, il est d’ailleurs 1’un des plus étudiés par les différents
laboratoires de recherche. Dans la suite de ce rapport et sauf indication contraire, il sera donc

question du LCA.

1.2.1. Anatomie du genou
Les tendons assurent les liaisons os-muscle tandis que les ligaments sont responsables
des liaisons o0s-0s. Dans le cas du genou (Figure I-8), les liaisons du fémur, os de la cuisse,
avec le tibia et le péroné (ou fibula), os de la jambe, sont principalement assurées par les
ligaments croisés (antérieur et postérieur) et collatéraux (tibial et fibulaire), le tendon rotulien

(liaison rotule-tibia) et le tendon du quadriceps fémoral (liaison rotule-quadriceps).

rotule ou patella
(ici écartée)

mur
\ / +— Tendon rotulien
e —

Fé

Ligament
croisé antérieur

Surface patellaire ou
trochlée fémorale

Ligament croisé postérieur
Condyle fémoral latéral

Ménisque — _
.

Ligament collatéral fibulaire
ou

ligament latéral externe

Fibula
ou péroné Illustration @ 1998 Christy Krames

Figure I-8:Planche anatomique du genou (jambe droite) [24]
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Alors que les tendons assurent la transmission des forces exercées par les muscles et
permettent ainsi les mouvements, les ligaments ont pour fonction de transmettre ces
mouvements et efforts mécaniques entre le fémur et le tibia. Ils garantissent également la
stabilité de ’articulation en limitant sa mobilité et en prévenant les mouvements extrémes afin
de préserver son intégrit¢ anatomique. Chaque tendon et ligament posséde un rdle bien
particulier dans D’articulation du genou. Le LCA s’oppose notamment a la translation
antérieure et a la rotation interne du tibia par rapport au fémur. Le genou possede également
une capacité de rotation axiale (tibia par rapport au fémur) de prés de 55° [25] qui
s’accompagne d’un enroulement des deux ligaments croisés (rotation interne) ainsi qu’une
capacité de flexion-extension correspondant a une rotation limitée a environ 140° dans le

plan sagittal et associée a une amplitude de torsion des faisceaux de fibres périphériques du

LCA d’environ 90° [8].

1.2.2. Anatomie du LCA
Comme leur nom I’indique, les ligaments croisés se croisent au centre du genou alors
qu’ils relient le fémur au tibia, on les qualifie donc de ligaments intra-articulaires. Entourés
d’une membrane synoviale et de liquide synovial, ils constituent a eux deux le pivot central de
I’articulation. Le LCA [7], situé¢ a I’avant du ligament croisé postérieur (LCP), est attaché au
condyle fémoral latéral et descend en direction du plateau tibial vers I’avant et I’intérieur de

I’articulation (Figure I-8, Figure 1-9).

Pouvant mesurer de 26 a 38 mm de long environ pour un diamétre compris entre 7 et
12 mm [25-27], le LCA ne fonctionne en fait pas comme une simple bande fibreuse mais se
divise en deux parties : le faisceau antéromédial (AM) et le postérolatéral (PL) (Figure 1-9).
Cette hypothése, bien qu’adoptée par le plus grand nombre, reste encore sujette a controverse
au sein de la communauté scientifique ; certains affirmant qu’il n’y a pas de preuve d’une
division en faisceaux et d’autres ayant opté pour un découpage en trois faisceaux (AM, PL et
intermédiaire). Cependant, il est généralement admis que le LCA posséde deux bandes de
fonctionnalités différentes : I’extension du genou serait associée a un resserrage du faisceau

PL et a une laxité relative du faisceau AM et inversement lors de la flexion [26].
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Figure I-9 : Anatomie du genou (jambe gauche) avec mise en évidence des faisceaux du LCA (noté ici
ACL) (extrait de ortho.medicine.pitt.edu)

On distingue par ailleurs trois zones de microstructure dans le LCA : la zone
proximale (proche de I’insertion fémorale) fortement cellularisée en chondrocytes, la zone
intermédiaire moins cellularisée (fibroblastes) mais riche en fibres de collagénes de type I et
III, et la zone distale (proche de I’insertion tibiale) dont la structure est proche de celle de la
zone proximale. L’approvisionnement en sang des ligaments croisés se fait principalement par
I’intermédiaire de D’artére géniculée médiane (AGM) issue de D’artére poplitée et par
conséquent de 1’artére fémorale [28, 29]. Malgré cela, seule la zone proximale du LCA est
largement irriguée, la zone distale 1’est beaucoup moins et la zone intermédiaire, riche en
fibres de collageéne est, quant a elle, presque avascularisée. Cette faible vascularisation est
d’ailleurs a 1’origine de la trés faible capacité de cicatrisation du LCA qui, contrairement a
certains tendons par exemple, ne pourra pas guérir spontanément suite a un endommagement.
En revanche, les ligaments et tendons et notamment le LCA sont dotés d’un niveau élevé

d’innervation, ce qui leur confére un réle sensitif reconnu [30].

1.2.3. Propriétés mécaniques du LCA
Les propriétés mécaniques des ligaments et tendons et en particulier du LCA ont été
trés largement étudiées et modélisées depuis de nombreuses années [31, 32]. Malgré tout, ces
propriétés sont particulierement difficiles a établir et restent encore aujourd’hui relativement
mal connues. La caractérisation mécanique se heurte en effet a de nombreux problémes tels
que la morphologie irréguliere du LCA, sa cinématique fortement dépendante du mouvement,

les conditions physiologiques associées (hydratation, température) et la variabilité des
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propriétés en fonction des individus (sexe, age, état de santé, condition physique) et des
méthodes de conservation des tissus avant leur étude. Un certain nombre de comportements

caractéristiques est cependant connu et accepté par la majorité de la communauté scientifique.

Le comportement mécanique du LCA le plus couramment évalué est sans nul doute
son comportement mécanique en traction uniaxiale dans 1’axe de travail du ligament. Lors de
ce genre d’essai effectué a vitesse de déformation constante et en général relativement faible
(on parle alors d’essai statique), la courbe déformation-contrainte présente un profil bien
spécifique (Figure 1-10).

force (M) ou endommagement macroscopique
centrainte (MPa) - .
'

zone phyziclogique

'

Y val
Y e
T endsmmagement mitroziopique
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Fegien : .
—— fibrez déroulées deformation
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Figure I-10 : Courbe déformation-contrainte des ligaments et tendons [33]

Le ligament présente tout d’abord une zone physiologique de faible raideur
correspondant au recrutement et au déroulement progressifs des fibres de collagéne et appelée
"pied de la courbe" (toe region). Certains auteurs [34] estiment que cette zone est divisible en
deux sous-parties, une premiere courte et linéaire (foe region) et une seconde (heel region) qui
constituerait une zone de transition entre la toe region et la région suivante. Celle-ci, la région
linéaire, est caractérisée par une augmentation de la raideur due au fait que les fibres de
collagénes sont entierement déroulées. Elle correspond a I’étirement des fibres constituant le
tissu et a la raideur propre aux collagenes. Cette zone linéaire, dans laquelle le tissu suit la loi
de comportement de Hooke (o = E-g), est d’ailleurs celle qui est utilisée pour déterminer le

module d’Young E du ligament. Enfin, la courbe présente une derniére région de plus faible
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raideur (éventuellement suivie d’une diminution de la contrainte), la zone d’endommagement,
ou les fibres de collagéne rompent les unes aprées les autres jusqu’a conduire a la rupture totale
du ligament. La zone physiologique, c’est-a-dire la zone dans laquelle le LCA travaille dans
des conditions physiologiques normales, se limite théoriquement au pied et a la zone linéaire

de cette courbe de traction.

Les nombreux travaux basés sur de tels tests de traction ont ainsi permis de déterminer
différentes caractéristiques mécaniques du LCA (Tableau 1-2). Ces valeurs sont évidemment
trés fortement dépendantes des conditions du test [27], en particulier de la vitesse de
déformation choisie. La contrainte subie par un ligament aura en effet tendance a augmenter
avec cette vitesse, ce qui traduit la nature viscoélastique de ce tissu. On estime par exemple
que la plupart des ruptures du LCA surviennent dans un domaine de vitesses de déformation

comprises entre 50 et 150 % /s [35].

Propriétés Valeurs

Raideur (N/mm) 111-397
Module d’Young (MPa) 49 - 163
Pied de la courbe (%) 1,5-4.8
Début d’endommagement (%) 7-16
Déformation a la rupture (%) 19 - 36
Force a la rupture (N) 739 - 2300
Contrainte a la rupture (MPa) 13,7 - 36,4

Tableau I-2 : Propriétés mécaniques en traction uniaxiale du LCA humain [36]

Dans le domaine de I’étude biomécanique des ligaments, un article datant de 1984 [37]
fait encore aujourd’hui office de référence. Ses auteurs y présentent une valeur de force a la
rupture de 1725 N qui est citée dans la plupart des articles traitant du LCA. A titre de
comparaison, on estime qu’un LCA supporte chaque année entre 1 et 2 millions de cycles de
300 N et subit régulierement des forces allant de 67 N (montée d’escaliers) ou de 445 N
(descente d’une rampe) a 630 N (jogging) [8, 27, 36].
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L’étude du LCA en traction uniaxiale seule ne suffit pas a décrire complétement son
comportement mécanique, c¢’est pourquoi de nombreuses investigations ont ét¢ menées afin
de mettre en évidence, caractériser, simuler et modéliser son caractere viscoélastique [38-44].
En particulier, des essais de relaxation, de fluage ou de sollicitations cycliques ont été mis a
profit afin d’établir des modeles de comportement de plus en plus complexes et ont
notamment permis de démontrer I’importance des notions d’éducation, de vieillissement, et de
mémoire €évanescente des tissus en tant que matériaux dans 1’étude des ligaments et des

tendons.

1.3. Pathologies et traitements

1.3.1. Généralités
Les tendons et ligaments peuvent étre touchés par diverses pathologies de gravités tres
variables. On consideére aujourd’hui qu’il y a une augmentation globale du nombre de
traumatismes de ces tissus qui serait notamment liée a une pratique sportive croissante d’une
partie de la population d’une part et, a I’amélioration des conditions de cette pratique du sport
(matériel de meilleure qualité qui permet une diminution du nombre de fractures mais
provoque un transfert des traumatismes vers les tendons et ligaments) d’autre part. Parmi les

1ésions les plus fréquentes de ces tissus, on trouve notamment les tendinites et les entorses.

Les tendinites (terme parfois employé par abus de langage pour désigner toute
tendinopathie) sont des pathologies touchant les tendons et faisant intervenir un mécanisme

inflammatoire. On peut les classer en trois catégories selon leur origine :

- les tendinites mécaniques dues a des contraintes répétées et excessives exercées sur
le tendon, il s’agit par exemple des tendinites de traction (souvent associées a la
pratique sportive ou a des taches répétitives), tendinites par frottement (associées a

une inflammation de la gaine synoviale) ou des tendinites par choc ;

- les tendinites d’origine infectieuse, par exemple suite a une migration bactérienne

chez une personne victime d’une carie ou d’un abces des gencives ;

- les tendinites dues a une consommation médicamenteuse (essentiellement des
antibiotiques de la famille des fluoroquinolones) ou a certaines habitudes

alimentaires (hydratation insuffisante, taux ¢levé d’acide urique, abus de sucre...).
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Les entorses (ou foulures) sont, quant a elles, des blessures traumatiques des ligaments
qui surviennent lors d’une sollicitation forcée et excessive d’une articulation. Selon sa gravité,
la blessure consiste en une ¢longation temporaire ou permanente du ligament (éventuellement

accompagnée d’un arrachement osseux) voire en une déchirure partielle ou totale de celui-ci.

Si le tissu possede une capacité de cicatrisation suffisante, ce qui est par exemple le cas
du ligament collatéral tibial (Figure I-8), un processus de guérison spontanée pourra survenir
apres lésion [9, 45]. Ce processus est découpé en trois phases successives : 1’inflammation du
tissu endommagé (intervention des cellules du systéme immunitaire), la phase de réparation
(prolifération des fibroblastes et production de MEC, en particulier de collagéne de type III) et
enfin la phase de remodelage (maturation de la MEC et des tissus, alignement des fibres de

collagene) (Figure I-11).
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Figure I-11 : Les trois phases de la cicatrisation des ligaments et tendons (adapté de [45, 46])

En fonction de la localisation et de la gravité de la blessure, la cicatrisation des tissus
1ésés et la récupération des patients peuvent étre favorisés par différents traitements :
immobilisation de I’articulation ou au contraire exercices physiques, cryothérapie, application

d’anti-inflammatoire ou encore thérapies aux ultrasons ou au laser [45, 46].
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1.3.2. Rupture et réparation du LCA
Comme expliqué précédemment, les cas les plus graves de blessure d’un ligament
conduisent a une rupture partielle voire totale de celui-ci. Dans le cas du LCA, ligament
auquel nous avons choisi de nous consacrer, quatre mécanismes de rupture sont actuellement

recensés (Figure I-12) :

- hypertorsion (varus rotation interne ou valgus rotation externe) du tibia par rapport
au fémur vers I’intérieur ou I’extérieur, blessure souvent liée a la pratique d’un
sport de pivot (changement brutal de direction) ou de ski et éventuellement associée
a une blessure d’un ligament collatéral ;

- hyperextension suite a la contraction du quadriceps, blessure typique du shoot dans
le vide au football ;

- hyperflexion, par exemple suite a une retombée sur la jambe fléchie ou a une
violente contraction du quadriceps pour se relever chez le skieur ;

- choc latéral sur I’articulation, en particulier de 1’extérieur vers I’intérieur.

s\’ 5
7 :

A B C D

A

\

Figure I-12 : Modes de rupture du LCA [39] :hypertorsion (A), hyperextension (B), hyperflexion (C),
choc latéral (D)

Dans le cas d’une rupture d’un ligament tel que le LCA qui est constitué de zones peu
ou pas vascularisées, le tissu n’a pas la capacité de cicatriser, la blessure ne peut donc pas
guérir spontanément. C’est pourquoi aujourd’hui, lorsqu’un médecin juge la reconstruction du
LCA nécessaire chez un patient, il lui faut intervenir chirurgicalement. Au fil des années et
des progres de la médecine, plusieurs stratégies chirurgicales ont ¢ét¢ développées et

pratiquées.
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Si les premicres tentatives de réparation du LCA ont consisté en de simples sutures du
ligament 1¢sé, les techniques opératoires ont rapidement €été orientées vers l’utilisation de
greffes biologiques [2]. Les xénogreffes et allogreffes (respectivement greffes d’origine
animale et d’origine humaine) ne sont aujourd’hui presque plus utilisées en raison des risques
d’infection, de réaction immunitaire et de transmission de maladie qu’elles impliquent.
Malgré les bons résultats obtenus avec les allogreffes [2, 47], celles-ci présentent une
difficulté supplémentaire liée au manque de donneurs et sont essentiellement pratiquées en

seconde intention chez des patients ayant déja subi au moins une greffe autologue.

Les greffes autologues (ou autogreffes) constituent justement le gold standard actuel.
Elles sont aujourd’hui de loin les plus pratiquées pour la réparation du LCA. Elles consistent a
prélever chez le patient blessé, un tendon ou une portion de tendon dans une autre localisation
anatomique et de I’utiliser comme greffon pour remplacer le LCA rompu. Ce greffon est mis
en place au travers de tunnels osseux préalablement percés dans le fémur et le tibia et fixé a
I’aide de vis d’interférence (le plus souvent dégradables) et éventuellement d’autres systémes,
agrafe ou endo-bouton par exemple. Le tiers moyen du tendon rotulien (TR), les tendons de la
patte d’oie (ou tendons du droit-interne et du demi-tendineux, DIDT) et plus rarement le
fascia lata (portion épaisse de 1’aponévrose entourant les muscles de la cuisse) sont les tissus
les plus couramment employés dans ce sens. Ces techniques opératoires qui donnent
d’excellents résultats et portent les noms de Kenneth - Jones (éventuellement Mac Intosh au
TR), DIDT et Mac Intosh au fascia lata permettent évidemment de s’affranchir des
contraintes des autres procédures citées précédemment et présentent 1’avantage d’étre peu
invasives puisque I’implantation du greffon se fait par voie arthroscopique. Néanmoins, elles
peuvent induire une morbidité du site donneur et engendrer des douleurs résiduelles sur ces
mémes sites, en particulier lors de 1’utilisation du TR. Il faut également savoir que méme
apres les 6 a 12 mois nécessaires a la cicatrisation et a la rééducation, le greffon ne remplacera
jamais parfaitement le LCA, notamment en raison d’une diminution de ses propriétés
mécaniques juste aprés I'implantation (cette baisse est atténuée par la suite grace a la
rééducation du patient) et d’une absence de régénération nerveuse (pas de restauration de la

proprioception).

Au cours des années 1970-80, on a également pu assister a un fort développement des
prothéses synthétiques définitives (7ableau I-3) principalement a base de fibres de
polytétrafluoroéthyléne (PTFE), de poly(téréphtalate d’éthyléne) (PET), de polypropyléne

(PP) ou encore de fibres de carbone [48]. Ayant pour objectif de pouvoir pratiquer des

37



Chapitre I : Etude bibliographique

remplacements du LCA permettant une remobilisation immédiate de D’articulation, par
exemple dans le cas des sportifs de haut niveau souhaitant un retour rapide a la compétition, la
communauté scientifique orthopédique (chercheurs et médecins) a mis au point des prothéses
dotées des propriétés mécaniques suffisantes deés I’implantation [47]. A I’époque, rapidement
plébiscités par les chirurgiens, ces ligaments artificiels ont tout d’abord permis d’obtenir de
trés bons résultats mais n’ont malheureusement pas fait 1’objet d’études a long terme
suffisamment rigoureuses et approfondies [1]. Quelques années apres implantation, de trés
nombreux cas de ruptures souvent accompagnées de complications (synovites) sont en effet
survenus. La plupart de ces prothéses ont été confrontées a des problémes d’érosion
provoquant la libération dans la cavit¢ synoviale de particules du ligament artificiel, de
fatigue du matériau a long terme, de mauvaise intégration tissulaire, d’infection, etc. Leur
utilisation a finalement été quasiment abandonnée. Quelques prothéses implantées comme
tuteur de régénération (Ligament Augmentation Device LAD) sont encore employées et
différentes études sont menées (notamment sur le LARS) dans le but d’améliorer la

biocompatibilité¢ et la biointégration du matériau afin de provoquer une recolonisation

cellulaire et une régénération tissulaire aprés implantation [49].

Structure Force de rupture Raideur
Prothese Matériau
textile (Y] (N / mm)
Dacron Stryker PET tissé 3045 420
Leeds-Keio PET tissé 2000 180
Gore-Tex PTFE tressé 5300 322
Proflex PET tressé 4500 280
LARS PET tricoté 2500 - 5000 X
LCA humain X X 739 - 2300 111-397

Tableau 1-3 : Propriétés du LCA humain et de ligaments artificiels [1, 47, 48]

2. Biomatériaux et ingénierie tissulaire

Malgreé toutes les stratégies de réparation du LCA développées au cours des années et
présentées précédemment, de nombreux progreés sont encore possibles : les allogreffes sont
difficiles a trouver et comportent de nombreux risques ; les greffes synthétiques constituent un

échec aux yeux de la plupart des chirurgiens orthopédistes et ne sont pratiquement plus
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employées ; les autogreffes peuvent générer des douleurs et ne peuvent pas étre renouvelées
indéfiniment en cas de rupture apres une premiere ligamentoplastie. La volonté de réussir a
mettre au point la solution idéale a cette problématique ainsi que la naissance et 1’essor de
nouvelles disciplines, I’ingénierie tissulaire et la médecine régénérative, ont donné un nouvel

¢lan a la recherche sur la reconstruction ligamentaire.

2.1. Concepts et définitions

2.1.1. L’ingénierie tissulaire

L’ingénierie tissulaire est un terme qui est apparu officiellement en 1988 [50] et qui
désigne un domaine interdisciplinaire réunissant 1’ingénierie et les sciences de la vie dans le
but de développer des substituts biologiques permettant de rétablir, maintenir ou améliorer
une fonction tissulaire [5, 6, 51]. Ce domaine repose généralement sur I’association de trois
¢léments : les cellules, la matrice et la stimulation. Les cellules sont prélevées sur un étre
vivant, isolées et cultivées in vitro, puis sont ensemencées sur une matrice (ou scaffold) qui
aura un role de support et de guide de régénération des tissus. Cette matrice, constitué¢e de
biomatériaux dans une architecture spécifique, peut éventuellement étre biorésorbable afin de
laisser place, a mesure qu’elle se dégrade, aux néotissus formés. Enfin, les stimulations (en
particulier chimiques, biochimiques et mécaniques au sein d’un bioréacteur) appliquées a la
matrice et aux cellules permettent d’induire certaines réactions, par exemple une
différenciation ou une spécialisation des cellules afin que celles-ci adoptent un phénotype
particulier ou encore une éducation mécanique du matériau constituant la matrice [52]. La
matrice ensemencée ou les tissus régénérés qui en résultent peuvent finalement étre implantés

chez le patient (Figure I-13).

L’ingénierie tissulaire présente de nombreux avantages. Elle contourne par exemple les
problémes de manque de donneurs d’organes et de rejet immunitaire puisque ce sont
idéalement les cellules mémes du patient qui sont utilisées pour la régénération tissulaire.
L’utilisation de matériaux biorésorbables destinés a étre éliminés de 1’organisme évite le
probleme du devenir du matériel : contrairement aux prothéses ligamentaires évoquées
précédemment, il n’est pas nécessaire que ces matériaux conservent leurs propriétés
mécaniques tout au long de la vie du patient et ils ne risquent pas de causer de pathologies

liées a I’érosion et a la libération de particules dans le corps a long terme.
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L’ingénierie tissulaire n’est pas pour autant une stratégie que 1’on peut mettre en place
sans difficultés. Les cellules utilisées sont parfois particulierement délicates a prélever ou a
cultiver in vitro, leur prélevement peut impliquer une intervention chirurgicale qui n’est pas
anodine. Les stimulations a mettre en ceuvre pour obtenir la réponse cellulaire souhaitée
peuvent étre tres difficiles a déterminer. Enfin, la conception de la matrice de régénération est
soumise a un cahier des charges parfois trés lourd : biocompatibilité, biorésorbabilité,
cinétique de dégradation adaptée, propriétés mécaniques proches de celles des tissus natifs...
Réparer ou régénérer des tissus grace a I’ingénierie tissulaire demande une connaissance de

domaines trés différents (sciences des matériaux, biologie cellulaire, médecine) et

I’ajustement de trés nombreux parametres.
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Figure I-13 : Principe général de l'ingénierie tissulaire [53]

2.1.2. Les biomatériaux
Le développement de I’ingénierie tissulaire repose donc notamment sur les matériaux
utilisés. La notion de biomatériau a été officiellement définie puis mise a jours lors des
conférences de Chester de la Société Européenne des Biomatériaux (European Society for
Biomaterials) en 1986 et 1991. Cette définition est aujourd’hui généralement admise par la

communauté scientifique : un biomatériau est "un matériau non vivant utilisé dans un
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dispositif médical et con¢u pour interagir avec des systemes biologiques, qu’il participe a la
constitution d’un appareillage a visée diagnostique ou a celle d’un substitut de tissu ou
d’organe, ou encore a celle d’un dispositif de suppléance (ou d’assistance) fonctionnelle".
Cette définition n’est cependant pas figée et reste sujette a discussions et modifications
comme en témoigne celle proposée par Williams en 2009 : "un biomatériau est une substance
qui a été congue pour prendre une forme qui, seule ou dans le cadre d’un systeme complexe,
est utilisée pour diriger, par le controle des interactions avec des éléments de systemes
vivants, le déroulement de toute procédure thérapeutique ou diagnostique, dans la médecine

humaine ou vétérinaire"[54].

L’utilisation de plus en plus intensive de biomatériaux a naturellement mené a la
définition d’un certain nombre de nouvelles notions, a commencer par celle de
biocompatibilité. La biocompatibilité caractérise la tolérance du milieu biologique receveur
vis-a-vis du biomatériau, c’est-a-dire la capacité de I’hote a ’accueillir sans effet néfaste. Il
s’agit non seulement des effets du biomatériau sur 1’organisme (définition essentiellement
négative : le matériau ne doit pas €tre cytotoxique, immunogeéne, mutagene, carcinogene,
tératogene, thrombogene, etc.) mais aussi des effets de I’organisme sur le biomatériau (le
matériau ne doit pas étre dégradé ou altéré au détriment de ses propriétés et de la fonction
qu’il doit assurer ou en générant des résidus toxiques). La biocompatibilité a également été
définie au cours des conférences de Chester comme "la capacité d’'un matériau a induire une
réponse appropriee de [’hote dans une application spécifique". On comprend alors que la
notion est plus complexe qu’elle n’y parait au premier abord et en engendre une nouvelle : la

bioactivité du biomatériau.

Contrairement a la biocompatibilité qui pourrait sous-entendre une simple inertie du
biomatériau dans son environnement, la bioactivit¢ implique une interaction entre eux : le
matériau peut interagir avec les cellules et tissus de I’hote (par exemple limiter voire
empécher 1’adhésion cellulaire dans le cas d’un treillis de correction des hernies [55] ) ou
induire des réactions biologiques particuliéres (un fil de suture résorbable induit notamment
une réaction inflammatoire qui participe a la résorption du matériau). La biofonctionnalité
désigne quant a elle la capacité du biomatériau a remplir la fonction pour laquelle il a été
congu pendant toute sa durée d’utilisation. Elle est liée a ses différentes caractéristiques
intrinséques ou découle de sa mise en forme : propriétés physico-chimiques, mécaniques et
thermiques, dégradabilité et stabilité¢ (vis-a-vis des procédés de stérilisation, de la corrosion,

de I’hydrolyse...), morphologie, validité, efficacité, conformité, etc.
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2.2. Catégories et applications des biomatériaux

L’homme tente depuis des millénaires d’utiliser les matériaux dont il dispose pour
guérir ses blessures. On sait aujourd’hui que dans la Chine ancienne et chez les Aztéques, I’or
¢tait utilisé en dentisterie. Des prothéses de mains, pieds et orteils faites de bois et de cuir
datant de ’Egypte ancienne ont également été retrouvées (Figure I-14), ainsi que des traces
de réparation dentaire avec de la nacre ou de remplacement de 1’ceil avec de la pierre dans des

vestiges mayas du Honduras [56].

Les différents biomatériaux employés peuvent étre class€s en quatre catégories selon
leur nature : les matériaux métalliques (métaux et alliages), les céramiques, les matériaux

d’origine naturelle et les polymeres synthétiques.
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Figure I-14 : Prothese d'orteil découverte en Egypte prés de Louxor [57]

2.2.1. Biomatériaux métalliques

Les métaux et alliages métalliques figurent parmi les premiers a avoir été utilisés
comme biomatériaux dans des implants. Exception faite du titane qui est doté d’une tres
bonne biocompatibilité et est largement employé dans les prothéses orthopédiques, les
biomatériaux métalliques se trouvent rarement a 1’état pur mais plutdt sous forme d’alliages.
Les différents alliages a base d’acier ont également été trés présents en orthopédie, par
exemple dans les vis et plaques d’ostéosynthése non résorbables. Enfin, I'un des alliages a
application biomédicale les plus populaires ces derni¢res années est le nitinol, alliage de
nickel et de titane qui a la particularit¢ d’€étre un matériau a mémoire de forme en plus d’étre
résistant a la corrosion et d’étre visible en radiologie et par IRM. Ces propriétés en font un

matériau de choix pour la fabrication d’accessoires orthodontiques et de prothéses vasculaires
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(stents). L’emploi des biomatériaux métalliques reste malgré tout limité par les risques de

corrosion qui peut survenir a long terme et des réactions immunitaires qui en résultent.

2.2.2. Biomatériaux céramiques

Les céramiques, matériaux essentiellement inorganiques et non métalliques
caractérisés par des températures de fusion élevées, une inertie chimique (résistance a la
corrosion) et un comportement mécanique rigide et fragile, sont également présentes dans de
nombreuses applications biomédicales. L’alumine et la zircone (oxydes d’aluminium et de
zirconium) sont par exemple des céramiques bioinertes (non résorbables) résistantes a 1’usure
qui sont utilisées dans les tétes des prothéses de hanche ou elles ont un réle principalement
mécanique. D’autres céramiques comme 1’hydroxyapatite et le phosphate tricalcique 3 sont au
contraire biorésorbables. Constituants naturels de 1’0s, ils ont des propriétés ostéoconductrices
(leur contact favorise la repousse osseuse) et présentent un intérét tout particulier en tant que
substituts osseux ou ciments de comblements dentaires et osseux. Néanmoins, leurs
mécanismes de dégradation sont mal connus et leur synthése (en particulier pour 1’obtention
de structures poreuses) est mal maitrisée, ce qui constitue encore aujourd’hui un frein a leur

utilisation.

2.2.3. Biomatériaux d’origine naturelle
Les matériaux d’origine naturelle (dont de trés nombreux polysaccharides et dérivés)
ont tout naturellement attiré 1’attention des chercheurs en quéte de matériaux biocompatibles.

Parmi ceux-ci on trouve notamment :

- le collagene, constituant naturel de la MEC, est trés présent dans les applications
biomédicales (cosmétologie, chirurgie esthétique, systémes de libération de
médicament, ingénierie tissulaire, etc.) en particulier en raison de ses propriétés
hémostatiques et mécaniques [58, 59] ;

- la cellulose (polymeére naturel le plus abondant sur terre) et ses dérivés sont des
polysaccharides largement employés dans des applications biomédicales y compris
dans la conception de matrices d’ingénierie tissulaire [60] ;

- la chitine et son dérivé le chitosane (obtenu par désacétylation), polysaccharides

aminés principalement extraits d’exosquelettes de crustacés (la chitine est le
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deuxiéme polymere naturel le plus abondant) sont appréciés pour leurs propriétés
antibactériennes et utilisés dans des applications de chirurgie reconstructrice (peau
artificielle) [61] ;

- les fucanes et carraghénanes, polysaccharides extraits d’algues trés répandus dans
les hydrogels [62, 63] ;

- le corail, de composition assez proche de celle de I'os, est utilis¢ pour la

reconstruction ou le remplacement osseux [64].

Ces matériaux présentent néanmoins quelques inconvénients tels que des risques

importants d’infections et de réactions immunitaires.

2.2.4. Biomatériaux polyméres synthétiques
Les polymeres synthétiques sont trés certainement la classe de biomatériaux la plus
vaste et la plus répandue. Leur trés grande variété offre de nombreuses possibilités en ce qui
concerne leurs propriétés (chimiques, thermiques, mécaniques, dégradabilité, etc.) et par
conséquent leurs applications. Nous distinguerons ici les polymeres biostables (non
résorbables) destinés aux implantations permanentes ou nécessitant une explantation, des

polymeres biorésorbables destinés aux applications temporaires.

Les polymeéres biostables (Tableau I-4) appartiennent a différentes familles et
possédent chacun des propriétés caractéristiques qui les rendent adaptés a des applications
spécifiques. Le PE qui est chimiquement inerte et peut étre synthétisé avec des masses
molaires tres variées (low density PE, high density PE, ultra high density PE) est utilisé dans
des prothéses orthopédiques ou sous forme textile pour des fils de suture. Le PMMA,
transparent et mécaniquement résistant, est également employé en orthopédie mais aussi dans
des implants oculaires. Le PTFE est dot¢ d’une importante inertie chimique et de propriétés
antiadhésives qui en font un polymeére apprécié pour la fabrication de protheéses textiles
vasculaires ou de correction des hernies. La consistance des silicones peut étre modulée par le
choix de la nature des substituants R liés au silicium, le PDMS est par exemple utilis¢ comme

gel dans les prothéses mammaires.
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Tableau I-4 : Exemples de biomatériaux polymeres biostables
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Tableau I-5 : Principaux polyesters aliphatiques
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Les polymeres synthétiques biorésorbables sont au contraire des polymeéres ayant la
capacité a se dégrader et dont on sait que les produits de dégradation peuvent étre ¢liminés par
I’organisme (par métabolisation ou par filtration rénale). Depuis les années 1960, leur
utilisation dans le domaine de la santé s’est largement popularisée puisqu’ils permettent la
conception de prothéses a usage temporaire et notamment de supports de régénération pour
I’ingénierie tissulaire [65]. Parmi eux, la classe la plus notable est celle des polyesters
aliphatiques (Tableau 1-5), polymeres hydrophobes formés de motifs liés entre eux par une
liaison ester et comprenant a la fois des polymeres produits par voie bactérienne comme les
poly(B-hydroxyacides) et des polymeres obtenus par ouverture d’hétérocycles ou par
polycondensation d’hydroxyacides ou de diacides et de diols [66-68]. Trois d’entre eux, le
PLA, le PGA et la PCL, sont particulierement utilisés dans les applications biomédicales en
raison de leur biocompatibilité (ils sont approuvés par la FDA) et de la variété de propriétés
qu’ils permettent d’obtenir en fonction de leur structure chimique, de leur masse molaire et de

leur cristallinité.

2.3. PLA et PCL : synthése et propriétés

Comme expliqué précédemment, le PLA et la PCL figurent parmi les polyesters les
plus répandus pour les applications médicales parmi les polyesters aliphatiques. Dans cette

section sont décrites leurs méthodes de synthese, et leurs propriétés.

2.3.1. Synthese
Ces polymeéres peuvent étre obtenus par deux voies de synthese différentes : la
polycondensation et la polymérisation par ouverture de cycle (POC) [68]. La
polycondensation ne permet cependant d’obtenir que des masses molaires relativement
faibles. De ce fait, il est généralement nécessaire de compléter ce type de polymérisation par
des réactions de couplage afin d’obtenir des polymeres dotés de propriétés mécaniques
raisonnables [69]. Pour obtenir des masses molaires €levées, une POC du lactide pour le PLA

(Figure I-15) et de I’e-caprolactone pour la PCL (Figure I-16) lui est donc préférée.
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COOH COOH POC
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Figure I-15 : Syntheses et structures du PLA

Dans le cas du PLA, il est intéressant de noter la possibilité de faire varier la
stéréochimie du polymeére grace a la stéréochimie des monomeres utilisés comme le L-lactide
(L-LA) et le D-lactide (D-LA). Le PLA résultant pourra étre constitué uniquement de motifs
L-LA, D-LA ou des deux, on pourra alors parler respectivement de poly(L-lactide) PLLA, de
poly(D-lactide) PDLA ou de poly(D,L-lactide) (PDLLA). Il existe une nomenclature quant a
I’appellation de ces différents stéréocopolymeres [70]: un PLA sera désigné PLA ou x

représente le pourcentage d’unités L-LA le constituant.
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n=4 : g-caprolactone (s-CL)

Figure I-16 : Polymérisation par ouverture de cycle de lactones

Pour les deux polymeéres, la POC peut étre amorcée par trois types de mécanismes :
cationique, anionique et coordination/insertion. Dans la pratique, les synthéses par voie
cationique et par voie anionique sont confrontées a de nombreuses réactions secondaires de

transestérifications inter- et intra-moléculaires et le mécanisme coordination/insertion (POCI)
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est majoritaire. Celui-ci s’opére par amorcage a I’aide de composés protiques (essentiellement
des alcools) et de dérivés organométalliques comme catalyseurs tels que, dans le cadre des
réglementations strictes appliquées dans le domaine médical, ’octanoate d’étain (2-éthyl
hexanoate d’étain) ou le lactate de zinc, tous deux approuvés par la FDA. L’octanoate d’étain
est actuellement le catalyseur le plus employé, notamment en raison de son efficacité. Ce type
de polymérisation est le plus souvent réalis€¢ en masse, sous vide et a des températures
comprises entre 110 et 150 °C. Les mécanismes de la polymérisation POCI ont été largement
étudiés, ce qui n’empéche pas certains points mécanistiques de faire encore aujourd’hui

I’objet de débats [71-73].

2.3.2. Propriétés
Les propriétés du PLA et de la PCL (Tableau I-6), en particulier thermiques,

mécaniques et de dégradation, sont fortement liées a différents parametres.

Dans le cas du PLA, ces propriétés sont essentiellement dépendantes de la cristallinité
du polymeére et par conséquent de sa masse molaire et de sa stéréochimie. Le PLA est en effet
un polymere dont la cristallinité varie trés fortement en fonction de sa teneur en motifs
stéréoisomeres : le PLA (o est par exemple semi-cristallin avec une température de fusion (Ty)
d’environ 170°C tandis qu’a partir d’environ 12 % de motifs D-LA, on estime que le PLA est
totalement amorphe [74]. L’augmentation de la cristallinit¢ du PLA en fonction de sa
composition énantiomérique va se traduire mécaniquement par une augmentation du module
d’Young, de la limite d’¢lasticité et de la contrainte de rupture (E, oy, et 6;) mais aussi par une
diminution des déformations élastique et de rupture (g, et g). L’augmentation de la
cristallinité s’accompagne par ailleurs d’une augmentation de 1’hydrophobie du polymeére ce

qui aura des conséquences sur sa cinétique de dégradation comme cela sera évoqué plus tard.

Le deuxiéme facteur influant fortement sur les propriétés de ces polymeres est la
masse molaire. Plus celle-ci est élevée et moins les chaines macromoléculaires seront mobiles
et moins elles auront la capacité a former des structures cristallines stables : ’augmentation de
la masse molaire se traduira donc par une diminution de la cristallinité. Pourtant, elle aura sur
les propriétés mécaniques des conséquences similaires a celles d’une cristallisation

importante, c’est-a-dire une augmentation de E, o, et 6; et une diminution de ¢, et & [75-77].

49



Chapitre I : Etude bibliographique

Dans le cas de la PCL (7Tableau I-6), malgré I’absence de carbone asymétrique, la
cristallinité est un facteur ayant une forte influence sur les propriétés du polymeére mais c’est
avant tout la masse molaire qui régit ces propriétés. La PCL est également un polymeére semi-
cristallin dont la cristallinit¢é diminue tandis que sa masse molaire augmente (taux de
cristallinité de 80 % avec une masse molaire 5 000 g/mol et de 45 % pour 60 000 g/mol) [76].
La PCL est globalement plus souple que le PLA et peut donc s’avérer plus intéressante pour

des applications nécessitant une certaine ¢€lasticité. La PCL est par ailleurs plus hydrophobe et

plus cristalline que le PLA, ce qui lui confére une dégradation plus lente.

Propriétés mécaniques Propriétés thermiques
Polymeéres
E (MPa) | o, (MPa) Tg (°C) Tf (°C)
PLA o0 3 600 54465 159 a 181
PLAg; s 3400 46 1,6 X
< PLAs 3300 46 3,2 X
A 50 a 60
PLA62’5 2 800 41 2,9 X
PLAs 3200 48 8,7 X
PCL
400 16 80
2 44 000 g/mol . .
O -62 a -60 57 a64
A PCL
549 20 576
200 000 g/mol

Tableau 1-6 : Propriétés thermiques et mécaniques du PLA et de la PCL [74-76, 78-80]

2.3.3. Dégradation
La dégradation est une notion importante dans le cadre de I'utilisation de polymeres
comme le PLA et la PCL. Cette dégradation est essentiellement hydrolytique mais aussi, dans
une bien moindre mesure, enzymatique [81]. La dégradation hydrolytique s’effectue par
hydrolyse des liaisons esters. Pour le PLA et la PCL, elle conduit a la formation respective
d’acide lactique et d’acide 6-hydroxyhexanoique qui ont 1’avantage d’étre des métabolites,
c’est-a-dire des produits naturellement présents dans 1’organisme, ce qui assure leur

excellente biocompatibilité.
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La dégradation hydrolytique [82-84] de ces polymeéres se fait selon un processus bien

précis : les molécules d’eau pénetrent tout d’abord dans le matériau entrainant un gonflement

di a la prise d’eau et déclenchent la dégradation chimique qui s’accompagne d’une

diminution de

la masse molaire. Surviennent ensuite une diminution des propriétés

mécaniques et finalement une perte de masse par diffusion des oligoméres hors de la matrice

polymere (Figure I-17).
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Figure I-17 : Evolution des propriétés d’un polymere au cours de la dégradation hydrolytique [85]
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Figure I-18 : Modes de dégradation des polymeéres dégradables : érosion en surface (a), dégradation

en masse (b), et dégradation en masse avec autocatalyse (c) [85]
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Cette dégradation peut s opérer soit en surface (de manicre hétérogéne) soit en masse
(de maniere homogene) (Figure I-18). Dans le cas du PLA, I’érosion est en théorie
essentiellement homogene, les scissions de chaines au cceur du matériau et ’apparition de
groupements carboxyle ont néanmoins tendance a provoquer une autocatalyse acide du
phénomeéne de dégradation et par conséquent a accélérer le processus au sein du matériau par

rapport a la surface [85-88].

En conclusion, le développement et I’utilisation des biomatériaux ont connu un essor
important ces dernieres décennies. Un intérét particulier a ét¢ port¢ au PLA et a la PCL,
polyesters aliphatiques dégradables particuliérement prisés pour leur biocompatibilité et pour
le large éventail de propriétés qu’ils permettent d’obtenir. La nécessité¢ de développer des
supports de régénération dégradables fait d’eux des matériaux de choix pour I’ingénierie
tissulaire qui est une discipline en pleine expansion. Les progrés dans ce domaine et
I’existence de tels matériaux dégradables ont conduit de nombreux chercheurs a se pencher
sur des solutions alternatives aux techniques chirurgicales actuelles pour la réparation et
surtout la régénération des ligaments en général et du LCA en particulier. Les deux
prochaines parties de cette étude bibliographique sont consacrées a ces recherches, aux

matrices de régénération d’une part et aux aspects cellulaires et tissulaires d’autre part.

3. L’ingénierie tissulaire du ligament

La conception d’une matrice de régénération tissulaire repose sur deux aspects
essentiels : le ou les matériaux qui la constituent et la mise en forme que I’on choisit de leur
conférer. Le role de la matrice obtenue est double : elle doit non seulement permettre et guider
la colonisation cellulaire et la reconstitution des tissus mais aussi assurer la fonction du tissu a
remplacer (en particulier mécanique) le temps que celui-ci se reforme et puisse 1’assurer lui-
méme. Idéalement, il faudrait également que la régénération tissulaire et la dégradation de la
matrice se produisent avec des cinétiques similaires afin que le tissu prenne progressivement
le relais du matériau. Ce résultat est évidemment trés difficile a obtenir voire utopique dans la
mesure ou la dégradation est généralement mal maitrisée et la formation des tissus dépend
fortement des caractéristiques de la matrice. Néanmoins, il est nécessaire de mettre au point
un support de régénération qui, tout en étant pourvu des caractéristiques inhérentes aux
biomatériaux pour l’ingénierie tissulaire (biocompatibilité, biorésorbabilité), sera doté de

propriétés mécaniques proches de celles du ligament (cf. § 1.1.2.3) [89-94].
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Lorsque I’on dispose de la bonne matrice de régénération, le deuxiéme facteur a
maitriser est 1’aspect cellulaire. L’objectif final étant la recolonisation cellulaire et la
régénération des tissus, il est nécessaire d’apporter a ce support de reconstruction la source
cellulaire qui permettra d’obtenir un nouveau ligament. Il est également important que ce
néoligament soit fonctionnel, ce qui ne sera possible que si les cellules ensemencées
possedent les phénotypes adaptés. Le choix du type cellulaire et des conditions de culture sera

donc crucial pour la reformation des tissus.

Dans cette partie sont tout d’abord évoqués les deux aspects matériaux et mise en
forme (architecture) dans le cadre de 1’ingénierie tissulaire du ligament puis les deux aspects
concernant la biologie cellulaire, c’est-a-dire les types de cellules utilisés pour la régénération

du ligament et les éventuelles conditions de culture et types de stimulation associés.

3.1. Les matériaux des matrices de régénération

Les matériaux employés pour la conception de matrices de régénération ligamentaire
s’inscrivent dans trois catégories : les matériaux biologiques, les polymeres d’origine

naturelle et les polymeres synthétiques biorésorbables.

3.1.1. Matériaux biologiques

Les matériaux biologiques décellularisés composés de MEC provenant de mammiferes
peuvent apparaitre comme le choix le plus naturel comme supports de régénération du
ligament [95]. Leur composition et leur structure (en particulier collagénique) proches de
celles du tissu ligamentaire offrent en effet une structure naturellement adaptée. Les supports
biologiques les plus répandus dans le cadre de la régénération du ligament proviennent du
derme, du péricarde et surtout de la sous-muqueuse de ’intestin gréle (SIS). IIs sont le
plus souvent d’origine humaine, bovine, porcine ou équine. L’utilisation de tels supports
repose sur 1’application de certains traitements a ces tissus qui constituent en fait des greffes
allogéniques ou xénogéniques : la décellularisation, la réticulation et la stérilisation [96]. Le
but du processus est de nettoyer le tissu de tous ses constituants non collagéniques, en
particulier les cellules et toutes traces d’ADN, afin d’éviter les réactions immunitaires tout en

préservant la structure de collagene.
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Les matrices tirées de péricardes restent encore rares pour ce type d’applications. Les
matrices de derme ont jusqu’a maintenant €té principalement utilisées pour la réparation des
tendons de la coiffe des rotateurs (ensemble musculo-tendineux situé au niveau de
I’articulation de I’épaule) [97] ou du tendon d’Achille [96], grice notamment aux matrices
commercialisées sous les noms de Graftjacket®, Zimmer® ou BioBlanket®. Dans cette
application, le Graftjacket semble présenter les meilleures propriétés mécaniques et n’a pas
provoqué de réaction inflammatoire chez les patients opérés. Certaines études mettent
cependant en évidence un nombre non négligeable de déchirures récurrentes suite a
I’opération [98, 99]. Le Zimmer et le Bioblanket semblent quant & eux induire douleurs,

déchirures et réactions inflammatoires [96] et nécessitent des études plus approfondies.

Les matrices de SIS, en particulier les prothéses d’origine porcine commercialisées
Restore”™, sont également utilisées pour le traitement des tendons de la coiffe des rotateurs
avec des résultats intéressants mais certaines études ont révélé des réactions inflammatoires
chez les patients greffés [97, 100]. De plus, des essais in vivo ont été menés sur la réparation
de certains ligaments du genou au moyen de ce type de matrice. L’utilisation de SIS pour la
réparation du ligament collatéral tibial chez le lapin [101, 102] a permis d’obtenir une
amélioration morphologique, mécanique et moléculaire par rapport aux sujets simplement
suturés. Dans les deux cas, les propriétés mécaniques restent cependant largement inférieures
a celles du ligament natif (modules d’Young respectifs de 387 et 291 MPa contre 1142 MPa
pour le tissu natif). Enfin, des matrices de SIS canine implantées sur des lapins en association
avec un traitement de plasma enrichi en plaquettes pour remplacer des LCA rompus [103] ont
montré une bonne intégration osseuse dans les tunnels d’insertion mais une importante
diminution des propriétés mécaniques 8 semaines apres implantation. Une étude comparative
menée entre des autogreffes de tendon rotulien et des matrices de SIS porcine pour la
réparation de LCA de chévre [104] a mis en évidence une réponse inflammatoire provisoire
au cours des premiers mois aprés implantation ainsi que des évolutions des propriétés
mécaniques trés différentes : la force de rupture des autogreffes a augmenté de 253 a 879 N
apres 12 mois tandis que celle des matrices de SIS a diminué de 721 a 293 N aprés 3 mois

pour ensuite augmenter jusqu’a 706 N au bout de 12 mois.

La stratégie consistant a employer des tissus biologiques comme matrice de
régénération ligamentaire constitue une solution intéressante pour les chirurgiens puisque
nombre de produits aujourd’hui commercialisés permettent de faciliter [’opération en

comparaison avec une autogreffe qui nécessite une intervention en deux étapes (prélévement
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du greffon et implantation). Les propriétés mécaniques de ces tissus restent cependant
majoritairement inférieures a celles des ligaments et tendons voire insuffisantes pour les
remplacer [96]. De plus, ces matériaux biologiques sont actuellement 1’objet d’une
controverse dans la mesure ou I’efficacité de leur décellularisation est parfois mise en doute
[105], la présence d’ADN résiduel pouvant étre responsable de réactions inflammatoires

observées chez certains patients.

3.1.2. Polymeéres d’origine naturelle
Les polymeéres d’origine naturelle apparaissent ¢galement comme un choix immédiat
dans la quéte de matériaux mimant la structure naturelle d’un ligament et ses propriétés.

Parmi eux, la soie et le collagéne ont connu un succes tout particulier.

Le collagéne est un choix évident puisqu’il est le composant naturel majoritaire du
ligament apres 1’eau et le support des fibroblastes. Il présente par conséquent des propriétés
mécaniques et de biocompatibilité tout a fait intéressantes pour une application ligamentaire.
Pouvant étre extrait et purifié a partir de tissus conjonctifs, des recherches ont été menées des
les années 1990 sur I'utilisation de collagéne bovin extrudé dont les fibres étaient agencées
parallelement. La croissance tissulaire n’a pas été aussi favorisée qu’espéré et les implants ne
sont pas parvenus a regagner des propriétés mécaniques suffisantes [106, 107], probablement
en raison d’une dégradation trop rapide. Pour ralentir sa cinétique de dégradation et
augmenter sa résistance mécanique, une solution consiste a faire réticuler le collageéne, que ce
soit par voie chimique, physique ou encore enzymatique [108, 109]. Dans les ligaments natifs,
il existe en effet des ponts de réticulation au sein de la structure collagénique qui permettent
d’accroitre sa résistance en tension. Les trois types de réticulation naturelle les plus présents
sont [’hydroxylysinonorleucine (HLNL), la dihydroxylysinonorleucine (DHLNL) et
I’histidinohydroxymerodesmosine (HHMD) [14]. Dans la mesure ou il est difficile de
reproduire ce genre de structure naturelle, les agents de réticulation chimique les plus
couramment utilisés sont le glutaraldéhyde, le formaldéhyde, les époxydes, les carbodiimides,
les azotures et le diisocyanate d’hexaméthyléne [110-113]. Bien qu’ils permettent une nette
amélioration des propriétés mécaniques, ces agents de réticulation présentent 1’inconvénient
principal d’étre des composés toxiques. Des améliorations mécaniques notables ont également
€té obtenues avec un dicatéchol, 1’acide dihydroguaiarétique (NDGA) mais la

biocompatibilit¢ des structures obtenues n’a pas encore ¢ét€¢ démontrée [108, 114].
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L’utilisation de méthodes physiques de réticulation permet en revanche de s’affranchir de
composés toxiques. Ces traitements physiques comme le traitement thermique DHT
(dehydrothermal treatment) [115, 116] ou I’irradiation UV (éventuellement en présence de
glucose [117] ou de colorant comme le vert de méthyléne [111] ) induisent une réticulation
plus restreinte et peuvent par ailleurs provoquer une fragmentation partielle des chaines de
collagéne [118], réduisant ainsi le gain en termes de propriétés mécaniques. De maniére plus
anecdotique, des travaux menés avec des extraits de plante (Myrica rubra) ont montré
I’existence de mécanismes enzymatiques de réticulation du collagene. Des exemples de
résultats obtenus avec différentes techniques de réticulation du collagéne sont présentés dans

le Tableau I-7.

Origine du collagéne | Réticulation | E (MPa) | o, (MPa)

Glutaraldéhyde
Derme bovin
DHT 170 31 18
Tendon bovin feetal NGDA 582 91 10
Tendon d’Achille bovin Carbodiimide 485 50 non
déterminé
Tendon bovin Myrica rubra 23 28 15

Tableau I-7 : Propriétés mécaniques de fibres de collagene de type I aprés réticulation [109]

Grace aux différentes stratégies existantes, plusieurs modeles de régénération du
ligament a partir de gel et/ou de fibres de collagéne ont ét¢ proposés [110, 118, 119]. En
dehors de quelques rares travaux conduits sur des structures textiles présentant des propriétés
mécaniques intéressantes [113, 114, 120], la majorité des produits développés ne possedent
pas de propriétés mécaniques suffisantes ou nécessitent des études plus approfondies, en
particulier aprés ensemencement de cellules et aprés dégradation. Malgré 1’attrait offert par sa
biocompatibilité, les principaux inconvénients du collagéne résident donc dans ses propriétés
mécaniques inadaptées notamment liées a sa cinétique de dégradation trop rapide et dans son
caracteére parfois immunogene di a son origine animale. L’utilisation du collagéne se heurte

de plus a une grande variabilité de ses propriétés inhérente a son origine naturelle.
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La soie est I’autre polymeére naturel privilégié par la communauté scientifique dans le
domaine de I’ingénierie tissulaire du ligament. La soie est un matériau fibreux d’origine
animale. Elle est notamment sécrétée par les araignées et par les chenilles de certains
papillons mais est produite de maniere industrielle a partir du ver a soie (chenille du bombyx
du mdrier) ou du ver a soie Tussah. La structure grossiere de la soie, matériau essentiellement
protéique, consiste en deux filaments de fibroine (semi-cristalline) entourés d’une gaine de
séricine (amorphe) [121-123]. La séricine étant aujourd’hui soupgonnée d’étre une protéine a
caractére immunogene et a 1’origine de réactions allergiques [124], la plupart des applications
médicales de la soie nécessitent 1’élimination de la gaine de séricine (aussi appelée gres),
grace a des procédés thermochimiques comme le décreusage [125, 126]. La soie peut
¢galement étre utilisée sous sa forme régénérée, c’est-a-dire aprés application d’un procédé de
dissolution-resolidification afin d’éliminer ses défauts ou son hétérogénéité dus a son origine

naturelle [127].

Soie du Bombyx mori (avec séricine) 5al12
Soie du Bombyx mori (sans séricine) 15a17 610 2 690 4al6
Soie d’araignée 11a13 8752972 17a18
Tendon 1,5 150 12

Tableau I-8 : Propriétés mécaniques de la soie [121]

Tout l'intérét de la soie réside dans ses propriétés mécaniques exceptionnelles
(Tableau I-8) et dans sa cinétique de dégradation qui 1’ont rendue populaire dans la
fabrication de fils de suture [8]. On estime en effet que la dégradation protéolytique in vivo
cause la perte de I’intégrit¢é mécanique des fibres de soie apres un an et qu’elles sont
complétement dégradées aprés deux ans [18, 108]. Cependant, dans le cadre de la
régénération ligamentaire, les propriétés mécaniques de la soie peuvent paradoxalement
constituer un inconvénient. Nous expliquions plus tot qu’un biomatériau utilisé en ingénierie
tissulaire doit étre capable d’assurer la fonction du tissu a régénérer. Dans le cas présent, la
prothése doit donc pouvoir supporter les mémes charges qu’un ligament natif. Il ne suffit

malheureusement pas d’avoir des propriétés mécaniques plus élevées que le tissu. En effet, un
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module d’Young trop élevé serait synonyme de manque de souplesse de 1’articulation. Par
ailleurs, s’il faut que la prothése assure la fonction mécanique du ligament pendant la
croissance tissulaire tant que le néotissu n’en est pas capable, il faut aussi que la charge
mécanique soit transmise progressivement a celui-ci. Dans le cas contraire, c’est-a-dire dans
le cas ou la protheése a des propriétés mécaniques trop élevées, aucune éducation mécanique
ne s’opere et il en résulte la formation d’un néotissu trop faible qui se rompra des les
premicres sollicitations. Il s’agit d’un phénomene appelé stress shielding (transfert, déviation
ou encore écrantage des contraintes) déja bien connu dans le cadre des prothéses osseuses

mais également avec le ligament [8, 36, 128].

La principale solution pour moduler les propriétés mécaniques de la soie réside dans
sa mise en forme. Les structures a base de soie développées pour I’ingénierie tissulaire du
ligament sont particuliérement nombreuses et se présentent en général sous différents
agencements textiles qui seront décrits plus en détails dans la section suivante (cf. § 1.2.2.2). Il
existe actuellement des matrices de régénération obtenues a partir de procédés de tricotage,
tressage, torsadage ou de combinaison de plusieurs d’entre eux [129-133]. Deux groupes
dirigés par Kaplan (Medford - Etats-Unis) et Goh (Singapour) sont aujourd’hui
particulierement impliqués dans de tels projets avec des approches respectives consistant a
développer des cordes de soie par torsadage [18, 134-138] et a associer des structures de soie
tricotées avec divers coating microporeux (fibroine ou collagéne) [139-143]. Les différents
travaux effectués ont montré que les structures de soie possedent une excellente
biocompatibilité et permettent de favoriser la colonisation cellulaire (Figure I-19) avec des
indices de différenciation fibroblastique lors de l’utilisation de cellules souches. Ils ont
¢galement prouvé qu’il était possible de moduler 1’¢lasticité de la matrice (module d’Young,
limite d’¢élasticité) en fonction de la structure textile choisie [122, 123] et de fabriquer des

structures pouvant tolérer des sollicitations cycliques répétées.

Malgré cela, I’inadéquation des propriétés mécaniques et le stress shielding restent les
risques principaux liés a [’utilisation de la soie dans les matrices ligamentaires. La
biocompatibilité de la soie, sa production peu coliteuse et a grande échelle et sa cinétique de
dégradation permettant la conservation de son intégrit¢ mécanique sur des durées relativement
importantes font qu’elle reste tout de méme 1’'un des matériaux les plus prometteurs dans le

cadre de I’ingénierie tissulaire du ligament.
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e

Figure I-19 : Cellules souches sur une matrice en soie tricotée observées en MCF [143]

On peut citer la présence d’autres produits naturels et notamment de polysaccharides
et de protéines dans la composition de certaines matrices ligamentaires. Cette utilisation
relativement restreinte est essentiellement destinée a améliorer la biocompatibilité et a
favoriser I’adhésion cellulaire sur des matrices d’une nature chimique différente. On trouve
par exemple du chitosane incorporé dans des membranes de PCL afin de favoriser la
prolifération et I’adoption du phénotype souhaité (expression de collagenes de type I et I1I) de
fibroblastes de LCA [144, 145]. Des matrices fibreuses ont également ét¢ développées a partir
de tels produits naturels comme la cellulose [146] ou I’acide hyaluronique éventuellement
associé¢ au chitosane ou a I’alginate [147-150]. Ces exemples restent relativement rares et si
les matrices présentées favorisent effectivement la prolifération cellulaire, elles ne sont

généralement pas pourvues de propriétés mécaniques suffisantes [151].

3.1.3. Polymeéres synthétiques biorésorbables
L’intérét des polymeres synthétiques biorésorbables réside dans la grande liberté de
développement qu’ils offrent. Il est en effet possible de moduler leurs propriétés en jouant sur
leur composition chimique et leur structure, par exemple en choisissant une masse molaire ou
une cristallinité particuliéres ou en associant deux polymeres aux caractéristiques différentes.
D’autre part, ces polymeéres sont pour la plupart peu coliteux, peuvent étre produits en grande
quantité¢ de maniére industrielle et sont des polymeéres thermoplastiques, ce qui rend leur mise

en forme aisée et permet le développement d’une grande variété de structures différentes.
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Dans cette catégorie de matériaux, les polymeres les plus utilisés dans 1’ingénierie
tissulaire du ligament sont tout simplement ceux qui sont les plus populaires dans les
applications biomédicales temporaires, ¢’est-a-dire les polyesters aliphatiques comme le PLA,
le PGA et la PCL, que ce soit sous forme d’homopolymeéres ou de copolymeéres (Tableau I-

5).

Le PLA est le plus répandu des polymeres dégradables dans des applications
biomédicales et la régénération ligamentaire ne déroge pas a la regle. L’une de ses
particularités réside dans sa stéréochimie qui offre la possibilité de faire varier sa cristallinité
et par conséquent ses propriétés mécaniques et sa cinétique de dégradation. Le groupe dirigé
par Laurencin (Charlottesville — Etats-Unis) a par exemple fourni les principaux travaux avec
le PLA [152-155]. Des architectures textiles ont en effet ét¢ développées a partir de fibres de
PLLA (ou PLA}¢) commerciales et éventuellement de dépdt de fibronectine. Les matrices
obtenues ont non seulement montré une trés bonne biocompatibilité avec des fibroblastes
primaires qui ont proliféré, adopté une morphologie normale, sécrété de la MEC et exprimé
certains genes (collagene, fibronectine) mais étaient aussi dotées de propriétés mécaniques
approchant celles du LCA. La matrice privilégiée par les auteurs [153] présentait cependant
des valeurs de module d’Young et de contrainte de rupture élevées (82 MPa et 740 MPa
respectivement). Il serait intéressant d’étudier I’évolution de ces propriétés au fur et a mesure
de la dégradation de la structure et de vérifier que ces valeurs initiales élevées ne risquent pas
de causer de phénomene de stress shielding. Les résultats des différents travaux de Laurencin
et al. ont par ailleurs conduit a la création en 2008 de la société Soft Tissue Regeneration et
une prothése ligamentaire biorésorbable, le L-C Ligament”®, est actuellement évalué dans le

cadre d’essais cliniques chez I’homme.

De nombreuses autres études ont été menées sur des structures en PLA [156-162], la
plupart reposant ¢galement sur une mise en forme textile a partir de fibres ou de microfibres
(obtenues par exemple par electrospinning). Certaines d’entre elles ont mis en évidence les
différences qui résultaient des variations de cristallinit¢ du PLA. Le PLLA est par exemple
moins favorable a I’adhésion et a la prolifération cellulaire que le PDLLA, sa cristallinité plus
importante lui conférant un caractére hydrophobe plus prononcé comme le montrent les
mesures d’angle de contact [156]. En revanche, la présence de blocs cristallins de PLLA au
sein d’un copolymére de PLLA et PDLLA et par conséquent de zones plus hydrophobes
permet de ralentir la dégradation du matériau et la perte de ses propriétés mécaniques en

comparaison avec un PDLLA classique [160].
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Les deux autres polymeéres biorésorbables trés courants dans le domaine de la santé
que sont la PCL et le PGA ont également fait I’objet de recherches pour des applications
ligamentaires. Comme le PLA, c’est souvent sous une mise en forme textile qu’ils sont
employés dans ce domaine. Ils sont en revanche beaucoup moins utilisés que ce dernier sous
forme d’homopolymére en raison de leurs propriétés moins adaptables. On estime par
exemple le temps de dégradation du PGA entre 6 et 12 mois contre 12 a 24 mois pour le PLA.
De plus, si le risque de stress shielding peut déja survenir avec le PLA, le probleme est
exacerb¢ avec le PGA qui possede des propriétés mécaniques encore plus élevées, notamment
le module d’Young qui peut dépasser 6,9 GPa [163]. Le PGA est donc actuellement trés peu
exploité dans les applications ligamentaires malgré sa bonne biocompatibilité [152, 156, 164,
165]. La PCL pourrait en revanche étre un bon candidat puisqu’elle est moins rigide que le
PLA et possede un domaine d’¢lasticité plus étendu, sa cinétique de dégradation est
¢galement plus lente, en partie grace a sa nature tres cristalline [108, 163]. Malgré cela, les

exemples restent rares [ 144, 145, 156, 158, 165, 166].

En revanche, il existe de nombreuses ¢tudes effectuées sur des copolymeres de PLA,
PGA et PCL, notamment les poly(lactide-co-e-caprolactone) (PLCL) et poly(lactide-co-
glycolide). Cette stratégie permet de combiner les qualités de plusieurs polymeéres et d’obtenir
des caractéristiques intermédiaires. Le PLCL est surtout employé par I’une des rares équipes
francaises (LEMTA - Nancy) travaillant sur I’ingénierie tissulaire du ligament [129, 132].
L’association du PLA et de la PCL a permis d’obtenir des structures textiles dotées de
propriétés mécaniques de I’ordre de 150 a 200 MPa, c’est-a-dire proches de celles d’'un LCA
humain. Ce copolymére semble également constituer un bon support de culture cellulaire
[129, 167]. Néanmoins, 'utilisation de ces matrices est encore limitée par leurs forces de

rupture relativement faibles.

Des matrices textiles de PLGA ont également été développées par Laurencin et al. qui
leur ont préféré le PLA et ses meilleures propriétés mécaniques et de cytocompatibilité [152,
168]. Le PLGA textile utilisé seul ne semble en effet pas adapté a la culture cellulaire [169,
170]. Dans la plupart des autres travaux, le PLGA est employé sous forme de textile dans des
structures hybrides ou il est associé a d’autres types de produits (soie, collagene) et de mise en

forme (microéponge, electrospinning) [129, 143, 156, 171, 172].
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On peut également mentionner 1’utilisation d’autres polyméres dégradables comme la
polydioxanone qui perd rapidement ses propriétés mécaniques pendant la dégradation [151,
173], deux polymeres développés par Kohn ef al., le poly(DTD DD) [174] et le poly(DTE
carbonate) dont les propriétés mécaniques sont supérieures a celles du PLLA et préservées
plus longtemps apres dégradation dans du PBS [108, 175], ou encore de poly(éthyléne glycol
diacrylate) utilisé¢ sous forme d’hydrogel pour améliorer les propriétés viscoélastiques d’une

matrice textile de PLA.

En conclusion, de nombreux choix s’offrent aux chercheurs pour le développement de
matrices ligamentaires en particulier parmi les polymeres, qu’ils soient synthétiques ou
d’origine naturelle. Toute la difficulté dans le choix du matériau réside dans le besoin d’avoir
a la fois des propriétés mécaniques semblables a celles d’un ligament natif, une
biocompatibilité¢ suffisante pour que les cellules adhérent et puissent régénérer les tissus et
une cinétique de dégradation adaptée a la régénération tissulaire. Dans cette optique, les
résultats les plus prometteurs semblent aujourd’hui étre issus des travaux sur la soie et le
PLLA. Cependant, ces résultats et particuliérement les propriétés mécaniques dépendent
fortement de la mise en forme de la matrice. Les mises en forme existantes sont le sujet de la

prochaine section.

3.2. Les architectures des matrices de régénération

3.2.1. Architectures textiles

Les ligaments et notamment le LCA sont des tissus capables de supporter de fortes
charges mécaniques, principalement dans leur axe de travail. Leurs caractéristiques
proviennent de leur composition et de leur structure, c’est-a-dire des fibres de collagene
disposées pour la plupart longitudinalement avec de 1égeres ondulations et pour quelques-unes
dans des directions différentes afin d’exercer une force de rappel par entrelacement. Pour
reproduire leurs propriétés, la recherche s’est donc tout naturellement orientée vers le
développement de fibres et de structures textiles. Dans cette optique, trois types d’agencement

textile se distinguent : les structures torsadées, tissées, tricotées et tressées (Tableau 1-9).
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Géométrie @Uﬂumuq %
Lb LAY 8

Mobilité des fibres limitée trés grande limitée

Porosité grande tres grande grande

Tableau I-9 : Propriétés des structures textiles [108]

La simple organisation parallele de fibres ne permet pas de générer d’interaction entre
celles-ci ni de réelle modification des propriétés par rapport a une fibre seule. En revanche,
une technique pourtant trés simple de torsadage (enroulement des fibres sur elles-mémes par
torsion) permet d’obtenir des structures en corde se rapprochant sensiblement de I’architecture
ligamentaire (Figure I-20). Le déroulement progressif de la torsade sous contrainte génére
une foe region sur le profil déformation-contrainte de la matrice, réduisant ainsi les
dommages liés a la fatigue et au fluage du matériau [108, 176]. Une densité de torsadage trop
¢levée peut cependant nuire a la structure en provoquant une diminution de ses propriétés de
rupture (contrainte et déformation) et de sa résistance a 1’abrasion [36]. Cela peut également
réduire la porosité et ainsi géner 1’insertion et la colonisation cellulaire. Ce type de mise en

forme a essentiellement été développé avec la soie [18, 136, 137] et le PLA [157].

Figure I-20 : Corde constituée de 540 fibres de soie obtenue par torsadage [18]

La complexité des ligaments et de leur comportement mécanique a par la suite conduit

les chercheurs a développer des mises en forme plus ¢élaborées. Le tissage, qui consiste a
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croiser a angle droit un ensemble de fibres paralleles (la chaine) et un autre ensemble de fibres
parall¢les (la trame). Il est en fait peu employ¢ dans les matrices ligamentaires dans la mesure
ou cet agencement favorise les propriétés mécaniques dans deux directions perpendiculaires,
ce qui n’est pas cohérent avec le travail essentiellement uniaxial du ligament. Il peut par
ailleurs provoquer fatigue et fluage et mener a des ruptures soudaines dues au faible
renforcement structural [176]. Le tricotage, quant a lui, est obtenu par entrelacement de fibres
et est constitué d’un ¢élément de base, la maille [177] (Figure I-21). Cette stratégie adoptée
avec la soie et le PLGA par Goh ef al. [140-143, 172, 178] permet d’obtenir des structures
trés poreuses qui favorisent la colonisation cellulaire et la régénération tissulaire in vivo. Les
limitations de ces travaux se trouvent pour 1’instant dans les propriétés mécaniques qui restent
inférieures a celles du LCA mais pourraient étre suffisantes pour une sollicitation modérée du
ligament avec par exemple des forces de rupture de 1’ordre de 400 N 24 semaines apres
implantation chez le cochon [139]. La grande liberté¢ de mise en forme offerte par le tricotage
(type de point, maille, diamétre des fibres) devrait permettre la modulation des propriétés

mécaniques et de la porosité [129, 130].

Figure I-21 : Matrice ligamentaire en soie tricotée [130]

Enfin, le tressage est aujourd’hui devenu I’'une des techniques de mise en forme
textile les plus étudiées pour le ligament. Cette structure plus complexe est obtenue par
entrecroisement d’au moins trois fibres ou faisceaux de fibres [177]. Comparativement aux
autres textiles, la tresse est dotée d’une grande stabilité physique. Elle est mécaniquement plus
résistante mais sa densité de fibres la rend moins extensible et moins poreuse, ce qui peut étre
néfaste a I’intégration cellulaire puisqu’on estime que des tailles de pore respectives de 1’ordre

de 150 um et de 200 a 250 um sont préconisées pour la croissance des tissus osseux et des
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tissus mous [179, 180]. Malgré ces inconvénients, le tressage a été expérimenté avec des
polymeres résorbables (PLA, PGA, PLGA et PLCL), y compris pour fabriquer des structures
tridimensionnelles [132, 152, 154, 159, 162, 165, 168-170]. Etant donné la complexité de ce
type d’architecture, la modélisation informatique est désormais un outil intéressant pour
prévoir leur comportement et estimer 1’influence des nombreux paramétres qui entrent en
compte [132]. D’une maniere générale, I’augmentation du nombre de couches de fibres et du
diamétre des fibres ainsi que la diminution de I’angle de tressage sembleraient augmenter la
rigidité et les contraintes supportées par la structure mais réduiraient son domaine d’¢élasticité.
Ces effets ont d’ailleurs été exploités par Cooper et al. [154, 168] qui ont développé des
matrices constituées de trois régions: les deux extrémités correspondent aux sites
d’attachement osseux tandis que le centre correspond a la zone intra-articulaire [154]. L angle
de tressage des zones d’insertion est ¢levé afin de favoriser 1’intégration osseuse et celui de la
zone intra-articulaire est plus faible de mani¢re a favoriser la régénération des tissus
ligamentaires. C’est d’ailleurs a partir de cette architecture qu’a été développé le L-C
Ligament® évoqué plus tot. Le principal inconvénient des structures tressées reste leur faible
extensibilité¢ [132] bien que certains résultats semblent indiquer une augmentation de la

déformation de rupture au cours de la dégradation [162].

Figure I-22 : Matrice ligamentaire hétérogene en PLA tressé [168]

Certaines études font par ailleurs état de structures combinant plusieurs agencements
textiles (Figure I-23), en particulier des combinaisons tresse-torsade développées par
Freeman et al. [153, 155, 181]. Le but de cette association est de combiner 1’extensibilité du

torsadage et la résistance mécanique du tressage afin de s’approcher encore plus de la
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structure du ligament natif et de son comportement mécanique [176]. Malgré des résultats
encourageants, le comportement de ces matrices en relaxation n’était pas encore parfaitement

adapté a I’application [181].
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Figure I-23 : Matrices ligamentaires en PLA en tresse (a) torsade (b) et combinaison tresse-torsade

(c) [153]

3.2.2. Autres procédés

Il existe de nombreux autres procédés utilisés pour la conception de matrices
ligamentaires. L’electrospinning ou électrofilage (Figure I-24), une technique de mise en
forme devenue trés populaire dans les domaines des biomatériaux et de 1’ingénierie tissulaire,
permet de produire des fibres de diamétres micrométriques voire nanométriques grace a
I’application d’un champ électrostatique. Elle est par exemple réguli¢rement associée a des
structures textiles classiques qui apportent leur intégrit¢ mécanique dans le but d’améliorer la
biocompatibilité de la matrice. De telles architectures microporeuses sont en effet proches de
la morphologie des fibres de collagéne constituant les ligaments, ce qui leur confére un
caractére biomimétique et favorise fortement la colonisation et la différenciation cellulaires.
Les fibres obtenues par electrospinning sont souvent déposées a la surface des matrices
textiles [129, 143, 172], par exemple sous forme de faisceaux de fibres alignées qui sont
ensuite tressés et plus rarement utilisés comme constituant de base de ces matrices [159]. Ce
type de structure est cependant soumis a la faiblesse mécanique des microfibres et ne semble
pour I’instant pas répondre aux exigences de 1’application. Il en est de méme pour les matrices
basées uniquement sur le procédé d’electrospinning [158] méme si I’apport d’ondulations aux

microfibres permet d’améliorer les propriétés élastiques [160, 161].
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Figure 1-24 : Observation au MEB de cellules souches ensemencées sur une matrice electrospinning
[129]

On peut également mentionner I’incorporation d’hydrogels dans des supports
ligamentaires, soit pour apporter des propriétés viscoélastiques en créant une structure de type
composite fibre/matrice [155], soit pour assurer une fonction de vectorisation de cellules ou
d’autres composés chimiques comme des facteurs de croissance [119, 155, 167, 182].
D’autres structures microporeuses obtenues par lyophilisation ou encore par salt leaching
sont également ajoutées aux textiles pour favoriser la colonisation cellulaire [130, 139-142,

155, 167].

3.3. Les sources cellulaires

Dés lors que la matrice de régénération est congue, 1’aspect cellulaire est le deuxieme
¢lément essentiel dans 1’ingénierie tissulaire. La encore, plusieurs possibilités s’offrent aux
chercheurs dans ce domaine, le but étant non seulement d’obtenir une matrice colonisée par
les cellules mais aussi que celles-ci conduisent a la reformation des tissus souhaités.
Idéalement, les cellules choisies devraient pouvoir étre prélevées directement chez le patient

afin d’éliminer le risque de réaction immunitaire.
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3.3.1. Fibroblastes

Tout comme les matériaux d’origine naturelle paraissent étre un choix évident pour la
conception de la matrice, I'utilisation de fibroblastes, cellules constitutives des ligaments et
tendons a priori dotées des caractéristiques phénotypiques nécessaires a la synthése de la
MEC, semble étre un choix tout naturel pour la régénération tissulaire. Dans ce contexte, les
recherches se sont orientées vers des fibroblastes de peau [110, 119, 169, 174, 175] mais
surtout de ligaments (ligamentocytes) et tendons (ténocytes) comme le tendon rotulien [147,
148, 154, 155, 167, 183], le ligament collatéral tibial [154, 165] et évidemment le LCA [140,
142, 144, 152, 154, 156, 165, 168, 169, 171, 184, 185]. Bien que certaines de ces études aient
mis en évidence 1’attachement et la prolifération de fibroblastes sur des matrices ligamentaires
ainsi que I’expression de genes traduisant la synthése de MEC riche en collagénes [154, 169],
ces cellules ont I’inconvénient d’étre relativement quiescentes et d’avoir un potentiel de
"différenciation" (ou plus exactement de spécialisation) limité [186]. Cooper et al. ont conclu
que parmi les différentes sources ligamentaires et tendineuses de fibroblastes, ceux provenant
du LCA semblaient étre les meilleurs candidats des points de vue morphologique et
phénotypique [154]. D’autres résultats suggerent en revanche que les fibroblastes de LCA ne
seraient pas adéquats pour cette application en raison d’une faible prolifération et d’une
capacité d’adaptation limitée a différentes conditions tandis que les fibroblastes de peau ne
présenteraient pas ces inconvénients [169]. De plus, dans le cadre de I’utilisation de cellules
autologues, le prélévement de fibroblastes sur des ligaments intra-articulaires comme les
ligaments croisés induit une intervention par arthroscopie qui implique tous les inconvénients
et risques chirurgicaux traditionnels (anesthésie, infection, douleur, cicatrisation). Ce

probléme ne se pose évidemment pas lors du prélevement de fibroblastes de peau.

3.3.2. Cellules souches
Les cellules souches, qui ont donné un nouvel essor a 1’ingénierie tissulaire, sont des
cellules indifférenciées caractérisées par leur capacité d’autorenouvellement et capables de
donner naissance a au moins un lignage cellulaire également. Les facultés de prolifération et
de différenciation de ces cellules ont tout naturellement attiré 1’attention des chercheurs pour
la régénération tissulaire. Au sein des cellules souches, on distingue les cellules totipotentes
(capables d’engendrer la totalité des cellules et tissus de I’embryon, il s’agit en fait de la

cellule-ceuf ou zygote), pluripotentes (capables de donner naissance aux cellules des trois
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feuillets embryonnaires), multipotentes (capables de donner un nombre limit¢ de lignages

cellulaires) et unipotentes (ne pouvant se différencier qu’en un type cellulaire).

Parmi ces cellules, les cellules souches embryonnaires (CSE) sont des cellules
pluripotentes dotées d’excellentes capacités de prolifération et de différenciation [187]. Leur
utilisation est cependant problématique en raison des considérations éthiques qu’elles
soulevent et des réglementations drastiques qui en découlent. A 1’heure actuelle, les
recherches en ingénierie tissulaire impliquant 1’utilisation de CSE sont donc fortement

limitées.

En revanche, ces problémes éthiques ne se posent pas avec les cellules souches
adultes. Parmi elles, les cellules souches mésenchymateuses (CSM) peuvent se différencier
en un large spectre de cellules de tissus spécialisés (Figure I-25) comme 1’0s, le cartilage, le
muscle, le tissu adipeux ou encore le tendon et le ligament [188]. On peut les trouver dans le
tissu synovial, le placenta, le cordon ombilical, de maniére plus anecdotique dans la peau, les
muscles et méme les tendons mais surtout dans la moelle osseuse (on parle alors de CSM

médullaires) et dans les tissus adipeux (CSM adipocytaires) [189].
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Figure I-25 : Processus de différenciation des CSM [188]
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Le prélévement des CSM par ponction de la créte iliaque au niveau du bassin est
d’ailleurs une technique relativement simple et courante. La seule difficulté liée a cette source
de CSM réside dans la faible concentration de ces cellules dans la moelle, estimée entre 0,001
et 0,1 % [190], c’est pourquoi les CSM isolées de tissus adipeux sont de plus en plus utilisées.

Elles y sont en effet présentes en quantité plus importante (prés de mille fois supérieure).

Quelle que soit la source, I’obtention de CSM en quantités suffisantes pour des
applications cliniques nécessite de passer par une phase d’expansion in vitro. Malgré cet
inconvénient, les CSM sont devenues tres populaires dans le domaine de I’ingénierie
tissulaire, y compris appliquée aux ligaments et tendons. Bien que les marqueurs de
différenciation des CSM vers un phénotype de ligamentocyte ou ténocyte soient aujourd’hui
relativement mal connus (il existe un certain nombre de marqueurs caractéristiques comme les
collagenes de types I et III, la ténascine-C ou scleraxis mais pas de marqueur spécifique), de
nombreux travaux de régénération ligamentaire s’appuient actuellement sur I’expansion et
I’orientation de la différenciation de ces CSM sur différents types de matrices ligamentaires
[18,129-131, 135-141, 143, 157, 159, 170, 172, 185, 191-194]. Certaines études réalisées afin
de comparer le potentiel de régénération de fibroblastes de différentes sources et de CSM ont
révélé un taux de prolifération, une production de collagénes et une expression de genes
caractéristiques plus élevés avec les CSM, les désignant ainsi comme le meilleur choix pour
cette application [142, 156, 169, 195]. On peut mentionner certains travaux présentant une
stratégie de co-culture de fibroblastes et de CSM [140, 196, 197] dont les résultats ont par
exemple montré une stimulation de la prolifération et de 1’expression de collagénes de type |
et III et de ténascine-C chez les CSM cultivées en présence de fibroblastes de LCA. Cette
stimulation serait liée a la sécrétion par les fibroblastes de facteurs de croissance. L utilisation
de tels facteurs pour stimuler les cellules dans le cadre de la régénération ligamentaire sera

évoquée ultérieurement.

Enfin, il parait important d’évoquer les travaux qui ont abouti en 2012 au prix Nobel
de Physiologie ou Médecine partagé par John Gurdon et Shinya Yamanaka. Ces travaux sur
I’induction des cellules souches pluripotentes (iPSC) et la reprogrammation de cellules
matures ont permis d’obtenir des cellules pluripotentes a partir de cellules déja différenciées
[198-201]. Ces résultats ouvriront sans aucun doute la porte a d’importants progres en
biologie cellulaire et tout particulierement pour 1’ingénierie tissulaire. A I’heure actuelle, il
n’existe pas encore d’exemple d’utilisation de ces iPSC pour la régénération du ligament.

Etant donné que les CSM sont les cellules progénitrices naturelles des ligamentocytes et
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qu’elles sont plus simples a isoler et a cultiver, elles demeurent pour I’instant plus

avantageuses.

3.4. Les modes de stimulation

Si Paffinité des cellules avec la matrice ligamentaire choisie peut permettre une bonne
adhésion cellulaire et éventuellement une bonne prolifération, elle suffit rarement a induire
’orientation phénotypique voulue, voire la différenciation. La plupart du temps, pour aboutir
a une différenciation cellulaire, il est nécessaire d’appliquer des conditions de culture bien
particuliéres aux cellules présentes sur le support de régénération. Plusieurs types de

stimulations sont possibles pour parvenir a de tels résultats.

3.4.1. Stimulations biochimiques

Il existe un grand nombre de facteurs biochimiques et physico-chimiques permettant
d’induire la différenciation cellulaire ou d’augmenter la production des molécules
caractéristiques du phénotype différencié. On sait par exemple que la modification du taux de
dioxygeéne dans I’atmosphere de culture peut favoriser soit la prolifération soit la synthese des
collagenes par les fibroblastes de LCA [202]. L’acide ascorbique (AA) et son dérivé le L-
ascorbate-2-phosphate (A2P) sont également connus pour stimuler la prolifération et la
synthése de collagénes par les fibroblastes de LCA [203] ou la différenciation fibroblastique
de CSM [186].

Durant le cycle de vie cellulaire, les cellules sont par ailleurs soumises a des signaux
appropriés a des moments bien précis qui permettent de déclencher des réactions spécifiques :
croissance, prolifération, différenciation ou synthése de MEC. La plupart de ces signaux
proviennent de composés appelés facteurs de croissance ou de différenciation, des protéines

responsables de la régulation de la croissance et des fonctions cellulaires [204].

Ces facteurs sont trés largement employés dans 1’ingénierie tissulaire des ligaments et
tendons pour moduler les réactions cellulaires [136, 137, 143, 170, 184, 192]. Parmi les effets
induits, on peut noter la prolifération cellulaire, la synthése de MEC et de protéines associées
(en particulier les collagénes) et I’amélioration des propriétés mécaniques des néotissus

formés (Tableau 1-10).
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Facteurs de croissance Effets induits dans les tissus
EGF - prolifération
Epidermal Growth Factor - synthése de MEC
- prolifération
- synthése de MEC
FGF i

- synthése de collagéne

Fibroblast Growth Factor o
- vascularisation

- rigidification

- prolifération

- synthése de MEC
GDF e

- migration cellulaire
Growth Differentiation Factor

- renforcement mécanique

- production de néotissus

- prolifération

- synthése de MEC

IGF

Insulin-like Growth Factor
- synthése de collagéne

- prolifération
- synthése de MEC
PDGF - vascularisation
Platelet Derived Growth Factor - rigidification

- amélioration des

propriétés structurales

TGF-p - prolifération

Transforming Growth Factor-f8 - synthése de collagéne

Tableau I-10 : Principales familles de facteurs de croissance utilisés en ingénierie tissulaire du
ligament [10, 17, 151, 186]

En ce qui concerne la différenciation des CSM vers les différents lignages, on peut
mettre en évidence [’apparition de cellules différenciées grace a I’identification et la
quantification de genes (et des protéines) spécifiques des différents phénotypes. En ce qui
concerne la différenciation en ligamentocyte, les génes exprimés ne sont que peu spécifiques

(cf. § 1.3.3.2) [143, 170, 192]. Les facteurs de croissance appartenant aux familles FGF et
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TGF-B semblent étre les plus employés pour cette différenciation. Moreau et al. (de I’équipe
de Kaplan) ont notamment réalisé des travaux portant sur la différenciation de CSM grace a
I’application séquentielle de facteurs de croissance [17, 136, 137, 186, 205]. Cette stratégie
reposant sur I’idée que 1’administration séquentielle de certains facteurs a des moments précis
du processus de différenciation permettrait d’optimiser la différenciation des cellules a révélé

une efficacité particuliere avec des associations EGF/TGF-3 ou bFGF/TGF-f.

3.4.2. Stimulations mécaniques

La seconde méthode classiquement utilisée pour induire la différenciation ou stimuler
la cellule différenciée est la stimulation mécanique. Les sollicitations mécaniques, au méme
titre que les facteurs de croissance, comptent parmi les signaux qui affectent la croissance et
le développement des tissus ligamentaires. De maniére a simuler les mouvements subis par
I’organisme et ainsi se rapprocher de I’environnement réel des cellules, de nombreux
appareillages de stimulation mécanique ont été développés pour les matrices ligamentaires. Il
a été montré que de telles stimulations appliquées a des fibroblastes de différentes sources
favorisent 1’alignement des cellules ainsi que I’expression des collagénes de type I et III, de
ténascine-C et de fibronectine [204, 206-208], y compris en 1’absence de facteurs de
croissance spécifiques [18, 183]. Cette stratégie a donc ¢été appliquée a des fibroblastes
ensemencés sur divers supports de régénération (Figure I-26), parfois en association avec
I’administration de facteurs de croissance, afin de favoriser la synthése des protéines de la
MEC et Dorientation phénotypique des cellules [119, 161, 165, 204, 209, 210]. Les
déformations imposées a ces supports sont typiquement comprises entre 5 et 10 % a des

fréquences ne dépassant généralement pas 1 Hz.

Pour induire la différenciation des CSM, de nombreuses expériences ont en effet
suggéré que les molécules de régulation comprenant notamment les facteurs de croissance et
I’application de contraintes mécaniques agissent de concert pour déterminer le type de tissu
conjonctif formé par différenciation des CSM [8]. Cela serait li¢ au déclenchement de
récepteurs d’étirement présents a la surface des cellules [195]. Comme pour les fibroblastes,
on trouve de nombreux travaux sur la stimulation de supports ensemencés avec des CSM. La
encore associées a des facteurs de croissance dans certains cas, ces sollicitations semblent

avoir favorisé¢ I’expression de génes et la synthése de protéines typiques de la MEC de
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ligamentocytes [211-213] ce qui laisse supposer que les CSM se sont bien différenciées dans

ce sens [136, 138, 209].

Figure 1-26 : Observation en MCF (filaments d’actine en rouge et noyaux en bleu) de fibroblastes
non stimulés (a) et stimulés mécaniquement (b) (barre d’échelle : 10 um) [210]

L’application de stimulations mécaniques sur des matrices de régénération
ensemencées avec des cellules présente cependant certaines difficultés. La manipulation de
ces objets requiert en effet de maintenir des conditions stériles afin d’éviter toute
contamination des échantillons. Cette nécessité ainsi que la popularisation de cette technique
et la volont¢ de développer des systémes capables non seulement d’appliquer des
sollicitations mécaniques toujours plus complexes mais aussi de fonctionner sur plusieurs
échantillons ont conduit a la mise au point et a la commercialisation de systémes appelés

bioréacteurs (Figure I-27).

Les bioréacteurs sont congus pour simuler au mieux les conditions environnementales
des cellules au sein d’un organisme et s’inscrivent dans trois catégories : les bioréacteurs
statiques, a perfusion et a stimulations mécaniques. Pour les plus complets d’entre eux, ils
permettent de maintenir les échantillons et les cellules dans une atmosphére controlée, de
maitriser I’introduction du milieu de culture et des éventuels facteurs de croissance et bien siir
d’appliquer les contraintes mécaniques souhaitées (uniaxiales ou multiaxiales, traction,
compression, torsion ou leur combinaison), et cela pendant des durées importantes (plusieurs
semaines) [138, 195, 211, 212, 214-216]. Depuis la naissance de ces systémes, de nombreuses
sociétés ont développé leurs propres bioréacteurs qui sont désormais commercialisés [217,

218]
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Cependant, la plupart des équipes de recherche
travaillant sur 1’ingénierie tissulaire du ligament
preférent développer elles-mémes leurs appareillages,
certainement avec la volonté de les concevoir aussi
adaptés que possible a I’application, mais aussi en
raison du colt €levé des systemes commercialisés. Il
faut également étre conscient des inconvénients
présentés par les bioréacteurs. Un certain nombre
d’entre eux, généralement encombrants, nécessitent
par exemple une installation dans un incubateur pour

pouvoir rester sous atmosphere controlée. Le nombre

de supports pouvant étre stimulés simultanément est
¢galement limité par le nombre de chambres de . o, ®
Figure I-27 : Bioréacteur Bose
culture dont le bioréacteur est équipé€, les appareils ElectroForce 5200 Biodynamic
dotés de nombreuses chambres étant bien évidemment

les plus coliteux.

3.5. Conclusions

L’ingénierie tissulaire, une discipline jeune et en plein essor, mobilise de nombreux
domaines scientifiques comme la chimie et la mise en forme des matériaux, la biologie
cellulaire et moléculaire et méme la conception mécanique de bioréacteurs dans le but de
régénérer des tissus endommagés. Les ligaments et tendons en général, et le LCA en
particulier, figurent parmi les tissus qui attirent trés largement I’attention des chercheurs de ce

domaine.

Reconstruire ces tissus par le biais de I’ingénierie tissulaire est évidemment une tache
trés complexe puisque de trés nombreux parametres sont a prendre en compte. Plusieurs choix
s’offrent a I’ingénieur tissulaire concernant la matrice de régénération d’une part et la culture

cellulaire d’autre part.

fevl)

La matrice, qui joue le role de support de régénération, doit étre congue de manicre

oo~

étre biocompatible et capable d’assurer la fonction mécanique du tissu si elle est destinée

étre implantée avant la régénération du ligament. Pour cela, le choix du ou des matériaux la
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constituant et de leur structure est d’une importance primordiale dans la mesure ou ces

parameétres lui conféreront ses propriétés mécaniques et son affinité avec les cellules.

L’aspect cellulaire constitue le deuxiéme facteur déterminant de 1’ingénierie tissulaire.
La bonne association du type cellulaire et des conditions de culture et de stimulation pourra
mener & la formation de tissus fonctionnels. Le choix pourra se porter sur les fibroblastes,
cellules constitutives des ligaments et tendons, ou sur des cellules souches indifférenciées.
Les stimulations, qu’elles soient de nature biochimique ou mécanique, permettront d’induire
les réactions appropriées de la part de ces cellules: prolifération, synthése de MEC,

orientation phénotypique et différenciation.

Nous avons pu constater que 1’'une des problématiques dans la conception de la matrice
de régénération réside dans |’obtention de propriétés mécaniques adéquates et plus
particulicrement de I’¢lasticité. Bien qu’elle puisse étre modulée par le choix du matériau
utilisé (naturel ou synthétique) et de sa mise en forme (la plupart du temps textile), les études
menées actuellement peinent a reproduire cette ¢lasticité naturelle des ligaments. C’est
pourquoi nous allons nous intéresser a des matériaux alternatifs. Dans le domaine des
polymeéres, la recherche de propriétés élastiques meéne bien souvent au développement de

produits appartenant a une famille bien particulicre : les élastomeres.

La prochaine section sera donc consacrée a la conception de polymeres €élastomeres
utilisables en ingénierie tissulaire et dotés de deux propriétés bien spécifiques: la

biocompatibilité et la biodégradabilité.

4. Les élastomeres dégradables pour I’ingénierie tissulaire

Le mot "¢lastomere" est un terme employ€ pour désigner, d’'une manicre générale, les
caoutchoucs, qu’ils soient naturels ou synthétiques. Il s’agit de polymeéres constitués de
réseaux macromoléculaires qui leur confeérent des propriétés mécaniques bien particulicres :
ils sont flexibles (rigidité relativement basse), hautement déformables (capables de subir
d’importantes déformations sans dommages, dotés d’une déformation de rupture au-dela de
200 %) et é¢lastiques (capables de retourner a leur forme et a leur taille d’origine apres
déformation) [76]. Néanmoins, de nombreux matériaux considérés comme ¢élastomeres ne
remplissent pas exactement ces criteres et la définition la plus répandue s’étend aux

polymeéres capables de retrouver leur forme initiale apres une déformation importante.
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La maniére la plus courante d’obtenir des ¢élastomeres consiste a créer une structure
macromoléculaire réticulée. La premicre technique de réticulation mise au point a été la
vulcanisation, procédé découvert accidentellement par Goodyear en 1839 qui consiste a
générer des ponts disulfures entre les chaines du polymeére (du latex naturel dans le cas de
Goodyear). C’est grace a cette réticulation qui lie les macromolécules entre elles et s’oppose
au glissement des chalnes qu’un élastomere possede une réversibilit¢é des déformations

(Figure I-28).

réticulation

Figure I-28 : Obtention d’un élastomere par création de ponts de réticulation

Les ¢lastomeres sont aujourd’hui trés répandus dans notre société et leurs propriétés
mécaniques uniques les rendent particuliecrement attrayants pour des applications qui
nécessitent des matériaux élastiques (c’est-a-dire capables de retrouver leurs dimensions
initiales aprés déformation), notamment dans le domaine biomédical. La difficulté majeure ne
vient cependant pas de 1’obtention de ces propriétés élastiques mais de la volonté de les
obtenir tout en maintenant la biocompatibilité du matériau destiné¢ a étre implanté dans un

organisme ainsi que sa biorésorbabilité dans le cadre d’une utilisation en ingénierie tissulaire.

Plusieurs stratégies ont toutefois été mises au point afin de développer de tels
¢lastomeres dégradables biocompatibles. Nous allons nous intéresser aux deux grandes
familles d’¢lastoméres utilisées en ingénierie tissulaire et particulierement aux élastoméres
obtenus a partir des polymeres synthétiques dégradables évoqués précédemment (cf. §
[.2.2.4). Ces deux familles sont les ¢lastomeéres thermoplastiques (TPE) obtenus par

réticulation physique et les élastoméres thermodurcissables obtenus par réticulation chimique.
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4.1. Elastoméres thermoplastiques

Contrairement aux polymeres vulcanisés dont les chaines sont liées de maniere
covalente, les TPE sont réticulés physiquement par des liaisons hydrogene, des forces
dipolaires, des régions cristallines ou au contraire par des domaines vitreux. En dehors du cas
de la liaison hydrogene qui est en fait le moins répandu, la réticulation physique est liée a une
structure constituée de deux microphases : ’'une d’entre elles apporte de la flexibilité (la
phase amorphe a 1’état caoutchoutique) tandis que I’autre (la phase cristalline ou la phase
amorphe a 1’état vitreux) est rigide et joue le role de réticulant [219]. Cette composition
apporte leurs propriétés ¢lastiques aux TPE tout en leur conférant un avantage indéniable. En
I’absence de liaisons covalentes entre les chaines de polymeére, un simple chauffage permet en
effet de casser cette réticulation physique et ainsi de faire fondre le produit. Comme les
polymeéres thermoplastiques classiques, ces ¢lastoméeres conservent donc la possibilité d’étre
aisément mis en forme, ce qui facilite la fabrication d’objets de formes et dimensions diverses

[220].

La synthése de copolymeres a blocs a partir des polyesters aliphatiques dégradables
classiquement utilisés dans le domaine des biomatériaux (PLA, PGA, PCL) est par exemple
un moyen d’obtenir des propriétés élastomeres, en particulier la synthése de copolymere
multiblocs obtenus par exemple grace a des réactions de couplage [219, 221, 222]. Dans ce
cas, le PLA et le PGA, polymeéres au comportement plastique, jouent le role des segments
rigides tandis que la PCL prend celui du segment plus flexible. Il peut en résulter un TPE
présentant de plus des propriétés de dégradation modulables grace au contrdle de la

composition du copolymere.

Des résultats semblables peuvent étre obtenus avec les polyhydroxyalcanoates (PHA)
d’origine bactérienne dont la cristallinité est d’autant plus importante que la chaine latérale les
constituant est courte. On peut préparer un copolymeére a base de segments PHB tres
cristallins au comportement fragile et PHV moins cristallins, dotés de chaines flexibles et
d’un comportement plus élastique. Cette association permet de compenser partiellement la
rigiditt du PHB et la cytotoxicit¢ du PHV [223]. Les propriétés mécaniques de ce
copolymere, le PHBV, restent tout de méme ¢€levées en comparaison de celles des tissus
biologiques mais I’introduction des motifs hydroxyvalérate diminue la biocompatibilité¢ en

causant des réactions inflammatoires importantes [224, 225].
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L’une des techniques les plus employées pour préparer des TPE dégradables consiste a
développer des polyuréthanes (PU). Un PU est obtenu par polyaddition d’un isocyanate
(généralement un diisocyanate) et d’un alcool au moins bifonctionnel (Figure I-29). Cette
stratégie peut aussi étre appliquée a des polyesters aliphatiques comme le PLA et la PCL a
condition qu’ils portent au moins deux fonctions hydroxyle terminales [226]. L’utilisation
d’un isocyanate ou d’un polymére portant plus de deux groupements fonctionnels (par
exemple avec un polymere en étoile) pourra conduire a la formation d’une structure réticulée

chimiquement.

Les propriétés élastomeres d’un PU peuvent étre améliorées par extension de chaine
grace a I'utilisation d’un diol ou d’une diamine qui pourront réagir avec les groupements
isocyanate libres et ainsi meneront respectivement a la formation d’un PU ou d’un
poly(uréthane-urée) (PUU) "allongés" (extended chain) (Figure 1-29). Ces polymeres
étendus seront alors constitués de segments flexibles (le polymeére diol) et de segments rigides
(les segments formés par les isocyanates et par les groupements d’extension de chaine)
capables de s’associer entre eux pour générer des nanophases et de la réticulation physique

[227, 228].

Une nouvelle fois, cette stratégie peut tre appliquée aux polyesters dégradables (PLA,
PGA, PCL, PHA) pourvu qu’ils soient porteurs de groupements hydroxyle terminaux et qu’ils
soient suffisamment courts [229-237]. La diversit¢ des polymeres, des isocyanates et des
extenseurs de chaine utilisables fait que 1’on peut synthétiser de trés nombreux PU ou PUU
différents avec une trés large gamme de propriétés mécaniques. Leur point commun reste
généralement 1’¢lasticité. L’un des inconvénients des PU et PUU vient de leur toxicité li¢e
aux isocyanates employés pour leur synthése, soit parce qu’ils étaient présents a 1’état de trace

a I’issue de la réaction, soit a cause des produits de dégradation du polymere [238, 239].

L’utilisation d’isocyanates aromatiques pose particulierement probléme. Dans le but
de préserver au maximum la biocompatibilit¢ du matériau, on privilégiera les isocyanates
aliphatiques tels que la 1,4-butanediamine (putrescine), la lysine diisocyanate voire

I’hexaméthylénediisocyanate [219, 228].
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Figure I-29 : Principe de [’extension de chaine appliqué a un PU [219]

Mn

Elastomeére g (%)
(kg/mol)

PLA-PHB-PLA 12 -30 30-160 10-15 86 - 200

PLA-PTMC-PLA 19 -27 1 - 467 0,1 -21 100 - 800
PTMC-PDLA dibloc 260-290 | 4-1100 1-38 X

PLLA-PCL multibloc 40 - 50 1-221 |0,001-38 | 468-1170
PLA-PEG-PLA allongé X 9-214 4-31 900 - 1800
PLA-PTMC-PLA allongé 21-32 X X 200 - 300
PLLA-PCL-PLLA allongé | 89-124 30 30-34 600 - 1600

x = information non disponible

Tableau I-11 : Exemples de copolymeres TPE [227, 228]
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4.2. Elastomeres thermodurcissables

La seconde voie de réticulation des polymeres dégradables, qui est en fait la plus
courante, est la voie chimique. La création de ponts de réticulation entre les chaines
macromoléculaires, comme c’est le cas lors d’une vulcanisation, est en effet le moyen le plus
direct de synthétiser un ¢lastomere. Cette réticulation chimique peut étre réalisée de
différentes manicres, notamment en faisant réagir entre eux des monomeres polyfonctionnels
ou en faisant réagir un agent de réticulation polyfonctionnel avec des groupements réactifs

situés en bout de chaine ou le long de la chaine d’un polymére [219].

Les exemples les plus courants d’¢élastomeres obtenus par polymérisation de
monomeéres polyfonctionnels (Figure I-30) sont les polyesters synthétisés a partir de polyols
(glycérol, érythritol, xylitol, mannitol, sorbitol, etc) et de polyacides carboxyliques (acide
sébacique, acide citrique) [240-245]. Si ces polymeres possedent généralement une trés bonne
biocompatibilité (en particulier dans le cadre de 1’utilisation de monomeres métabolites), la
plupart d’entre eux présentent une résistance mécanique relativement faible (Tableau I-1) et
une dégradation rapide, ce qui limite pour I’instant leur application a ’ingénierie tissulaire de

tissus mous tels que les vaisseaux sanguins ou les tissus musculaires [219, 246].
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Figure I-30 : Syntheése d’une structure réticulée a partir d’acide sébacique et d’un triol [219]
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Polyol E (MPa) o, (MPa)

Glycérol 0,05-1,5 0,3-1,5 40 - 500

Xylitol 0,8-53 0,5-1,5 30 -200
Mannitol 04-27 0,6-1,2 66 - 200
Sorbitol 0,2 - 380 0,8-18 10 - 50

Tableau I-12 : Exemples de polyesters a base de polyols et d’acide sébacique [219]

La seconde stratégie de réticulation chimique repose sur 1’utilisation d’espéces déja
polymérisées et porteuses de fonctions réactives. La difficulté avec les polyesters aliphatiques
dégradables comme le PLA et la PCL est le manque de réactivit¢ chimique des chaines du
polymere a I’exception des fonctions terminales, généralement des groupes hydroxyle et acide
carboxylique. La synthése de ces polymeres par amorcage avec un diol permet d’obtenir un
produit doté de deux hydroxyles terminaux. De nombreux procédés de réticulation de ces
polymeres consistent a greffer des composés photoréactifs sur ces hydroxyles terminaux [247-
252]. Les alcenes, les alcynes, les thiols et les azotures figurent parmi les composés

susceptibles de réagir sous irradiation UV qui sont particulierement employés dans ce sens.

Ce type de réticulation a notamment ¢été étudi¢ au sein de notre laboratoire [253] sur
des copolymeéres de PLA et de poly(éthyléne glycol) (PEG). Des triblocs PLA-PEG-PLA de
faibles masses molaires (Mn = 3000 g/mol) ont en effet été synthétisés et leurs extrémités de
chaines fonctionnalisés par réaction avec le chlorure de méthacryloyle. Les polymeres
méthacrylés ainsi obtenus ont ensuite été réticulés sous irradiation UV avec deux agents
réticulants différents, la 2,4,6-triallyloxy-1,3,5-triazine (TT) et le pentaérythritol triallyle éther
(PETAE) (Figure I-31).

CH>
j\/\/ HO ik
N~ N 4\/0%0\/%
HQC\\\/\O)%NJ\OMCHz H2C CH,

Figure 1-31 : Structure des agents de réticulation TT (a gauche) et PETAE (a droite)
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Ces structures réticulées (Figure I-32) présentent bien des propriétés élastiques
améliorées (valeurs de g, jusqu’a 30 %) mais encore une fois une faible résistance mécanique
(valeurs de E comprises entre 2 et 5 MPa). Les limitations de telles stratégies viennent du fait
que la réticulation repose entierement sur les fonctions terminales des polymeéres. Or, plus la
masse molaire initiale du polymeére est élevée, plus la proportion de fonctions réactives par
masse de polymere sera faible. Autrement dit, la concentration en bouts de chaines réactifs
sera plus faible et, d’une part, la réaction de réticulation aura moins de chances de se réaliser

et, d’autre part, méme si elle intervient, la densité de réticulation restera limitée.

A cause de I’encombrement stérique et de la moindre accessibilité¢ des sites actifs,
I’utilisation de polymeéres de hautes masses molaires entraine donc une diminution de la
cinétique de réticulation voire une absence de réticulation. Ce phénoméne limite par
conséquent I’application de ce type de réticulation chimique a des polymeres relativement
courts (typiquement de masse molaire inférieure a 10000 g/mol), ce qui diminue
considérablement les propriétés mécaniques que ’on peut espérer atteindre. La réticulation
directe le long des chaines macromoléculaires et non sur les fonctions terminales permet de
s’affranchir de cette restriction sur les masses molaires mais est beaucoup plus difficile a
réaliser (conditions particuliéres, vide poussé ou CO, supercritique par exemple) et

nécessitera par exemple de générer des radicaux par irradiation UV ou y [254-257].

Les ¢élastomeres dégradables et notamment ceux synthétisés a partir des polyesters
aliphatiques déja trés populaires en ingénierie tissulaire constituent donc une approche
intéressante pour 1’amélioration des propriétés mécaniques des polymeres. La variété des
structures pouvant étre développées offre un large choix dans les propriétés recherchées, qu’il
s’agisse des propriétés mécaniques ou de la cinétique de dégradation. Le choix de la voie de
réticulation a un impact direct sur la mise en forme du matériau. La plupart des TPE, comme
les thermoplastiques, sont a la fois fusibles et solubles dans certains solvants. L’avantage que
constitue la facilit¢ de mise en ceuvre est donc préservé. Les chaines macromoléculaires des
¢lastomeres thermodurcissables sont liées entre elles de maniére covalente, ce qui rend ces
polyméres infusibles et insolubles. La mise en ceuvre doit donc généralement étre réalisée
avant la réticulation du polymeére. Ces €lastomeres sont cependant généralement plus souples
que les TPE [219]. En conclusion, bien que peu ¢tudiés a 1’heure actuelle, les élastomeres
dégradables représentent une perspective intéressante pour le développement de matrices aux

propriétés élastiques pour I’ingénierie tissulaire du ligament.
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Figure I-32 : Elastomeres obtenus par réticulation de PLA-PEG-PLA

5. Bilan et cadre de la these

Nous avons pu constater que malgré les progres scientifiques réalisés a la fois dans la
connaissance de la structure et de la constitution des ligaments ainsi que dans leur réparation
chirurgicale, les blessures des ligaments et tendons et plus particulierement la rupture du LCA
restent un probléme de santé publique non négligeable en France comme dans tous les pays
développés. Bien que la technique d’autogreffe soit aujourd’hui maitrisée et fournisse de bons

résultats, la solution idéale n’a pas encore été mise au point.

L’ingénierie tissulaire est un domaine en plein essor qui connait un engouement
grandissant. Cette technique de régénération des tissus semble étre une alternative
prometteuse aux techniques chirurgicales actuelles et est aujourd’hui largement étudiée pour

la réparation du LCA.

Dans le cadre du projet présenté dans ce mémoire, nous nous sommes intéressés a ce
procédé. Contrairement a de nombreuses équipes travaillant sur ce sujet et qui utilisent en
réalité des fils de sutures pour développer leurs matrices de régénération (notamment avec le
PLA, le PLGA ou la soie), nous avons décidé d’accorder une attention particuliere a la
synthése de nouveaux biomatériaux pour la constitution de la matrice. Trois stratégies

différentes ont pour cela été envisagées.
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La premicre d’entre elles se rapproche des solutions traditionnelles déja développées
par d’autres laboratoires. Ces premiers matériaux sont en effet des copolymeres triblocs a
base de PLA, sélectionné pour sa biocompatibilité reconnue et sa cinétique de dégradation
relativement lente (de I’ordre de 1’année), le temps de cicatrisation lors d’une réparation du
LCA par autogreffe étant a I’heure actuelle de 6 a 12 mois environ. L’originalit¢ de notre
approche réside dans la copolymérisation du PLA avec deux polymeéres commerciaux qui ont
¢té employés comme amorceurs de la polymérisation : le poloxameére et la poloxamine et plus
précisément le Pluronic F-127 et le Tetronic 1107 (Figure I-33). Ces deux macroamorceurs
sont eux-mémes des copolymeéres de poly(éthyléne glycol) et de poly(propyléne glycol) (PEG
et PPG). Ces polymeéres sont également biocompatibles et excrétables par 1’organisme (le

Pluronic est d’ores et déja approuvé par la FDA).

Les intéréts de cette association sont multiples. On espere tout d’abord obtenir des
copolymeres relativement longs de manicre a ce que se forment des enchevétrements de
chaines (en particulier avec la poloxamine qui est un polymére en étoile) et un effet de
réticulation physique grace aux segments rigides (le PLA) et flexibles (macroamorceurs), ce
qui aboutirait a des propriétés €lastiques. Le choix du ratio PLA / macroamorceur permet par
ailleurs de moduler les propriétés finales du copolymeére puisque poloxamére et poloxamine
sont des composés plutot hydrophiles en raison de la présence des blocs PEG. Leur
introduction dans le PLA est alors supposée a la fois accélérer 1égerement sa dégradation et
modérer son comportement fragile notamment en diminuant sa rigidité. Ce travail sur la
balance hydrophile — hydrophobe du copolymére aura également des conséquences sur la
réaction cellulaire, la forte hydrophobie du PLA étant parfois désignée comme responsable

d’une inhibition de 1’adhésion des cellules et de leur prolifération.

HO o H o0 \(%Q\N N/é\r
AL g

Figure 1-33 : Structures du Pluronic F-127 et du Tetronic 1107
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L’¢étude des polymeres thermoplastiques ainsi développés repose notamment sur un test
de dégradation in vitro réalis¢ afin d’évaluer 1’évolution de leurs propriétés dans des
conditions proches de celles d’un environnement physiologique. Cette étude a permis de

réduire le nombre de formulations envisageables pour notre application ligamentaire

La deuxieme stratégie, bien que tres différente de la précédente, repose sur la synthese
d’une structure chimique trés similaire. Alors que les copolymeres triblocs décrits
précédemment sont des polymeres thermoplastiques, nous avons en effet cherché a préparer
des ¢lastomeres thermodurcissables réticulés chimiquement a partir de PLA ainsi que du
poloxamere ou de la poloxamine. Nous avons choisi de réaliser une photoréticulation activée
par irradiation UV grace a des agents réticulants porteurs de plusieurs groupements azoture
qui ont la particularit¢ d’€tre photoréactifs. L’irradiation doit normalement générer des
radicaux nitrénes et permettre leur insertion directe dans les liaisons C-H des chaines
macromoléculaires de PLA et ainsi s’affranchir des difficultés évoquées plus tot (cf. § 1.4.2).
Dans la suite de ce mémoire, nous nous référerons a cette stratégie sous 1’appellation de

"réticulation par voie nitréne".

La troisiéme et derniere stratégie repose également sur la synthése d’une structure
réticulée chimiquement mais a partir d’un autre polymeére : la PCL. Une méthode de
modification chimique a été¢ appliquée a ce polyester afin de lui greffer des fonctions
photosensibles. C’est a nouveau par irradiation UV que la photoréticulation a été activée mais
le procédé repose sur une réaction de type thiol-yne. Dans la suite de ce mémoire, nous nous

réfeérerons a cette stratégie comme la "réticulation par voie thiol-yne".

A T’issue du développement et de 1’évaluation de ces trois stratégies, nous avons
sélectionné 'une d’entre elles pour une étude plus approfondie : la synthése de polymeres
thermoplastiques. Un prototype de structure textile a en effet été¢ développé a partir de ces
polymeéres et d’un procédé inspiré de la littérature combinant tressage et torsadage. Ces
matrices textiles ont alors été ensemencées avec des CSM et étudiées selon plusieurs critéres
afin d’évaluer leur potentiel comme supports de régénération ligamentaire, notamment la
biocompatibilit¢ et I’induction de différenciation ligamentocytaire aprés stimulation

mécanique.
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CHAPITRE II : MATERIELS ET METHODES

1. Thermoplastiques

1.1. Syntheése des copolyméres de PLA

Différents copolymeres a blocs linéaires PLA-Pluronic et en étoile PLA-Tetronic ont
été synthétisés par polymérisation par ouverture de cycle (POC) de L-lactide (L-LA) et de
D,L-lactide (D,L-LA).

Pour cela, les proportions de L-LA et de D,L-LA sont déterminées en fonction de la
cristallinité souhaitée. Cette polymérisation est catalysée par 1’octanoate d’étain (0,1 %
molaire par rapport aux unités lactides) et amorcée par les hydroxyles terminaux du Pluronic
ou du Tetronic (noms commerciaux de poloxameére et de poloxamine) qui sont eux-mémes
des copolymeres de PEG et de PPG. Les macroamorceurs utilisés sont le Pluronic F127
(polymeére linéaire de 12 600 g/mol) et le Tetronic 1107 (copolymeére en étoile a quatre
branches de 15 000 g/mol). Les proportions d’amorceur et de lactide sont déterminées en

fonction de la masse molaire finale souhaitée.

Pour cette synthése, les lactides et les macroamorceurs préalablement séchés sous vide
et pesés sont placés dans un ballon a col long puis le catalyseur (en solution dans du THF a
350 mg/mL) est ajouté. Le ballon est ensuite relié a un robinet trois voies permettant de le
mettre successivement sous vide et sous arrivée d’argon. Quinze cycles argon/vide sont ainsi
réalisés a température ambiante afin d’éliminer toute trace de dioxygene (inhibiteur de la
polymérisation) et d’eau (pouvant générer des réactions secondaires) du milieu réactionnel.
Le ballon est ensuite scellé sous vide dynamique (environ 10-10~ mbar) et placé dans une
étuve a polymérisation rotative a 110°C pendant 5 a 7 jours. Le ballon est ensuite ouvert, le
polymere formé récupéré par dissolution dans du dichlorométhane (DCM). La solution
obtenue est concentrée a 1’évaporateur rotatif et le polymeére est reprécipité dans de 1’éther
diéthylique froid. Le polymeére est finalement séché sous vide et pesé. Le rendement final

obtenu est d’environ 86 %.

RMN 'H : (300 MHz; CDCLy) : § (ppm) = 5,1 (1H, CO-CH(CHz)-O), 3,6 (4H, CH,-CH,-0),
3,5 (2H, CH(CH5)-CH,-0), 3,4 (1H, CH(CH3)-CH»-0), 1,5 (3H, CO-CH(CH;)-0), 1,1 (3H,
CH(CH;)-CH,-O).
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Les degrés de polymérisation (Xm) et masses molaires des copolyméres ainsi
synthétisés ont pu étre déterminés non seulement par chromatographie d’exclusion stérique
(cf. § 11.4.1) mais aussi par analyse RMN grace a I’intégration des différents signaux présents

sur les spectres et a I'utilisation des formules suivantes :
ﬁ(pLA) = E(PEG) / (EG/ LA)
Mn =n x (ﬁ(PLA) x72)+ Mn amorceur

ou EG/LA est le ratio des motifs éthyléne glycol et acide lactique calculé a partir de
’intégration des pics a 3,6 et 1,5 ppm des spectres RMN ; dans le cas du Pluronic, M7 amorceur
= 12,6 kg/mol, Xnpra) = 99 et n = 2 tandis que dans le cas du Tetronic, M1 amorcenr =

15 kg/mol, Xnepra) = 60 et n = 4.

Ces copolyméeres a blocs ont ét¢é nommés d’aprés la nomenclature suivante
(nomenclature [IUPAC) : un nombre représentant le pourcentage d’unités L-LA dans le PLA
constituant le copolymere, une lettre représentant le bloc central (P pour le Pluronic ou
poloxamere et T pour Tetronic ou poloxamine) et enfin un nombre représentant la masse
molaire théorique du copolymeére (en kg/mol). Le 94P100 est par exemple un copolymere de
masse molaire théorique de 100 kg/mol constitué de PLAgs et de Pluronic. De la méme
maniere, la notation P100 désignera par exemple une série de polymeres de 100 kg/mol

constitués de Pluronic, toutes cristallinités de PLA confondues.

Composition massique (%)

Copolymere
Amorceur
50P100 0,0 87,4 12,6
70P100 35,0 52,4 12,6
94P100 76,9 10,5 12,6
50T120 0,0 87,5 12,5
70T120 35,0 52,5 12,5
94T120 77,0 10,5 12,5

Tableau I1-1 : Composition des copolyméres utilisés lors de [’étude préliminaire
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Composition massique (%)

Copolymere
94P100 76,9 10,5 12,6
96P100 80,4 7,0 12,6
94T100 74,8 10,2 15,0
94P200 82,5 11,2 6,3
96P200 86,2 7,5 6,3
94T200 81,4 11,1 7,5

Tableau I1-2 : Composition des copolymeres utilisés lors des tests de dégradation

1.2. Mise en ceuvre des polyméres

Plusieurs mises en forme des copolymeéres ont ét¢ employées au cours de cette étude

selon 1’utilisation désirée.

» Les films de copolymeéres ont tout d’abord été préparés par évaporation de solvant.
Pour cela, ils sont dissous dans du DCM (1 g de polymeére pour 10 mL de solvant) puis les
solutions obtenues sont disposées dans des cristallisoirs ou des moules métalliques (acier ou
aluminium) a fond plat et recouverts d’entonnoirs afin de ralentir I’évaporation du solvant et
ainsi éviter 1’apparition de bulles dans le matériau. Aprés une nuit d’évaporation, les films

obtenus sont décollés et séchés sous vide.

» La seconde technique utilisée pour obtenir des films de polymeéres a été le moulage a
chaud. Pour cela, 3 g de polymeére sont découpés finement et placés dans un moule en acier
inoxydable. Le tout est tout d’abord placé dans une étuve a 200°C puis, aprés fusion du
polymeére, mis sous une pression de 8 tonnes grice a une presse Carver 4120 dont la
température du plateau inférieur est réglée a 200°C. Aprés 10 minutes, la pression est
maintenue mais le chauffage est stoppé et le moule plongé dans un mélange d’eau et de glace

pendant 10 minutes. Le film obtenu est finalement décollé et séché sous vide.
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» La derniére technique de mise en forme a été employée afin d’obtenir des microfibres
de polymere destinées a une mise en forme finale textile. La mise en forme a été effectuée sur
un appareillage DSM Xplore de I’Ecole Nationale Supérieure de Chimie de Lille aimablement
mis a disposition par le Pr Sophie Duquesne de 1’Unité Matériaux et Transformations (UMR
CNRS 8207) de I’Université Lille 1. Le systéme est constitué d’une micro-extrudeuse bi-vis
couplée a une micro-fileuse. Pour réaliser cette mise en ceuvre, une filiere d’extrusion de
diametre choisi est montée sur la micro-extrudeuse, 20 g de polymere préalablement broyés
sont incorporés dans la chambre d’extrusion a 200°C et les vis mises en rotation a 80 rpm.
Lorsque le couple mesuré devient nul (indiquant la fusion totale du polymere), la vitesse de
rotation est abaissée a 15 rpm et la filiere d’extrusion ouverte. Le jonc de polymere est
récupéré, enroulé une fois autour du rouleau d’étirage de la micro-fileuse puis accroché sur le
rouleau de récupération réglé a une vitesse d’enroulement de 30 m/min. L’ensemble est laissé
en fonctionnement extrusion-filage jusqu’a ce que le volume de polymere soit insuffisant pour

alimenter 1’extrusion.

A partir des microfibres obtenues grace au procédé d’extrusion-filage, une technique
de mise en forme textile a été appliquée afin d’obtenir des prototypes de matrices de
régénération tissulaire. Cette méthode repose sur 1’association du torsadage et du tressage des
fibres ayant notamment pour but I’amélioration des propriétés mécaniques. Dans un premier
temps, 10 microfibres d’environ 75 cm de long sont découpées et attachées ensemble a leur
extrémité a la téte rotative d’un appareil de torsadage. La téte est alors mise en rotation
pendant 10 secondes afin d’obtenir un brin de 10 fibres torsadées ensemble. Au total, 3 brins
sont ainsi préparés et finalement tressés ensemble manuellement pour obtenir un support de
régénération (les termes de "tresse" ou de "matrice" seront également employés dans ce

rapport pour désigner ces supports).

1.3. Etude de dégradation

Une étude de dégradation in vitro a court terme a €té menée sur 7 semaines afin
d’identifier, parmi les copolymeéres sélectionnés, ceux qui auraient le meilleur comportement
aprés cette dégradation. Une attention particuliere a été portée sur 1’évolution de leur prise

d’eau, leur perte de masse, leur masse molaire et leurs propriétés thermiques et mécaniques.

Pour cette étude, les polymeéres ont été préparés sous forme de films d’environ 0,5 mm

d’épaisseur par moulage a chaud. Des bandelettes de 30 x 10 mm (n = 3) ont été découpées,
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pesées (masse initiale M;), plongées dans 8 mL de PBS (pH 7,4) et maintenues a 37°C sous
agitation dans un incubateur Heidolph Inkubator 1000 équipé d’un plateau agitant Heidolph
Unimax 1010. Le pH du milieu était contrdlé régulierement et le PBS renouvelé en cas de
variation supérieure a 0,4 unit¢ de pH. A des temps d’analyse prédéterminés (2, 4 et 7
semaines), les bandelettes ont été 6tées du PBS, pesées (masse hydratée My) et analysées en
traction mécanique (voir paragraphe 11.4.6.). Apres rupture, les échantillons ont été récupérés,
séchés sous vide, pesés (masse seche M) et analysés par GPC et DSC. Les prises d’eau et

pertes de masse de ces échantillons ont finalement été calculés grace aux équations suivantes.

Prise d’eau (%) = 100 x (M — M) / M;

Perte de masse (%) = 100 x (M; — My) / M;

Les échantillons correspondant au temps 0 ont en réalité ¢t€ maintenus une nuit sous

les conditions de dégradation afin d’étre a 1’état hydraté lors de 1’essai de traction mécanique.

2. Elastomeres réticules

2.1. Réticulation par voie nitréne

2.1.1. Synthése des polyméres

Le procédé de réticulation par voie nitréne a été testé sur plusieurs polymeres
dégradables : la PCL et le PLA. La PCL utilisée est un polymére commercial (Mn = 32 000
g/mol, Sigma-Aldrich) tandis que le PLA a été synthétisé selon un protocole similaire aux
copolymeres décrits précédemment (cf. § II.1.1) en employant ’alcool benzylque comme
amorceur de polymérisation a la place du Pluronic et du Tetronic. De la méme manicre, des
quantités de lactides et d’amorceur sont introduits en quantités déterminées en fonction de la
masse molaire et de la cristallinité souhaitées dans un ballon a col long. Aprés ajout de
I’octanoate d’étain comme catalyseur, le ballon est scellé et placé en étuve a polymérisation a
110°C pendant 5 a 7 jours. A I’issue de la réaction, le polymere est récupéré par dissolution

dans du DCM et précipité dans de 1’éther diéthylique froid avant d’étre séché.
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2.1.2. Agents de réticulation azidés
Les composés azidés étant des especes photoréactives, ils ont ét€¢ manipulés autant que
possible dans 1’obscurité et protégés de la lumicre par des feuilles d’aluminium dans les

différents montages ou ils ont été utilisés et mentionnés dans ce rapport.

Différents polyazotures (ou composés polyazidés) ont été employés comme agent de
réticulation de polymeéres. Le premier est un composé commercial, la 2,6-bis(4-
azidobenzylidéne)-4-méthylcyclohexanone (370,42 g/mol, TCI Europe), dot¢ de deux
fonctions azotures terminales (Figure II-1). Ce produit sera désigné par 1’abréviation BA

dans ce rapport.

@)
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>

Figure II-1 : 2,6-bis(4-azidobenzylidene)-4-méthylcyclohexanone

D’autres agents de réticulation ont été synthétisés par réaction d’estérification entre
I’acide azidobenzoique (Figure I1-2) et différents composés dotés de plusieurs groupements
hydroxyles afin d’obtenir des agents de réticulation de diverses longueurs et fonctionnalités.
Le Pluronic F127 et le Tetronic 1107 ont notamment ¢ét¢ employés dans ce sens. Ces

synthéses ont été réalisées grace a deux méthodes différentes.

La premicere repose sur un mécanisme d’estérification de Fischer-Speier catalysée par
I’acide paratoluenesulfonique (APTS). Pour cette synthése, le polyol et 1’acide
azidobenzoique (1,2 équivalents par fonction alcool) sont tout d’abord introduits dans un
ballon bicol et dissous dans du DCM. L’APTS est ensuite ajouté en quantité catalytique et du
tamis moléculaire placé dans le milieu réactionnel afin de piéger 1’eau produite par
I’estérification. Le mélange est alors laiss¢ sous agitation a 1’abri de la lumiere et chauffé a
reflux a 60 °C pendant au moins 72 heures. Aprés réaction le tamis moléculaire est tout
d’abord ¢éliminé par décantation et centrifugation. Ensuite, la phase organique contenant le
DCM et I’ester est lavée avec une solution saturée de bicarbonate de sodium (3 x 100 mL) et a
I’eau distillée (3 x 100 mL) puis séchée au sulfate de magnésium, filtrée sur fritté et

concentrée a I’évaporateur rotatif.
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La seconde méthode est une estérification de Steglich, reposant sur I’utilisation du
dicyclohexylcarbodiimide (DCC) et de la 4-diméthylaminopyridine (DMAP) (Figure 11-2).
Le DCC est un agent de couplage qui permet la formation d’une O-acylisourée dont la
réactivité est proche de celle de I’anhydride correspondant a 1’acide carboxylique utilisé. Le
DMAP catalyse la réaction entre 1’alcool et I’acide carboxylique ainsi activé et conduit a la

formation de I’ester et de la dicyclohexylurée (DCU) (Figure I1-3).
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Figure I1-2 : Acide azidobenzoique (a gauche), DCC (au milieu) et DMAP (a droite)
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Figure I1-3 : Schéma réactionnel de [’estérification de Steglich

Avant la synthése de ’ester, le DCC est tout d’abord purifié par dissolution dans du
DCM sec, ajout de sulfate de magnésium et agitation pendant 6 heures. Le MgSQO4 et la DCU
éventuellement présente (insoluble dans le DCM) sont ensuite éliminés par filtration sur fritté.

La DMAP est quant a elle purifiée par recristallisation dans du toluéne.

Pour effectuer I’estérification, le polyol et I’acide azidobenzoique (1,2 équivalents par

fonction alcool) sont introduits dans un ballon monocol et dissous dans du DCM. Le DCC
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(1,2 équivalents par fonction alcool) et la DMAP (0,6 équivalent par fonction alcool),
préalablement dissous dans du DCM sont ensuite ajoutés. Le montage est protégé de la
lumicre et maintenu sous agitation pendant 72 heures a température ambiante. Apres réaction,
le milieu est filtré sur fritté et concentré a 1’évaporateur rotatif pour éliminer le DCM. Le
produit est ensuite @ nouveau dissous dans du THF et dialysé a 1’aide d’'une membrane de
seuil de coupure de 3500 Da. Apres 48 heures de dialyse le contenu de la dialyse est récupéré

et concentré a I’évaporateur rotatif puis séché a 1’étuve sous vide.

RMN 'H Pluronic et Tetronic azidés : (300 MHz; CDCls) : & (ppm) = 8,1 (2H aromatiques,
CH=CH-C-N3), 7,1 (2H aromatiques, CH=CH-C-N3), 4,4 (2H, CH,-CH,-O ester), 3,9 (1H, N-
CH,-CH), 3,8 (2H, CH,-CH,-O ester), 3,6 (4H, CH»-CH,-O éther), 3,5 (2H, CH(CH3)-CH-
0), 3,4 (1H, CH(CH3)-CH,-0), 1,1 (3H, CH(CH3)-CH,-0).

Les taux de substitution obtenus avec I’acide azidobenzoique ont été déterminés grace
au calcul du rapport des intégrations des pics caractéristiques des protons aromatiques de
I’acide azidobenzoique (pics a 8,1 et 7,1 ppm) et des protons méthyléniques des motifs

éthylene glycol (pic a 3,6 ppm).

2.1.3. Procédé de réticulation

Le procédé de réticulation par voie nitréne a tout d’abord consisté a préparer des films
contenant un polymére et un réticulant. Pour cela, des quantités choisies de polymére
(également appel¢ la matrice) et de composé polyazidé (1’agent de réticulation) sont dissoutes
dans du DCM. Apres dissolution compléte des produits et homogénéisation de la solution par
agitation, celle-ci est utilisée pour obtenir un film par évaporation grace a la méthode décrite
précédemment (cf. § I1.1.2). Elle est versée dans un moule en acier ou un cristallisoir et
laissée a évaporer pendant une nuit a I’abri de la lumicre, le film formé est ensuite décollé et
séché sous vide. La seconde étape de ce procédé consiste en I’irradiation du film (10 secondes
par face) au moyen d’une lampe de projection UV Dymax PC-2000 d’une intensité¢ de 75
mW/cm? (315-395 nm).

A titre d’expérience contrdle, des films ont également été préparés a partir de PLA et

de Pluronic ou Tetronic non modifiés et irradiés par UV avant d’étre analysés.
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2.2. Réticulation par voie thiol-yne

2.2.1. Propargylation de la PCL
La propargylation de la PCL a été réalisée par activation anionique du polymere suivie

de I’ajout de I’¢lectrophile, le bromure de propargyle.

Toute la verrerie utilisée au cours de cette synthése de PCL propargylée 1’a été apres
séchage dans une étuve a 100°C. La synthese est réalisée dans un réacteur conique quadricol
de 500 mL. En fonction des conditions retenues, 3 a 8 g de PCL et 300 a 400 mL de THF
anhydre y sont introduits et mis sous flux d’argon et agitation mécanique a I’aide d’une pale
en téflon (Figure I1-4). Apres dissolution compléete de la PCL, le milieu est refroidi a - 50°C
grace a un bain éthanol-azote liquide. Le diisopropylamidure de lithium (LDA) est ajouté a la
seringue (0,5 équivalent par motif monomere) a travers un septum et le milieu est maintenu a
-50°C sous agitation pendant 30 minutes pour générer un macropolycarbanion de PCL. Le
réactif substituant, le bromure de propargyle est ensuite ajouté a la seringue (0,5 équivalent
par motif monomere) et la réaction est maintenue pendant 30 minutes sous agitation tout en

laissant la température du bain d’éthanol-azote remonter progressivement jusqu’a — 30°C.

1

<—— argon

bain éthanol-azote

Figure I1-4 : Montage de la réaction de propargylation de la PCL

Le réacteur est alors 6té du bain éthanol-azote et la réaction est stoppée par ajout de
100 mL d’une solution saturée de chlorure d’ammonium et par ajustement du pH a 7 a I’aide

d’acide chlorhydrique. Le copolymeére PCL-co-PCL propargylée formé est ensuite extrait au
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DCM (3 x 150 mL). La fraction organique obtenue est lavée a 1’eau distillée (3 x 150 mL),
séchée au sulfate de magnésium, filtrée sur fritté et concentrée a I’évaporateur rotatif. L’huile
obtenue est précipitée dans du méthanol froid sous agitation magnétique. Le polymeére est

récupéré par filtration sur fritté et séché a I’étuve sous vide.

Une seconde technique a été évaluée pour la synthése de la PCL propargylée. Au cours
de cette méthode, la réaction est effectuée dans un réacteur double-enveloppe refroidi grace a

un cryostat a circulation d’éthanol a - 40°C. Le reste du protocole est identique au précédent.

RMN 'H : (300 MHz; CDCLy) : & (ppm) = 4,0 (2H, CH>-0), 3,4 (2H, CH>-OH), 2,4-2,6 (1H,
C(0)CH(CH,-C=CH) et 2H, CH,-C=CH), 2,3 (2H, C(O)CH>), 2,0 (1H, C=CH), 1,6 (4H,
C(0)CH,-CH,-CH,-CH>-CH-0), 1,4 (2H, C(O)CH,-CH,-CH,-CH,-CH,-O).

Les taux de substitution traduisant I’efficacité de la réaction de greffage ont été
déterminés grace aux intégrations de pics obtenus par RMN et au calcul du ratio de motifs
propargylés (pic du proton terminal de 1’alcyne a 2,0 ppm) et de motifs non propargylés (pic

des protons situés en a de ’ester sur le squelette de la PCL a 4,0 ppm).

2.2.2. Procédé de réticulation

Pour réticuler la PCL propargylée, des films ont tout d’abord été préparés par
évaporation de solvant. Pour cela, de la PCL propargylée seule ou des mélanges de PCL et de
PCL propargylée (pour une masse totale de polymére de 1,2 g) sont dissouts dans 10 mL de
DCM. A certains mélanges est ajouté un photoamorceur en solution dans du DCM (6
mg/mL), la 2,2-diméthoxy-2-phénylacétophénone (Irgacure® 651) ou la 2-hydroxy-4’-(2-
hydroxyéthoxy)-2-méthylpropiophénone (Irgacure® 2959) a hauteur de 0,5 Y%, par rapport a
la masse de polymere soit 6 mg (environ 0,2 % molaire par rapport aux motifs PCL). L’agent
de réticulation, le pentaérythritol tetrakis-(3 mercaptopropionate) (PETMP) est finalement
ajouté (0,25 équivalent par fonction alcyne) aprés homogénéisation de la solution. Celle-ci est
ensuite versée dans un moule en aluminium et laissée a évaporer pendant une nuit. Le film
obtenu est décollé et séché sous vide avant d’étre irradié (10 minutes par face) avec la lampe

UV Dymax PC-2000 afin de provoquer la réticulation.

98



Chapitre II : Matériels et méthodes

2.3. Evaluation de la réticulation

L’une des caractéristiques d’un polymere suffisamment réticulé est son insolubilité.
Cette particularité a donc été utilisée pour évaluer la réticulation des polymeres étudiés. Dans
notre étude, qu’il s’agisse des produits développés par voie nitréne ou par voie thiol-yne, les
polymeéres qui ont été irradiés et que I’on suppose réticulés sont tout d’abord pesés (masse
initiale M;) puis plongés dans 15 mL de DCM pendant 48 heures sous légere agitation. Les
parties insolubles (donc réticulées) mais toujours gonflées par le solvant des échantillons sont
alors otées du solvant et immédiatement pesées (masse gonflée M,). Enfin, ces échantillons
sont séchés sous vide pendant 24 heures et pesés une derniere fois (masse réticulée M;). Ces
valeurs nous permettent de calculer la fraction de gel et le gonflement de chaque échantillon

grace aux équations suivantes.
Fraction de gel (%) =100 x (M, / M)
Gonflement (%) = 100 x (Mg / M;)

La réticulation des échantillons a également été étudiée via leurs propriétés thermiques,

en particulier par DSC et TGA (voir paragraphe 11.4.2).

3. Biologie cellulaire

3.1. Culture cellulaire

Tous les produits utilisés en culture cellulaire évoqués dans ce paragraphe sont des

produits Gibco-Invitrogen obtenus aupres de Fisher Scientific ou Lonza obtenus aupres de

Ozyme.
> Milieu de culture

Les cultures cellulaires ont été faites en utilisant du milieu de culture complet

constitué des éléments suivants :

- milieu de culture DMEM
- 10 % de sérum de veau feetal (SVF)
- Pénicilline 100 U/mL, streptomycine 100 pg/mL) (Pen Strep)

- Glutamine 2 mM.
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> Cellules et conditions de culture

Les cellules utilisées au cours de ce projet ont été cultivées dans du milieu de culture
complet décrit précédemment renouvelé tous les 2 a 3 jours et dans un incubateur a
atmosphere humide a 5 % de CO; et a 37°C. Les ringages des cellules ont été effectués avec
du DPBS stérile et les décollements par incubation de 5 minutes dans une solution de

Trypsine-EDTA (0,05 %).

Trois types de cellules ont été étudiés au cours de ces travaux. La lignée de CSM
murines C3HI0T1/2 (désignée ci-apres cellules C3) et sa dérivée clonale C9 (cellules
exprimant la protéine morphogénétique osseuse BMP-2) sont issues de cellules
embryonnaires de souris C3H10T1/2. Lors de leur maintien et de leurs passages, les cellules
C9 ont été cultivées en présence de doxycycline (1 pg/mL) afin de réprimer 1’expression de
BMP-2. Les cellules primaires Black 6 (B6) ont été isolées a partir de moelle osseuse de

souris C57/Bl6.
> Désinfection

Tous les échantillons de polyméres qui ont été utilisés en culture cellulaire (en
particulier dans le cadre des tests de cytocompatibilité¢) ont préalablement été¢ désinfectés

suivant le méme protocole :

- immersion de 30 minutes dans de I’éthanol a 70 %

- ringage au DPBS stérile

- immersion de 48 heures a 37°C dans une solution de DPBS stérile a 10 % de Pen
Strep

- trois ringages (2 x 5 minutes et 1 x 12 heures) au DPBS stérile.

3.2. Cytocompatibilité

Deux types d’expériences ont été pratiquées afin d’évaluer la cytocompatibilité des
polymeéres avec les CSM : un test de prolifération cellulaire reposant sur 1’utilisation du

PrestoBlue®, et un test de viabilité par visualisation des cellules aprés marquage fluorescent.
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> Conditions de culture

Les cellules sont ensemencées d’une part dans des puits de boites de culture en
polystyréne trait¢ pour la culture cellulaire (TCPS) qui constitueront le témoin positif et
d’autre part sur le matériau étudié placé dans un puits TCPS. Dans ce cas, le matériau consiste
en des pastilles de diameétre identique au diameétre du puits de culture qui sont maintenues par
des O-rings. Les O-rings sont des joints toriques constitués de Viton (DuPont), un
fluoroélastomere qui ne présente pas de cytotoxicité. Cet accessoire permet de maintenir
I’échantillon en forme de disque au fond du puits de culture tout en assurant une étanchéité,
évitant ainsi la prolifération de cellules sur le TCPS sous I’échantillon. Les cellules sont

incubées dans le milieu de culture complet avec renouvellement tous les 2 ou 3 jours.

Dans le cas des tresses, I’impossibilit¢ de recourir aux O-rings a été palliée par
I’utilisation de boites de culture ULA (Costar, Fisher Scientific) en polystyréne traité pour
empécher 1’adhésion cellulaire, empéchant ainsi les cellules d’adhérer au fond de la boite de
culture. De plus, pour favoriser 1’attachement des cellules a ces tresses, les échantillons sont
placés en agitation pendant 5 heures sur agitateur orbital Labnet Gyrotwister avant d’étre

placés en incubateur.
» Test de prolifération PrestoBlue

Aux temps déterminés, les puits sont vidés de leur milieu de culture et rincés avec du
DPBS stérile puis de la solution de PrestoBlue a 10 % est ajoutée. Apres incubation a 37°C en
atmosphere humide a 5 % de CO, pendant un temps compris entre 20 minutes et 2 heures, le
milieu résultant est homogénéisé par agitation puis 200 pL. de surnageant sont prélevés et
placés dans une plaque 96 puits pour analyse sur lecteur de plaques. Les conditions du test ont
vari¢ en fonction du support étudié. Les différentes conditions utilisées pour ces tests de

prolifération sont résumées dans le Tableau I1-3.

Le PrestoBlue (Life Technologies, Molecular Probes) est une solution constituée de
résazurine, un indicateur coloré (bleu et non fluorescent) perméable aux membranes
cellulaires qui est réduit par 1’activité métabolique des cellules en résorufine (rose et
fluorescente). Cette réduction qui peut étre mesurée par spectrométrie en absorbance ou en
fluorescence est proportionnelle a la quantité de cellules vivantes et métaboliquement actives
présentes dans le milieu. Elle dépend également du temps d’incubation du réactif avec les

cellules et de la température d’incubation. L’un des principaux avantages de ce test réside
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dans son caractére non destructif, contrairement a certains autres réactifs de ce type. Il permet
ainsi d’effectuer I’analyse sur les mémes cellules aux différents temps tout au long de
I’expérience. Dans les tests décrits par la suite, le PrestoBlue est utilisé en solution a une
concentration de 10 % dans du milieu de culture complet préparé avec du milieu de culture

DMEM/F-12 exempt de rouge de phénol au lieu du milieu DMEM classique.

support pastille tresse
PP (film moulé a chaud)
dimensions de I’échantillon 15 mm de diamétre 1 cm de long
volume de PrestoBlue Il mL SmL
temps d’incubation 2 heures 30 minutes
lecteur de plaques Multiskan FC Varioskan Flash
mode de lecture absorbance fluorescence
" 570 /595 nm 560 / 590 nm
autres utilisation de O-rings test sur ULA

Tableau I1-3 : Conditions des tests de prolifération PrestoBlue

> Test de viabilité Live/Dead

La viabilité¢ des cellules sur les copolymeres a ét¢ étudiée visuellement grace a des
observations réalisées par microscopie confocale a fluorescence de cellules marquées au
moyen d’un kit Live/Dead (Promokine). Ce kit contient deux marqueurs fluorescents :
I’acétoxyméthyl-calcéine (calcéine-AM) a fluorescence verte (excitation a 490 nm et émission
a 515 nm) qui pénétre dans la membrane des cellules vivantes et I’homodimere d’éthidium III
(EthD-III) a fluorescence rouge (excitation a 490 nm et émission a 620 nm) qui ne peut
pénétrer que dans les membranes cellulaires endommagées ou de cellules mortes et qui

s’intercale avec I’ADN du noyau.

Pour effectuer ce marquage, une solution est tout d’abord préparée a partir des deux
solutions meres de maniere a obtenir une concentration finale de 2 uM pour la calcéine-AM et
4 uM pour ’EthD-III. Chaque échantillon est plongé dans 1,5 mL de cette solution pendant
30 minutes, rincé une fois avec du DPBS stérile, fixé dans 1 mL de paraformaldéhyde a 4 %
et rincé une derniére fois dans du DPBS stérile. Les échantillons ainsi préparés sont

finalement observés au moyen d’un microscope confocal a fluorescence (MCF) (cf. § 11.4.3).
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3.3. Tests de différentiation

» Différenciation par facteur de croissance

Pour le premier test de différenciation réalisé en monocouche, des CSM C3 et C9 sont
ensemencées (250 000 cellules par puits de culture 6 puits ou TC6) et incubées. Différents
traitements leur sont alors appliqués (Tableau II-4). Le milieu low serum est un milieu
complet mais constitué de seulement 1 % de SVF. Le traitement BMP-12 est réalisé en
ajoutant la protéine murine recombinante BMP-12 au milieu de culture des cellules C3 a une
concentration de 10 ng/mL. Le traitement BMP-2 consiste a enlever la doxycycline du milieu
de culture de cellules C9 a une concentration de 1 pg/mL pour lever I’inhibition de
I’expression BMP-2. Les cellules C9 sont en effet des cellules C3 génétiquement modifiées
pour exprimer BMP-2 et cette expression peut étre réprimée par ajout de doxycycline. Le
traitement C3 BMP-2 correspond donc a la culture de cellules C9 en 1’absence de doxycycline
tandis que le traitement C3 BMP-2 24h consiste en 1’ajout de doxycycline au milieu de culture
apres 24 heures. Apres 21 jours de culture, les cellules sont décollées par trypsination pour

analyse RT-qPCR.

Traitements
Echantillon

24 premiéres heures ensuite

C3 milieu low serum milieu complet

milieu low serum

C3 BMP-2 24h milieu complet
+ BMP-2
milieu low serum milieu complet
C3 BMP-2
+ BMP-2 + BMP-2
milieu low serum
C3 BMP-1224h milieu complet
+ BMP-12
milieu low serum milieu complet
C3 BMP-12
+ BMP-12 + BMP-12

Tableau 114 : Traitements BMP appliqués aux CSM pour induire la différenciation
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> Différenciation avec acide ascorbique et -glycérophosphate

Pour le second test de différenciation en monocouche, les cellules C3 et B6 sont tout
d’abord ensemencées (72 000 cellules par puits de TC6) puis incubées dans le milieu complet.
A confluence (J4), une partie des cellules est laissée dans le milieu complet (témoin négatif) et
I’autre partie est cultivée dans du milieu de différenciation consistant en milieu complet
contenant de 1’acide ascorbique (AA) a 50 pg/mL et du B-glycérophosphate (B-GP) a 10 mM.
A Jq, J14, J21 et Jog, des cellules sont décollées par trypsination pour analyse RT-qPCR.

> Différenciation avec étude de I’influence de la densité d’ensemencement

Un test similaire a été effectué¢ uniquement sur les cellules C3 ensemencées avec deux
densités différentes : 16 000 et 80 000 cellules par puits de TC24. D¢s 1’ensemencement (J),
les cellules sont cultivées dans du milieu de différenciation (milieu complet contenant de
I’AA a 50 pg/mL et du B-GP a 10 mM) et maintenues en incubation. A J3, J7, J10, J14, €t Joy,

des cellules sont décollées par trypsination pour analyse RT-qPCR
» Différenciation en monocouche et sur matrices de régénération

Les cellules C3 sont ensemencées sur des matrices textiles d’environ 1,5 cm de long
placées dans des puits ULA (16 000 et 80 000 cellules par échantillon dans des puits de
TC24) puis incubées dans le milieu complet. A partir de la confluence (Jo) le milieu de
prolifération est remplacé par du milieu de différenciation (milieu complet contenant de I’AA
a 50 pg/mL et du B-GP a 10 mM). Des cellules sont ensuite décollées a J3, J7, J14 et Jo; pour
analyse RT-qPCR.

> Différenciation avec stimulation mécanique

Pour la réalisation du test de différenciation avec stimulation mécanique, des boucles
sont préparées a partir de portions de matrices textiles d’environ 5,5 cm de long. Pour
maintenir les deux extrémités ensemble, celles-ci sont soudées en les immergeant tres
brievement ensemble dans du DCM. Les boucles obtenues (Figure II-5) sont ensuite
désinfectées et ensemencées avec 56 000 cellules. Les échantillons sont incubés dans du

éme

milieu complet pendant 2 jours. A partir du 37" jour (désigné arbitrairement Jy), le milieu est
remplacé par du milieu de différenciation (AA 50 pg/mL et B-GP 10 mM) et soumis a des
sollicitations mécaniques cycliques (5 % de déformation puis relaxation) a une fréquence de

0,5 Hz pendant une heure tous les 1 a 2 jours. Les cellules présentes sur les échantillons sont
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décollées par trypsination a J3 (3 séances de sollicitations mécaniques), J7 (4 séances) et J;; (7

séances) pour analyse RT-qPCR.

Figure II-5 : Boucle de matrice textile

La stimulation mécanique a été appliquée grace a un appareillage mis au point par le
Dr Benoit Charlot de I’'Institut d’¢lectronique du Sud (UMR CNRS 5214) a I’Université
Montpellier 2. Ce systeme (Figure II-6 et Annexe 1) est constitu¢é d’un moteur
piézoélectrique Nexact N-381.30 contrdlé via une interface Nexact E-861 par le logiciel
PIMikroMove (Physik Instrumente). Il peut effectuer une course de 30 mm et développer une
force maximale de 10 N a une fréquence comprise entre 0 et 800 Hz. Ce moteur a été monté
sur une structure permettant d’accrocher et de stimuler les échantillons tout en les maintenant

plongés dans du milieu de culture dans une boite de culture.

e

)7__;1

Figure I1-6 : Dispositif de stimulation mécanique cyclique
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4. Caractérisations et appareillages

4.1. Caractérisations chimiques

» Chromatographie d’exclusion stérique (GPC)

Les masses molaires et dispersités des polymeres étudiés ont été déterminées par
chromatographie d’exclusion stérique (GPC) dans le THF a un débit de 1 mL/min avec un
volume d’injection de 20 pL. Les échantillons ont été préparés a une concentration de 10
mg/mL et filtrés sur filtre Millipore de porosité 0,45 um. Les analyses ont €té réalisées grace a
un systeme Viscotek GPCMax VE 2001 équipé d’une colonne de garde (10 mm x 4,6 mm) et
de deux colonnes analytiques Viscotek LTS000L Mixed Medium (300 mm x 7,8 mm). La
détection a été réalisée au moyen d’un détecteur réfractométrique Viscotek VE3580 et d’un
détecteur UV/Visible Viscotek VE 3210. Les résultats sont exprimés en fonction d’une

calibration réalisée avec des standards en polystyréne (PS) (Polymer Laboratories).
» Spectroscopie a résonance magnétique nucléaire (RMN)

Les analyses RMN 'H ont été effectuées dans du chloroforme deutéré sur un
spectrométre Bruker AMX300 opérant a 300 MHz et les analyses RMN DOSY (technique de
RMN a deux dimensions combinant le déplacement chimique et le coefficient
d’autodiffusion) dans du chloroforme deutéré ou du DMSO deutéré sur un spectrometre
Bruker Avance III opérant a 600 MHz. Les déplacements chimiques sont exprimés en partie

par million (ppm) par rapport a la référence tétraméthylsilane (TMS).
» Spectroscopie infra-rouge a transformée de Fourier (IRTF)

Les spectres IRTF ont été enregistrés sur un spectrométre Perkin-Elmer 1760 équipé
d’un systetme ATR (réflexion totale atténuée) mono-réflexion permettant de faire les analyses

sur des échantillons solides ou liquides.

4.2. Caractérisations thermiques et mécaniques

» Analyse thermogravimétrique (TGA)

Les températures de début de dégradation (onset) des polymeéres ont été déterminées
par analyses TGA réalisées sur un appareil Perkin-Elmer TGA6 en appliquant un programme

de chauffage de 30 a 400°C a une vitesse de 10°C/min sous un flux de diazote de 20 mL/min.
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» Analyse enthalpique différentielle (DSC)

Les transitions de phase des polyméres ont été étudiées par DSC sous un flux de
diazote grace a un appareil Perkin-Elmer DSC6000. Différents programmes thermiques ont
¢té utilisés en fonction du polymere étudié. Classiquement, les échantillons ont subi une
premiere étape de chauffage rapide suivie d’une étape de refroidissement et d’une deuxiéme

étape de chauffage plus lent. Les mesures ont été effectuées sur les deux derniéres étapes.
» Essais mécaniques en traction

Les propriétés mécaniques en traction des polymeres ont été déterminées grace a un
banc de traction Instron 4444 a une vitesse de déplacement de 5 mm/min et a une température
de 37°C (sauf indication contraire). Les échantillons ont été étirés jusqu’a la rupture et leur
profil déformation-contrainte tracé afin de mesurer leur module d’Young E, leurs propriétés a

la limite d’élasticité (oy et €,) et a la rupture (o, et ).
» Analyse mécanique cyclique

Les propriétés de viscoélasticité des matrices textiles ont été étudiées avec un appareil
d’analyse mécanique dynamique (DMA) Perkin-Elmer DMA?7. Pour cela, les échantillons
fixés sur des mors ont subi 100 cycles de traction (1 MPa pendant 30 sec) et de relaxation (0

MPa pendant 90 sec).

4.3. Caractérisations biologiques

» Lecteurs de plaques

Deux spectromeétres ont été utilisés au cours de cette thése dans le cadre des tests
PrestoBlue. Le premier est un photometre a filtres pour microplaque Thermo Scientific
Multiskan FC permettant d’effectuer des mesures d’absorbance. Il a été employé avec des
filtres de 570 nm et de 595 nm (longueur d’onde de référence utilisée pour la normalisation
des résultats). Le second appareil utilisé est un lecteur de plaques multimode a balayage
Thermo Scientific Varioskan Flash permettant de réaliser a la fois des mesures d’absorbance
et de fluorescence. Il a été utilisé en fluorescence a 560 nm (longueur d’onde d’excitation) et

590 nm (longueur d’onde d’émission).
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» Microscopes confocaux

L’observation de cellules aprés marquage fluorescent a été effectuée grace a deux
systemes de la plate-forme technologique Montpellier RIO Imaging (MRI) : un microscope
confocal a fluorescence droit Leica Microsystems TCS SP5 X du plateau MRI INM et un
microscope macroconfocal a fluorescence Leica Microsystems Macroconfocal LSI du plateau
MRI IGH. Dans les deux cas, les images obtenues ont été traitées avec les logiciels Leica
Application Suite Advanced Fluorescence Lite (LAS AF Lite) et ImageJ. Les reconstitutions
3D ont ét¢ faites grace au logiciel ImageJ doté des modules d’extension LOCI et ImageJ 3D

Viewer.
» Extraction d’ARN totaux et RT-qPCR

Les ARN totaux sont extraits grace au RNeasy Mini kit et a [’automate QIAcube
(Qiagen) suivant les instructions du fabricant a partir des cellules et des tissus préalablement
lysés dans le tampon de lyse du kit et par broyage mécanique ou passage dans une aiguille
21G. La concentration des solutions d’ARN est déterminée par mesure de leur absorbance a
260 nm grace a un spectrophotometre NanoDrop 1000 (Thermo Scientific) et les rapports des
absorbances a 230, 260 et 280 nm (A,60/A2s0 €t Aazs0/Az30) permettent de vérifier la pureté des
ARN.

La transcription des ARNm (500 a 1000 ng) en ADN, est effectuée grace a la
transcriptase inverse M-MLV conformément aux recommandations du fournisseur
(Invitrogen, Fisher Scientific). Le mélange réactionnel est compos¢ de Random Hexamer
Primer 2.5 uM, de ANTP 0.5 mM, du tampon first strand 1X, de DTT 10 mM et de la M-
MLV transcriptase inverse 100U ainsi que de I’ARN dans un volume total de 20 pl. La
réaction de RT, réalisée a I’aide d’un thermocycleur Mastercycler (Eppendorf), comporte une
¢tape d’hybridation de 10 min a 25°C, une étape de transcription de 50 min a 37°C et une

étape d’inactivation de 15 min a 70°C.

Enfin, ’amplification des ADN, (10 ng par réaction) est réalisée par PCR en temps
réel en présence de SYBR Green I Master 1X (Roche Applied Science) et du couple
d’amorces spécifiques a 0,5 uM chacune (Eurofins, MWG) (Tableau II-5) avec un
thermocycleur LightCycler 480 (Roche Applied Science). La réaction de PCR comprend une
premiere phase de dénaturation de 5 minutes a 95°C puis la répétition 40 fois du cycle

dénaturation / hybridation / élongation (15 sec a 95°C, 10 sec a 64°C, 20 sec a 72°C).
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Les résultats sont calculés selon la formule 27 aprés normalisation par le géne de
référence (ou geéne de ménage) glycéraldéhyde-3-phosphate déshydrogénase (GAPDH) (ACt
= Ct gene cible - Ct GAPDH).

Géne Séquence d’amorces

sens 5’-GGT GCT GAG TAT GTC GTG GA-3’
GAPDH
antisens 5’-GTG GTT CAC ACC CAT CAC AA-3°
Collagéne 1 sens 5’-TGT TCA GCT TTG TGG ACC TC-3’
Col I antisens 5’-TCA AGC ATA CCT CGG GTT TC-3’
Collagene 111 sens 5’-CGG TGA ACG GGG CGA AGC TGG TT-3°
Col 111 antisens 5’-GAC CCC TTT CTC CTG CGG CTC CT-¥
Scleraxis sens 5’-CGG CGA GAA CAC CCA GCC CAA->
Sex antisens 5’-TCT TTC TGT CAC GGT CTT TGC TCA ACT-3’
Ténascine-C sens 5’-TCG TGG GCG GTG TGT GGA GAA CG-3’
Tne antisens 5’-GCG GTC GAA GCA GTC GTT GGG G-3°
Ténomoduline sens 5’-CGC CAC ACC AGA CAA GCA AGC G-¥
Tnmd antisens 5’-AGG TTC ACA GAC ACG GCG GCA-3’

Tableau I1-5 : Séquences d’amorces de RT-qPCR pour les génes de souris (Mus musculus)
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CHAPITRE III : DEVELOPPEMENT DE BIOMATERIAUX
POLYMERES DEGRADABLES

Ce chapitre est consacré au développement et a 1’étude des différents biomatériaux
polymeres développés pour la conception de matrices de régénération ligamentaire. Les
synthéses et propriétés de ces matériaux y sont décrites en commengant par les polymeres

thermoplastiques.

1. Copolymeres thermoplastiques

1.1. Syntheése et essais préliminaires

1.1.1. Synthése et propriétés

Dans un premier temps, plusieurs copolymeres ont été synthétisés par POC du lactide
en employant le Pluronic ou le Tetronic comme macroamorceurs de la polymérisation et
comme blocs centraux. Le but principal de ces premieres synthéses était d’évaluer I’influence
de la cristallinit¢ du PLA et de la nature du bloc central sur les propriétés finales des
copolymeéres obtenus. Des masses molaires de 100 et 120 kg/mol ont été respectivement
choisies pour les copolymeres constitués de Pluronic et de Tetronic dans le but d’obtenir des
composés de balances hydrophile — hydrophobe similaires et d’éliminer 1’influence de ce

parametre.

Les copolymeres obtenus ont tout d’abord été caractérisés chimiquement et
thermiquement. A titre d’illustration, nous présenterons les données du copolymere 94P100.
Les spectres RMN (Figure III-1) ont permis de confirmer la présence dans les produits
finaux des blocs PEG et PPG des macroamorceurs et des blocs de PLA. Cependant, pour
vérifier que la polymérisation du lactide a bien eu lieu aux extrémités des amorceurs et qu’il
n’y a pas eu formation d’homopolymeére de PLA, il a été nécessaire d’effectuer des
caractérisations supplémentaires. Les analyses GPC ont montré que les copolymeres
présentaient des chromatogrammes monomodaux (Figure II1-2) ce qui suggere la présence
d’un unique polymeére dans le composé étudié. Cela a été confirmé grace aux spectres de

RMN DOSY (Figure I1I1-3) ou tous les pics attribués aux différents blocs du copolymere sont
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associés a un unique coefficient de diffusion (un second coefficient correspond au CDCls;,

solvant d’analyse).

1 4 0
0 3 0 3 , O
Ho 1 2 ; o5 ; 0 H
o 99 67 99 n

BER. IS

5.5 5.0 45 4.0 3.5 3.0 2.5 2.0 1.5 1.0
6 (ppm)

Figure ITI-1 : Spectre RMN 'H du copolymére 94P100

0 5 10 15 20
temps d'élution (min)

Figure I11-2 : Chromatogramme GPC du copolymeére 94P100
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Figure I11-3 : Spectre RMN DOSY du copolymere 94P100

La détermination par GPC des masses molaires des copolyméres synthétisés a montré
des résultats relativement ¢loignés des valeurs théoriques attendues. Ce n’est pas le cas des
valeurs calculées a partir de I’analyse des spectres RMN en accord avec les valeurs théoriques
(Tableau III-1). Ces différences peuvent trouver plusieurs origines. Les standards PS utilisés
pour la calibration de la GPC sont tout d’abord connus pour générer des valeurs inexactes
dans le cadre de I’étude de polyesters aliphatiques [258, 259]. La littérature évoquant ce
probléme suggere cependant des valeurs réelles environ deux fois inférieures aux valeurs
mesurées, ce qui ne semble pas étre le cas pour notre étude. Il est donc probable que ces
différences s’expliquent a la fois par l’utilisation d’un étalonnage PS, mais aussi par la
tendance qu’ont les chaines de polymeére amphiphiles a se replier sur elles-mémes provoquant
ainsi une diminution du volume hydrodynamique. D’autre part, il peut y avoir des interactions
entre les blocs hydrophiles du PEG et les colonnes de la GPC, ce qui provoquerait une
modification du temps de rétention (cas typique des chromatogrammes de PEG présentant des

pics légérement asymétriques, €élargis du coté des faibles masses).

En se basant sur les valeurs de masses molaires calculées par RMN plus fiables, on
constate que la synthése des copolymeres semble bien controlée dans la mesure ou les masses
molaires théoriques et expérimentales sont relativement proches (écart maximal de 22 %)

avec des dispersités inférieures a 2,4.
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Mn (kg/mol)
Copolymére
théorique
50P100 100 99,8 72,6 1,7 36,4 X X
70P100 100 122,0 40,1 2,1 34,2 X X
94P100 100 112,3 49,5 24 X 147,6 24,9
50T120 120 137,1 100,1 2,4 31,8 X X
70T120 120 141,7 93,6 1,6 34,5 X X
94T120 120 130,0 101,0 1,8 X 149,7 13,2

Tableau I11-1 : Propriétés des copolymeres P100 et T120

Les propriétés thermiques des copolymeéres ont été déterminées par DSC (Tableau
III-1). Cette étude a permis de mettre en évidence les différences structurales liées a la
cristallinit¢ des blocs de PLA. Tous les copolymeres a I’exception des 94P100 et 94T120,
c’est-a-dire ceux constitués du PLA le plus cristallin, ont présenté des transitions vitreuses
(Figure I1II-4). A I’inverse, des pics de fusion n’ont pas été observés sur les thermogrammes
des copolymeres constitués de PLAs) ou de PLA7 tandis que d’importants pics de fusion sont

apparus avec les copolymeres a base de PLAy.

——50P100
——70P100
——94P100
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Figure 1114 : Thermogrammes DSC des copolymeres P100
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Il est important de noter que les valeurs de Ty des copolyméres présentant des
transitions vitreuses sont comprises entre 31 et 37 °C. La transition vitreuse est un phénomene
qui induit d’importantes modifications physiques au sein d’un polymére et notamment de
fortes variations des propriétés mécaniques. Dans le cadre d’une implantation dans le corps
humain dont la température normale est d’environ 37°C et d’une reconstruction du ligament
ou le role mécanique de la prothese est primordial, ces valeurs de T, peuvent donc poser
probléme. Nous verrons par la suite que cette T, est étroitement liée au choix de la masse

molaire du copolymere.

1.1.2. Propriétés mécaniques

Les propriétés mécaniques des copolymeres préparés sous différentes mises en forme
ont cependant été évaluées lors de tests d’étirement puisqu’il s’agit du principal critére de
sélection. Tout d’abord, les trois copolymeéres a base de Pluronic (série P100) ont été étudiés a
température ambiante aprés préparation de films par évaporation de solvant. Les profils
déformation-contrainte présentés dans la Figure III-5 sont représentatifs des résultats
obtenus. IIs montrent clairement I’importance de la cristallinit¢ du PLA dans la mesure ou le
94P100 constitu¢ de PLAgs (plus cristallin que le PLAsy ou le PLA7y) présente un
comportement élastique suivi d’une déformation plastique et une rupture précoce par rapport
aux deux copolymeéres constitués de PLA essentiellement amorphe qui présentent un

comportement plus ductile et plastique avec des valeurs de déformation a la rupture élevées.
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Figure I11-5 : Profils déformation-contrainte en traction des copolymeres P100
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Les valeurs tirées de ces courbes de traction (7Zableau III-2) confirment ces
observations avec par exemple des valeurs de E, o, et o, particuliérement basses pour les
polymeres 50P100 et 70P100, en particulier si I’on se réfere aux valeurs du LCA. Pour des
films obtenus par évaporation de solvant, le copolymere 94P100 semble donc étre le seul de
ces polymeres capable de répondre aux exigences mécaniques nécessaire a la préparation d’un
support ligamentaire. Par ailleurs, il est intéressant de noter les valeurs élevées des écarts
types qui suggerent une faible reproductibilité des résultats. Dans I’hypotheése ou cette
mauvaise reproductibilité pourrait étre liée a la méthode de mise en forme par évaporation de
solvant et, dans un but de comparaison, des tests de traction similaires ont été effectués sur les
copolymeres P100 mais aprés une mise en forme par moulage a chaud sous presse. Les
matériaux obtenus de cette maniére sont évidemment beaucoup plus denses que ceux préparés
par évaporation de solvant et leurs propriétés mécaniques s’en trouvent augmentées (Tableau
II1-2), en particulier pour les S0P100 et 70 P100. Si les valeurs de E obtenues avec ces
matériaux sont compatibles avec celles d’un ligament, les contraintes o et o, restent faibles
pour ces deux polymeres. Cependant, méme en employant cette méthode de mise en ceuvre
les résultats confirment que le 94P100 reste le seul composé susceptible de convenir au cahier
des charges. Par ailleurs, on peut constater que la mise en forme par moulage a conduit a une
diminution de la plupart des écarts types sur ces propriétés mécaniques et par conséquent a
une amélioration de la reproductibilité des résultats. Une mise en forme plus rigoureuse telle
que celle-ci permet donc d’avoir une meilleure homogénéité des matériaux fabriqués, ce qui

est essentiel dans un but de caractérisation ayant pour but une sélection des polymeéres.

Polymere E (MPa) oy (MPa) gy (%) o (MPa)

E = 50P100 9+/-2 0,3 +/-0,1 29+/-1,0 1,9 +/-0,4 869 +/- 139
g é 70P100 22 +/-11 0,3+/-0,0 1,2+/-0,3 2,6 +/- 0,6 516 +/- 305
E S 94P100 355+/-90 9,0 +/-3,5 2,6 +/- 0,6 17,7+/-3,3 | 468 +/- 149
° 50P100 149 +/-46 | 2,7+/-1,0 | 2,5+/-0,5 8,3 +/-3,7 | 888 +/- 187
%ﬂ 70P100 203 +/- 51 53+/-0,6 | 3,6+/-0,5 | 11,7+/-0,6 | 983 +/-85
: 94P100 399 +/-30 | 9,5+/-34 | 33+/-1,5 | 18,7+/-49 | 57+/-11
LCA 49 - 163 X 7-16 14 - 36 19 - 36

x = information non disponible

Tableau I11-2 : Propriétés mécaniques des copolymeres P100 préparés par évaporation de solvant et
par moulage (tests sur échantillons secs et a température ambiante)
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Des observations similaires ont été réalisées avec la série de copolymeres T120, le
94T120 semblant étre le seul fournissant des résultats prometteurs, ce qui a ét¢ confirmé a la
fois par une premiere série d’essais de traction effectuée comme précédemment a température
ambiante et sur des échantillons secs, mais aussi sur une seconde réalisée a 37°C et sur des
¢chantillons a I’état hydraté (apres 24 heures d’immersion dans du PBS maintenu a 37°C). La
comparaison des résultats de ces deux séries d’expériences a permis de mettre en évidence
I’influence des conditions environnementales sur le comportement mécanique des polymeres.
L’application de conditions proches d’un environnement physiologique s’est en effet traduite

par une diminution de toutes les propriétés mécaniques a 1’exception de &, (Figure I1I-6 et
Tableau I111-3).
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Figure I11-6 : Profils déformation-contrainte en traction des copolyméres T120 secs et a température
ambiante (A) et hydratés a 37 °C (B)
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Cette diminution, particulierement marquée pour les polymeéres les moins cristallins
50T120 et 70T120 s’explique certainement a la fois par les effets de la température et par
I’immersion des échantillons dans le PBS. Etant donné leur composition chimique, ces
polymeres sont trés hydrophobes et il est peu probable qu’une immersion de cette durée ait
provoqué une forte hydratation, aucun gonflement ou changement d’aspect n’a d’ailleurs été
observé lors de la sortie des matériaux de la solution d’immersion. Il est toutefois possible
qu’il y ait eu inclusion de molécules d’eau qui auraient alors joué un réle de plastifiant des
polyméres. La température peut également trés bien expliquer ces changements de propriétés
puisque nous avons constaté précédemment que les T, de la plupart de ces copolymeres sont

légerement inférieures a 37°C.

Il est a noter que si ce sont les deux autres copolymeres qui ont été les plus sensibles a
ces conditions, le 94T120 a également subi une diminution de ses propriétés mécaniques, son
module d’¢lasticité E ayant diminué d’environ 400 a 200 MPa et sa contrainte 6, d’environ 8
a 2,5 MPa (I’'impact a été beaucoup plus limité sur les autres valeurs). Bien que les transitions
vitreuses des copolymeéres les plus cristallins 94P100 et 94T120 n’aient pas été détectées par

DSC, les modifications des propriétés mécaniques observées sur le 94T120 semblent bien

indiquer I’existence de ces transitions a des températures relativement proches de 37°C.

Polymere
5-»:‘ 50T120 29 +/-4 0,6 +/- 0,2 2,0 +/-0,5 4,8 +/-0,4 610 +/- 152
g fé 70T120 89 +/- 10 2,0 +/-0,3 2,2+/-0,3 8,0 +/- 0,6 659 +/- 221
2 94T120 382 +/- 81 8,3 +/-2,1 2,8 +/-0,7 21,8 +/-4,1 | 903 +/-278
2 50T120 14 +/-4 0,1 +/-0,0 | 1,0+/-03 | 2,2+/-0,2 | 666 +/-101
§ g 70T120 5+4/-2 0,2+/-0,1 | 3.7+/-04 | 29+/-1,0 | 714 +/- 186
o 94T120 198 +/-53 | 2,54/-0,5 | 1,7+/-0,7 | 19,3+/-0,8 | 941 +/- 46
LCA 49 - 163 X 7-16 14-36 19-36

x = information non disponible

Tableau I11-3 : Propriétés mécaniques des copolymeres T120 préparés par moulage (secs a

120

température ambiante et hydratés a 37°C)
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En conclusion, la réalisation de ces essais préliminaires de synthése et de
caractérisation nous a conduits a réduire le nombre de formulations de copolymeéres
envisagées pour la fabrication d’un support de régénération ligamentaire. Les copolymeres
amorphes, c’est-a-dire ceux constitués de PLAsy ou de PLA7, présentent non seulement des
propriétés mécaniques bien inférieures a celles des copolymeres a base de PLAg4 mais se sont
¢galement révélés €tre beaucoup plus sensibles aux conditions environnementales et plus
particuliérement a la température. Compte tenu de cette premiere étude, il parait évident que
la synthése de copolymeéres composés de blocs PLA a relativement haute cristallinité est
nécessaire pour pouvoir espérer répondre aux exigences du projet. Par ailleurs, peu de
différences significatives ont été constatées sur le plan mécanique entre les copolymeres
constitués de Pluronic et de Tetronic. La plus notable est la déformation de rupture €, bien
plus élevée pour 94T120 que pour 94P100 (941 % contre 57 % a 1’état non hydraté et
température ambiante), certainement due a la structure en étoile du Tetronic et aux
enchevétrements de chaines qui en découlent. Les deux valeurs sont cependant amplement
suffisantes si 1’on considére les valeurs du LCA (g entre 19 et 36 %), ces deux

macroamorceurs ont donc été conservés pour la suite du projet.

1.2. Etude de dégradation

1.2.1. Synthése et propriétés

Suite aux conclusions tirées des essais préliminaires, une nouvelle série de
copolymeres a été synthétisée et caractérisée. En tenant compte des considérations liées a la
cristallinit¢ du PLA et a la T, évoquées plus tot, nous nous sommes focalisés sur deux
paramétres : la cristallinité des blocs PLA (en comparant des blocs de PLAg4 et de PLAy)
ainsi que la masse molaire totale (en comparant des copolymeres de masse molaire de 100 et
200 kg/mol). Les copolymeres synthétisés dans ce but et leurs propriétés sont répertoriés dans
le Tableau III-4. Comme pour la premiére série de synthéses, les analyses RMN et GPC
indiquent un bon contréle de la synthése avec des dispersités n’excédant pas 1,7 et des
différences entre les masses molaires théoriques et expérimentales (mesurées grace a la RMN)
comprises entre 15 et 23 % pour les polymeres P100 et T100 et entre 11 et 20 % pour les
P200 et T200. Contrairement a la premiére série, des transitions vitreuses de faible intensité
(AC, < 0,6 J-.g-°C") ont cette fois pu étre observées pour chaque copolymére avec des
valeurs de T, proches de 35°C pour les composés de 100 kg/mol et supérieures a 40 °C pour

ceux de 200 kg/mol.
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Mn (kg/mol)
Copolymére
théorique GPC
94P100 100 1233 | 650 1,6 34,4 141,4 12,4
96P100 100 1164 | 577 1,7 35,4 156.,4 16,2
94T100 100 115,1 60,3 1,3 34,3 141,8 12,6
94P200 200 223,0 | 1140 1,6 53,8 1454 19,9
96P200 200 222,6 | 89,0 1,7 58,1 155,6 25,1
947200 200 2404 | 933 1,6 43,9 147,8 10,5

Tableau 1114 : Propriétés des copolymeres P100, T100, P200 et T200

1.2.2. Prise d’eau et perte de masse

La suite de I’étude a consisté a soumettre ces six polyméres a un test de dégradation in
vitro dans une solution de PBS maintenue a 37°C. L’objectif de cette expérience était
d’évaluer les conséquences de I’hydratation et de la dégradation sur les propriétés de ces
matériaux et plus particulierement la masse, la masse molaire, les propriétés thermiques ainsi
que les propriétés mécaniques. Il s’agit d’un test de dégradation a moyen terme (7 semaines)
destiné a affiner la sélection de polymeres présentant des caractéristiques satisfaisantes pour
I’application ligamentaire visée. Pour cela, les différents échantillons ont tout d’abord été
pesés avant immersion, aprés immersion et apres séchage, ce qui a permis de déterminer leur

prise d’eau a I’état hydraté et leur perte de masse apres séchage (cf. § I1.1.3).

Comme cela a été expliqué précédemment (cf. § 1.2.3.3), la dégradation des polyesters
aliphatiques tels que le PLA s’effectue suivant un processus bien particulier. La premiére
étape de ce processus est I’insertion des molécules d’eau au sein du réseau polymere, ce qui se
traduit par une augmentation de la masse du matériau. Parmi les copolymeéres étudiés, trois
tendances distinctes ont été observées (Figure III-7). La masse des copolyméres de 100
kg/mol a augmenté¢ de maniere importante dés la deuxieme semaine d’immersion avec des
valeurs comprises entre 9 et 15 %. Cette augmentation s’est poursuivie jusqu’a atteindre des
valeurs allant jusqu’a 25 % apreés sept semaines. Pour des polymeres dégradables, cette
importante prise d’eau peut s’expliquer par I’hydrophilie des copolyméres et par un
déclenchement précoce du processus de dégradation qui provoquerait le raccourcissement des

chaines et favoriserait ainsi I’hydratation. On peut néanmoins noter la différence qu’il existe
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entre les copolyméres 94P100 et 94T100 comparés au copolymere 96P100 pour lequel
I’augmentation de la prise d’eau a été moins importante (seulement 13 % apres 7 semaines).
Cette différence provient de la cristallinité plus €levée du PLAgs limitant 1’insertion de I’eau

au sein du polymere.

Pour les copolymeéres de 200 kg/mol en revanche, s’il semble y avoir eu une légere
augmentation de la masse au cours des deux premieres semaines d’immersion, celle-ci est
restée faible (valeurs comprises entre 5 et 7 %). De plus, cette augmentation ne s’est pas
poursuivie par la suite, les valeurs d’adsorption n’excédant pas 8 % a la fin de I’expérience.
Ces résultats sont en adéquation avec les différentes compositions des copolymeéres puisque
les échantillons de 200 kg/mol sont constitués de blocs de PLA beaucoup plus longs que les
100 kg/mol, ce qui leur confeére un caractére hydrophobe beaucoup plus marqué et ralentit

I’insertion et I’adsorption des molécules d’eau.
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Figure I11-7 : Evolution de la prise d’eau des copolymeéres pendant la dégradation

Le calcul des pertes de masse apres immersion et séchage n’a en revanche apporté que
trés peu d’informations. La masse des échantillons n’a en effet que trés peu diminué au cours
de cet essai de dégradation (aucune perte de masse n’a excédé 5 %). Cette observation reste
toutefois en accord avec le processus de dégradation attendu évoqué plus tot, les chaines
dégradées n’ayant dans les premiers temps pas la capacité de diffuser hors du matériau et la
diminution de la masse étant par conséquent supposée intervenir ultérieurement [82, 260,

261].
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1.2.3. Evolution de la masse molaire

La deuxieme étape du processus de dégradation apres I’hydratation du polymere est la
scission hydrolytique des chaines conduisant @ une diminution de la masse molaire. C’est
pour étudier ce phénomene que les échantillons ont été analysés par RMN et GPC au cours de
ce test de dégradation. Bien que les calculs issus des spectres RMN semblent avoir fourni les
résultats les plus fiables jusqu’ici, les données obtenues pour cette étude se sont avérées étre
aberrantes (diminution puis augmentation de la masse molaire au cours du temps). Ces
résultats sont probablement liés a la dégradation progressive des blocs de PLA constituant les
matériaux qui aurait ainsi modifié leur composition globale et, par conséquent, leur balance
hydrophile/hydrophobe et leur solubilit¢ dans le solvant d’analyse RMN (en raison de la
dégradation des blocs PLA, on peut assister a une augmentation de 1’hydrophilie des
macromolécules donc a une diminution de leur solubilité dans le chloroforme). Ce type de
changement a pour conséquence d’entrainer un masquage partiel de certains signaux utilisés
pour effectuer les calculs [262, 263]. C’est pourquoi, malgré les valeurs moins précises
qu’elles sont supposées fournir, les mesures obtenues pour GPC ont été préférées afin

d’étudier I’évolution de la masse molaire.

Les masses molaires Mn des copolyméres ont donc été déterminées par GPC et
exprimées en pourcentage par rapport a leurs valeurs initiales (Figure I11-8). Une diminution
globale de la masse molaire au cours du temps a été¢ observée pour tous les copolymeéres
¢tudiés. Cependant, on peut la encore distinguer deux groupes de produits : une diminution
moyenne de 41 % apres 7 semaines a été observée pour les copolymeres de 100 kg/mol contre
seulement 22 % pour ceux de 200 kg/mol. Ces résultats, comme 1’é¢tude de la prise d’eau,
semblent confirmer que le caractére hydrophobe des copolymeéres retarde le processus de
dégradation hydrolytique. Il est par ailleurs intéressant de noter que parmi les 100 kg/mol, le
96P100 a également subi une diminution de masse molaire plus réduite que 94P100 et
94T100, confirmant la aussi le ralentissement de la dégradation dii a une plus haute
cristallinité des blocs PLAgs. Aucune différence liée a la nature du bloc macroamorceur n’a

¢été observée.

Il est également important de noter que les chromatogrammes obtenus par GPC avec
tous les copolymeéres étudiés sont restés monomodaux avec des dispersités comprises entre
1,5 et 2,1 tout au long de la dégradation, ce qui semble respecter le processus, I’apparition
d’un épaulement voire d’une bimodalité¢ étant attendue plus tard dans le processus de

dégradation [82, 264].
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Figure I11-8 : Evolution de la masse molaire des copolymeres pendant la dégradation

1.2.4. Evolution des propriétés thermiques

Les propriétés thermiques des matériaux ont également été étudiées par DSC au fur et
a mesure de la dégradation, celles-ci étant intimement liées aux autres caractéristiques des
copolymeres. Les thermogrammes obtenus ont montré une évolution bien particuliére, comme
dans le cas du 96P200 (Figure II1-9). Le premier signe de la dégradation est I’apparition des
la deuxieéme semaine d’un pic de cristallisation froide proche de 120°C. Au cours de la
dégradation, ce pic s’est progressivement ¢largi et la température de cristallisation froide a
diminué pour atteindre des valeurs proches de 110°C. Un phénoméne similaire s’est produit
pour le pic de fusion situé entre 140 et 160°C selon la composition du copolymeére. Au cours
de ’'immersion, un €largissement du pic ainsi que I’apparition d’un second pic de fusion a une

température inférieure d’environ 10°C du premier ont en effet ét€ observés.

Tous ces phénomenes liés a la cristallinité des copolymeéres trouvent leur origine dans
la dégradation et le raccourcissement des chaines de PLA. Les chalnes plus courtes
engendrées par les scissions par hydrolyse sont effectivement dotées d’une plus grande
mobilité. Cette mobilité accrue leur permet, grace a un apport de chaleur, de se réorganiser et
de former par ce phénoméne de cristallisation froide plusieurs structures -cristallines

caractérisées par des températures de fusion différentes [265, 266].
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L’impact de la dégradation semble en revanche plus limité sur la transition vitreuse
des copolymeres. Si ces transitions sont devenues plus marquées au cours de la dégradation
(Figure III-9), aucune évolution significative des valeurs de T, n’a été observée. Il est
cependant intéressant de constater que, conformément aux analyses effectuées apres la
synthése des copolymeres (cf. § II.1.2.1), on peut distinguer deux groupes parmi les
échantillons étudiés. En raison de leur masse molaire, les copolyméres de 100 kg/mol
possedent des T, trés proches de la température du corps humain globalement comprises entre

32 et 41°C tandis que celles des composés de 200 kg/mol sont comprises entre 47 et 50°C.

Une nouvelle fois, dans la mesure ou la transition vitreuse induit des changements de
comportement mécanique majeurs pour les polymeéres thermoplastiques semi-cristallins, il est
nécessaire dans le cadre d’applications biomédicales, et en particulier dans un cas comme le
notre ou le réle du matériau est essentiellement mécanique, d’employer des polymeres dont
les T, ne sont pas situées dans le domaine de températures physiologiques. C’est pourquoi les
produits de 100 kg/mol ne paraissent pas adaptés aux exigences de notre projet tandis que

ceux de 200 kg/mol peuvent toujours tre considérés comme potentiellement appropriés.
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Figure ITI-9 : Thermogrammes du copolymére 96P200 pendant la dégradation (2" montée en
température)
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Figure ITI-10 : T, des copolymeres en fonction du temps de dégradation

1.2.5. Evolution des propriétés mécaniques

Comme tous les autres ligaments, le LCA posséde des propriétés mécaniques bien
spécifiques. Dans I’optique de la conception d’une matrice de régénération, la structure
générée ne doit pas seulement avoir des propriétés proches au moment de I’implantation mais
doit aussi assurer sa fonction mécanique jusqu'a ce que les tissus reconstitués soient capables
d’assurer a nouveau cette fonction eux-mémes. C’est pourquoi les propriétés mécaniques en
traction de nos copolymeéres ont été évaluées au fur et a mesure de leur dégradation. Les
résultats présentés (Figure III-11) ne concernent que les copolymeres de 200 kg/mol, ceux
de 100 kg/mol ont en effet tellement ét¢ impactés par I'immersion dans la solution de
dégradation que la plupart d’entre eux n’ont pas pu étre placés entre les mors de la machine de
traction sans se rompre. Les rares échantillons qui ont pu étre analysés ont de plus présenté

des propriétés mécaniques largement inférieures a celles des 200 kg/mol.

L’¢étude menée sur ces copolymeres de 200 kg/mol a tout d’abord révélé que toutes les
propriétés mécaniques évaluées a 1’exception de la déformation de rupture & se sont
maintenues a des niveaux relativement constants au cours de la dégradation. Si les modules
d’Young (E) ont trés peu varié et sont restés dans un domaine de valeurs comprises entre 400
et 650 MPa, o, oy et g ont quant a eux semblé montrer une tendance commune. Dans un
premier temps (pendant les 2 & 4 premicres semaines d’immersion), les valeurs de ces
caractéristiques ont légérement augmenté en raison de la dégradation préférentielle des

domaines amorphes des copolymeéres qui a mené a une augmentation de leur cristallinité.
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I1 s’agit d’un phénomene bien connu concernant le PLA et qui a fait ’objet d’études
au sein de notre laboratoire [267]. Suite a cette premicre phase, la plupart de ces propriétés
ont commencé a diminuer en raison de 1’hydrolyse des chaines. Au cours de cette seconde
étape, c’est la diminution des masses molaires constatée précédemment qui est devenue le
principal paramétre influengant I’évolution des propriétés mécaniques. A partir de la septiéme
semaine, nous pouvons présumer que ces propriétés diminueraient progressivement jusqu’a la

dégradation complete des matériaux.

Contrairement a la lente évolution qui a €été observée pour les autres caractéristiques,
la déformation de rupture &, a considérablement diminué (d’un facteur de 1’ordre de 20 a 50)
dés la deuxiéme semaine d’immersion, conduisant les copolymeéres a passer d’un
comportement mécanique ductile a fragile. Cette diminution refléte le trés fort impact des

scissions de chaines et de la cristallinité sur cette propriété mécanique.

Si on s’intéresse aux différentes valeurs mesurées comparativement aux données
trouvées dans la littérature concernant le LCA, plusieurs conclusions peuvent étre tirées. Les
valeurs de modules d’Young obtenues sont bien supérieures a celle du LCA (50 a 160 MPa
environ), ce qui pourrait se révéler problématique lors de I’'implantation. Cependant, il est a
priori intéressant d’avoir des valeurs initiales aussi €¢levées dans la mesure ou 1’on s’attend a
une diminution progressive du module tout au long du processus de dégradation. Les valeurs
de & ont en revanche été plus faibles qu’espéré (entre 2,5 et 5,5 % contre 7 a 16 % pour le
LCA). Sur la période évaluée, les résultats obtenus pour o, se situaient dans la gamme de
valeurs recherchée. Enfin, malgré la diminution qui a été observée, les valeurs de &
correspondent aux attentes a I’exception du polymere 96P200 qui a présenté des résultats
inférieurs aux autres échantillons avant et aprés la dégradation avec une valeur finale

inférieure a 4 %.

Certaines des propriétés évaluées correspondent a ce qui était recherché tandis que
d’autres sont trop ¢levées ou au contraire trop faibles. Malgré toutes les observations
effectuées, il est difficile d’apporter une conclusion absolue quant a 1’adéquation mécanique
des copolyméres a partir de ces résultats. Il faut en effet prendre en compte le fait que la
technique de mise en ceuvre employée pour cette étude (compression a chaud) ne sera

certainement pas celle utilisée pour la préparation finale de la matrice de régénération.
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Comme nous I’avons vu précédemment, 1’architecture la plus couramment utilisée
pour la conception des matrices ligamentaires a partir de polymeres thermoplastiques repose
sur I’agencement de fibres textiles (cf. § 1.3.2). Il faut donc garder a I’esprit que les propriétés
mécaniques finales de cette matrice découleront non seulement de la nature chimique du
matériau constitutif mais aussi de la mise en forme de ce matériau. Dans notre cas, la structure
textile envisagée devrait permettre de moduler une partie des propriétés mécaniques et tout
particuliérement le module d’Young E, la déformation a la limite d’¢lasticité &, ainsi que la

déformation de rupture &,

—+—94P200
——96P200
——94T200
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Figure I1I-11 : Evolution des propriétés mécaniques des copolymeres pendant la dégradation :
module d’Young E (A), limite d’élasticité o, (B), déformation a la limite d’élasticité ¢, (C), contrainte
de rupture o, (D), déformation de rupture ¢, (E)
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Par ailleurs, il est important de mentionner que, dans le cadre d’une these CIFRE (fruit
d’une collaboration entre notre laboratoire et une entreprise) menée parallelement a celle-ci
par Coline Pinese, un test supplémentaire de dégradation in vivo a été réalisé par implantation
sous-cutanée d’échantillons sur des rats. Les résultats obtenus (non présentés ici), ont permis
de confirmer notre sélection de polymeres puisqu’une dégradation prématurée et tres
importante a été observée pour le 96P200. La forte cristallinité de ce polymere semble avoir

eu un effet néfaste sur son comportement sous conditions physiologiques.

1.3. Conclusions

Les différentes expériences menées sur nos copolymeres thermoplastiques ont permis
d’affiner la sélection des formulations adaptées a notre cahier des charges. Dans un premier
temps, 1’¢tude préliminaire a rapidement mis en évidence la nécessit¢ d’employer des
copolymeres a base de PLA hautement cristallin afin d’obtenir des propriétés mécaniques
suffisantes. Apreés cette premieére étape, une seconde série de copolymeres a été préparée et
une étude plus approfondie reposant sur un test de dégradation in vitro a permis de réduire
encore la sélection. Tous les résultats ont en effet montré que les échantillons de 100 kg/mol
ne répondaient pas aux exigences du projet. Non seulement 1’évolution de la prise d’eau, de la
masse molaire et des propriétés mécaniques ont révélé une dégradation précoce par rapport
aux polymeéres de 200 kg/mol, mais les analyses thermiques ont permis de déterminer des T,
trop proches de la température du corps humain pour les rendre envisageables pour le

développement d’un substitut ligamentaire.

Les propriétés présentées par les copolymeres de 200 kg/mol ont, au contraire, semblé
intéressantes pour la suite du projet. Méme si les résultats obtenus ne sont pas en parfaite
adéquation avec les caractéristiques d’un LCA, la perspective de la mise en forme textile qui
pourra étre appliquée a ces polymeres et la modulation des propriétés mécaniques qu’elle
devrait générer nous permettent de considérer la suite du projet avec confiance. Les résultats
obtenus lors des tests mécaniques et en particulier ceux concernant la limite élastique des
copolymeéres nous ont toutefois poussés a considérer d’autres alternatives. La volonté de

développer des polymeéres dégradables aux propriétés élastiques améliorées nous a rapidement

conduits a nous intéresser aux ¢lastomeres réticulés chimiquement.

Notre laboratoire étant déja impliqué dans des thématiques de réticulation par voie

photochimique de polymeres dégradables, nous nous sommes orientés vers la modification
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chimique de polyesters aliphatiques classiques, le PLA et la PCL, avec, pour objectif final, le
développement d’¢lastomeres réticulés chimiquement, dégradables et biocompatibles. La
section suivante traite du développement de ces €élastomeres dégradables via deux stratégies

différentes : la voie nitréne et la voie thiol-yne.

2. Elastomeres dégradables

2.1. Réticulation par voie nitréne

La premicre stratégie de réticulation envisagée pour le développement d’¢lastomeres
dégradables repose sur [’utilisation d’azotures. L’intérét de cette espéce chimique
photoréactive réside dans sa capacité a réagir avec des chaines carbonées sous irradiation UV
en s’insérant dans des liaisons X—H (X = C, N ou O). Cette réaction qui s’effectue via des
mécanismes d’insertion (voie a, minoritaire) et de recombinaison (voie b, majoritaire) de
radicaux nitréne générés par I’irradiation [268-270] permet de s’affranchir des limitations
liées a la faible réactivité¢ des chaines polyesters aliphatiques comme le PLA. Cette voie de
synthése est cependant confrontée a de nombreuses réactions secondaires parasites (Figure

HI-12).

En appliquant une irradiation UV a des composés porteurs de plusieurs fonctions
azoture, il est donc théoriquement possible de générer plusieurs radicaux nitréne pouvant
réagir sur plusieurs chaines du polymere. Il se créerait ainsi des pontages entre ces chaines, ce
qui aboutirait & une réticulation de la matrice polymeére. Le schéma réactionnel présenté
(Figure I1I-13) montre I’exemple d’un pontage entre deux chaines de polymeére. Dans le cas
d’un polyazoture de fonctionnalité supérieure a 2, la réaction peut se poursuivre avec les

autres fonctions azotures sur d’autres atomes de carbone d’une chaine du polymere.

Nous avons donc cherché a provoquer une réticulation du PLA en employant des
molécules dotées de plusieurs fonctions azoture pouvant générer des ponts de réticulation.
Cette stratégie a été décrite dans la littérature sur un autre polyester dégradable, le PHB-co-
PHV, avec un agent de réticulation difonctionnel court, la 2,6-bis(4-azidobenzylidéne)-4-
méthylcyclohexanone (BA) [271]. Cette étude menée pour le développement d’une résine
utilisée pour la photolithographie a montré que cet azoture, utilis€ a une concentration
relativement faible (3 %w), permettait effectivement d’obtenir une structure réticulée

chimiquement a partir de films fins obtenus par spin-coating.
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Notre objectif a consisté en ’extrapolation de ce procédé en recourant a différents
agents de réticulation polyazidés afin de développer un PLA réticulé aux propriétés €lastiques
améliorées. Ce projet a ét¢ divisé en deux parties : la synthése des agents de réticulation qui
sont venus s’ajouter au BA disponible commercialement puis les tentatives de réticulation a

partir de ces différents composés.
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2.1.1. Synthese des agents de réticulation

Afin d’¢élargir la palette d’agents de réticulation polyazidés disponibles, nous avons
réalisé plusieurs réactions d’estérification a partir de 1’acide azidobenzoique et de polyols.
Dans un premier temps, des essais ont permis de montrer qu’il était possible de greffer une
molécule relativement proche, I’acide benzoique, sur un triol, le glycérol, grace a une réaction
d’estérification catalysée par de 1’acide paratolueénesulfonique (APTS). Cette réaction a
ensuite a nouveau été appliquée au glycérol avec 1’acide azidobenzoique. Le greffage a pu
étre mis en évidence grace aux analyses IRTF de 1’acide et du produit final (Figure II1-14) et
au décalage du pic caractéristique de la liaison C=0O d’un acide carboxylique (1678 cm™) vers

celui caractéristique de la liaison ester correspondante (1720 cm™).

transmittance

acide azidobenzoique
——ester

2000 1800 1600 1400 1200 1000 800 600

nombre d'onde (cm™)

Figure I11-14 : Spectres IRTF de l’acide azidobenzoique et de [’ester formé avec le glycérol

En revanche, cette estérification catalysée par I’APTS a été appliquée a d’autres
polyols (PEG triol, Tetronic 1107 ou Tetronic 90R4 par exemple) mais sans succes. Les
doutes quant a ’efficacité et a la reproductibilité de cette voie de synthése nous ont donc
poussés a nous orienter vers la seconde méthode de greffage de 1’acide azidobenzoique dite
estérification DCC / DMAP. Cette seconde méthode d’estérification a été appliquée au
Pluronic F127 et au Tetronic 1107 et son efficacité a pu étre démontrée grace aux analyses
RMN et notamment grace a I’apparition a 8,1 et 7,1 ppm des pics des protons aromatiques
présents sur 1’acide azidobenzoique (Figure III-15). La réalisation d’analyses DOSY a
confirmé ce résultat en révélant que ces deux pics €taient associés au méme coefficient de

diffusion que les pics PEG et PPG du copolymere (Figure I11-16).
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Figure I1I-16 : Spectre DOSY du Tetronic azidé
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L’intégration des pics des spectres RMN obtenus ont permis de calculer, que ce soit
avec le Pluronic azidé (PA) ou avec le Tetronic azidé (TA), des taux de substitution
supérieurs a 100 %. Cette incohérence serait a priori due a la présence connue dans les
produits commerciaux comme le Pluronic et le Tetronic de chaines d’homopolymeéres de PEG
ou de PPG issues de leur synthése. Ce phénomeéne a été confirmé par les analyses GPC
effectuées sur le Pluronic et le Tetronic non modifiés (Figure I11-17). Les chromatogrammes
ont en effet révélé la bimodalité de ces produits indiquant la présence de deux especes de
masses molaires différentes dans chacun de ces deux produits commerciaux. Ces
homopolymeres, plus courts que les copolymeres a blocs que sont le poloxamére et la
poloxamine, fausseraient légeérement les intégrations mesurées et donneraient ainsi des valeurs
de taux de substitution surestimées. Etant donné la faible intensité¢ des pics visibles sur les
chromatogrammes et correspondant a ces homopolyméres, on peut cependant

raisonnablement considérer que les taux de substitution réels étaient tres proches de 100 %.

Pluronic

Tetronic

0 5 10 15 20
temps de rétention (min)

Figure I1I-17 : Chromatogrammes GPC du Pluronic et du Tetronic

En conclusion, les différentes méthodes d’estérification employées nous ont permis de
disposer d’une large palette d’agents de réticulation polyazidés. Au BA (diazoture
commercial court) se sont ajoutés le glycérol azidé (triazoture court), le PA (diazoture long)

ainsi que le TA (tétraazoture long).
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2.1.2. Réticulation

Des essais de réticulation ont pu étre menés grace aux quatre agents de réticulations a
disposition. La encore, deux approches ont été envisagées. Dans un premier temps, seuls les
agents de réticulation courts ont été utilisés avec pour objectif la réticulation et I’amélioration
des propriétés mécaniques des copolymeres a blocs thermoplastiques décrits et étudiés
précédemment (cf. § III.1). Pour mener ces essais, ces deux agents de réticulation ont été
incorporés dans des copolymeres de la série TI00 de manicre a ce que chaque mélange
contienne une fonction azoture pour cent motifs de PLA (1%py,1). Cette concentration a été
choisie par rapport aux données de la littérature [271] qui suggérait qu’une réticulation
optimale ¢tait obtenue avec le BA et un copolymeére PHB-co-PHV des 0,72%m0 de

concentration en réticulant.

Des films ont été préparés a partir de ces mélanges par évaporation de solvant et ont
été exposés a une irradiation UV. Pour chacun de ces films, une disparition de la bande
caractéristique du groupe azoture a été observée par IRTF (2101 cm™) suite & I’irradiation.
Malgré cela, tous étaient complétement solubles dans le DCM, ce qui indiquerait I’absence ou
la faiblesse de réticulation des matrices polymeres. Des analyses GPC a double détection
réfractométrique (RI) et UV réalisées sur ces mélanges polymeére-réticulant (Figure I11-18)
ont pourtant révelé des pics détectés simultanément en RI (pic du polymeére) et en UV (a une

longueur d’onde caractéristique de 1’agent de réticulation).

——RI-94T100 + BA

— UV -94T100 + BA
RI-94T100 + glycérol azidé

—— UV - 94T100 + glycérol azidé

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18
temps de rétention (min)

Figure I11-18 : Chromatogrammes GPC des mélanges polymere-réticulant apreés irradiation UV
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Ce résultat indique que le polymére était bien porteur de 1’espéce chimique détectable
en UV, c’est-a-dire 1’agent de réticulation. Tous les résultats portent donc a penser que
I’irradiation a bien provoqué la réaction photochimique des azotures, mais que cette réaction
n’a été que partiellement efficace et n’a donné lieu qu’au monogreffage des agents diazidés

sans engendrer de réticulation.

L’absence de réticulation lors de ces premicéres expériences pourrait s’expliquer par la
nature des agents de réticulation employés. Il se pourrait en effet que ces deux produits soient
1) dotés de trop peu de fonctions azoture pour engendrer un véritable réseau réticulé
tridimensionnel, ou ii) trop courts, ce qui limiterait ’accessibilité simultanée de plusieurs
groupes réactifs a différentes chalnes polymeére. C’est pourquoi une seconde stratégie de
réticulation par voie nitréne a été mise au point. Celle-ci repose sur la synthése par greffage de
I’acide azidobenzoique d’agents de réticulation longs a partir du Pluronic et du Tetronic
(respectivement PA et TA) et sur leur incorporation, non plus dans des matrices de

copolymeéres, mais dans des homopolymeéres de PLA.

L’un des intéréts pour nous de cette stratégie est de pouvoir synthétiser, a partir de
blocs PLA et de Pluronic ou de Tetronic, une structure réticulée d’une composition chimique
quasiment identique a celle des copolymeres thermoplastiques étudiés précédemment (Figure

I11-19).

%

PLA
Pluronic / Tetronic

Figure I11-19 : Structure chimique des copolymeres thermoplastiques (a gauche) et des copolymeres
réticulés (a droite)
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Des films ont donc a nouveau été préparés par évaporation de solvant en employant le
PA et le TA comme agents de réticulation et des homopolymeres de PLAg4 et PLAgs (masses
molaires de 200 kg/mol) comme matrices polymeéres. Etant donné I’importante masse molaire
de ces agents de réticulation, il n’a pas été possible de travailler avec les mémes
concentrations en fonction azoture que précédemment. L’étude a donc été menée en faisant
varier la concentration de réticulant dans le milieu. Un premier constat a pu étre fait
visuellement lors de I’irradiation UV des différents échantillons. Tous ont en effet montré un
important changement de couleur: les films initialement incolores a blanchatres, ont
rapidement pris une teinte orange a brune sous 1’effet du rayonnement UV (Figure I11I-20), ce
qui est le signe de la formation de radicaux nitréne et, a priori, un signe indirect de la réaction

de réticulation.

Figure I11-20 : Films PLA + TA avant et apres irradiation UV

Contrairement aux essais de réticulation réalisés avec les agents courts, les
échantillons préparés avec le PA et le TA et irradiés ont montré, lors de leur immersion dans
du DCM, une insolubilité partielle. Cette insolubilité suggere qu’il y a cette fois bel et bien eu
une réticulation du polymere. Les fractions insolubles ont ensuite été récupérées, séchées puis
pesées, ce qui a permis de déterminer la fraction de gel, c’est-a-dire la proportion de maticre
réticulée (Figure I1I-21). Tandis qu’avec le PA, la fraction de gel maximale obtenue s’¢levait
a 10%, les meilleurs résultats réalisés avec le TA atteignaient pres de 30% de réticulation. Ces
résultats montrent bien I’importance de la fonctionnalité de I’agent de réticulation employ¢ et
du nombre de fonctions réactives dont il est porteur, méme si le lien semble complexe

(multiplier la fonctionnalité par deux a multiplié la réticulation par trois).

Au vu des résultats obtenus, une attention particuliere a été portée au TA qui a conduit
a une réticulation maximale. La mesure des fractions de gel a montré une augmentation

presque linéaire de la réticulation du polymeére en fonction de la quantité¢ de TA dans le milieu
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réactionnel. A partir de 40%,, de TA, cette augmentation ralentit et la réticulation semble
méme atteindre un palier compris entre 23 et 28% de réticulation. L’ existence d’un plafond de
la réticulation a partir de 40 ou 50%., pourrait étre liée a la transition dans la composition du
milieu réactionnel, puisqu’a partir de ces concentrations, le mélange commence a contenir

plus d’agent de réticulation que de matrice PLA.

Par ailleurs, la littérature [268] suggere qu’en raison de la nature en deux étapes de la
réaction chimique entre un radical nitréne et une matrice polymere (formation d’un
macroradical sur la chaine polymeére puis recombinaison), la probabilité que le greffage ait
lieu soit proportionnelle au temps de contact entre les deux radicaux et serait, par conséquent,
liée a la mobilité des réactifs et notamment a celle des chaines du polymére. Autrement dit, le
greffage devrait étre d’autant plus favorisé que le polymeére serait cristallin et ses chaines peu
mobiles. Malgré cela, il n’y a pas eu de différence significative de réticulation entre le PLAg,4
et le PLAqgs, la différence de cristallinité semblant insuffisante pour induire une variation

importante de la mobilité des chaines.

30% -
—o—PLA94
25% | —e—PLA96
20% -
15% -

10% -

fraction de gel

5% -

0% T T T T 1
20% 30% 40% 50% 60%

concentration de TA (%wt)

Figure I11-21 : Réticulation des PLA en fonction de la concentration en réticulant TA

A T’issue de ces essais de réticulation, certains échantillons n’ont pas été conservés
pour la suite de I’étude : les mélanges contenant 20 et 60%., de réticulant. Ils ont été €liminés,
dans le premier cas, en raison des faibles résultats obtenus (3% de réticulation), et, dans le
second, d’une part parce que le palier de réticulation semblait atteint, et, d’autre part, parce la
composition (plus d’agent réticulant macromoléculaire PA ou TA que de matrice polymere)
n’était pas cohérente avec notre volonté d’avoir une composition proche de celle des

copolymeres thermoplastiques décrits précédemment.
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Les échantillons sélectionnés ont quant a eux été soumis a une étude plus approfondie.
Dans la mesure ou la réticulation d’un polymére est supposée avoir un certain nombre de
conséquences sur sa structure et ses propriétés thermiques, notamment une diminution de la
cristallinité et une augmentation de la T,, les différents mélanges irradiés et réticulés ont été

analysés par DSC.

Malgré I’insolubilité observée et les taux de réticulation non négligeables qui ont été
calculés, I’'impact de I’irradiation sur les propriétés thermiques a été relativement faible.
Aucune modification concernant la transition vitreuse n’a par exemple été¢ détectée. Le seul
changement significatif observé a concerné la fusion des blocs PLA du mélange réticulé. Les
résultats présentés dans la Figure IT1I-22 montrent en effet que 1’enthalpie de fusion des blocs
PLA irradiés en présence de TA était inférieure a celle de blocs PLA irradié€s en présence de
Tetronic non modifié (expérience controle). Ce constat est valable quel que soit le PLA utilisé
et quelle que soit la concentration en Tetronic. Cette diminution d’enthalpie peut étre imputée
a la réaction de réticulation qui, en liant les chaines de polymére entre elles, limite leur

mobilité et s’oppose ainsi a la cristallisation.

En revanche, contrairement a ce que ’on aurait pu attendre compte tenu de
I’augmentation de la réticulation avec la concentration de TA, aucune diminution de
I’enthalpie de fusion du PLA n’a été notée. Malgré les résultats précédents, cela traduit donc

une faible réticulation du PLA.
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Figure I11-22 : Enthalpie de fusion du PLA en fonction de la concentration en Tetronic ou TA
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L’objectif principal de la réticulation du PLA étant ’amélioration de ses propriétés
¢lastiques, la suite de 1’é¢tude a consisté a évaluer les propriétés mécaniques des différents
films réticulés en traction. Malheurecusement, aucune amélioration notable due a la

réticulation n’a été observée.

L’une des rares différences positives constatées entre les films préparés a partir de
PLA et d’agent de réticulation TA avec et sans irradiation UV I’a été sur les déformations a la
limite d’¢lasticité e, (Figure III-23). Cette déformation qui caractérise le domaine €lastique
d’un matériau a en effet subi une légere augmentation (par exemple avec 40 % de TA, de 3,1
a 4,8 % pour le PLAg et de 3,0 a 3,8 % pour le PLAys) apres 1’exposition au rayonnement UV
et par conséquent apres réticulation. Compte tenu de la faiblesse de cette augmentation et de
I’importance des écarts types, il est cependant difficile de considérer cette évolution comme
significative. Il n’y a par ailleurs pas eu d’amélioration notable par rapport aux copolymeres

thermoplastiques de 200 kg/mol étudiés plus tot (cf. § 111.1.2.5 et Annexe 2).
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Figure I1I-23 : Déformation a la limite d’élasticité ¢, des films PLA + TA avant et apres irradiation

En conclusion, nous sommes parvenus a améliorer et optimiser la réticulation du PLA
en utilisant des agents de réticulation polyazidés longs. Les fractions de gel mesurées et la
quasi-absence d’évolution des propriétés thermiques et mécaniques sont toutefois en
contradiction avec les résultats présentés dans la littérature [271] décrivant des copolymeres

PHB-co-PHYV réticulés a pres de 90% grace au diazoture court BA.
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La réalisation d’expériences complémentaires comparant 1’efficacité de la réticulation
du PLA et de PHB-co-PHV nous a permis de formuler plusieurs hypothéses sur les
différences entre ces deux polymeres. La premicre différence entre ces deux polymeres réside
dans leur aspect. Les films de PLA présentaient en effet une opacité plus importante que les
PHB-co-PHV, or on peut supposer que l’efficacit¢ de la réaction de réticulation est
directement li¢e a 1’exposition au rayonnement UV et par conséquent a la profondeur de
pénétration de ce rayonnement dans la matrice polymere. L’opacité du PLA peut donc
expliquer en partie la diminution de la réticulation par rapport au PHB-co-PHV. Des
expériences menées avec un appareillage différent ont montré qu’une augmentation de la
puissance de la lampe UV utilisée pour I’irradiation (120 W/cm? au lieu de 75 mW/cm?)
pouvait compenser, au moins partiellement, 1’opacité de la matrice polymére puisque des
fractions de gel allant jusqu’a 15 % avec des mélanges PLA et BA et 35 % avec des mélanges

PLA et TA ont pu étre obtenues.

Concernant le cas particulier du BA, une hétérogénéité des films formés par
évaporation de solvant a parfois ¢été constatée avec le PLA mais jamais avec le PHB-co-PHV.
Un manque de miscibilité entre le BA et le PLA pourrait étre a I’origine d’un phénomene de
ségrégation de phases limitant I’insertion de I’agent de réticulation au sein de la matrice
polymeére, ce qui pourrait également expliquer I’absence de réticulation. Enfin, la nature
chimique du polymere utilisé doit évidemment jouer un role trés important dans la réaction de
réticulation. Certains travaux suggérent notamment que la cristallinité du polymeére aurait une
grande influence sur cette réaction [268]. Le fait que le PHB-co-PHV soit un polymeére tres

cristallin semble étayer cette derniére hypothese [272].

En conclusion, bien que la stratégie de réticulation par voie nitréne nous ait permis de
développer des structures partiellement réticulées proches des copolymeéres thermoplastiques
en termes de composition chimique, la réaction initiée par I’irradiation UV n’a pas eu les
effets escomptés sur les propriétés mécaniques. C’est pourquoi nous nous sommes orientés
vers deuxieéme voie de synthése d’élastomeres réticulés chimiquement reposant sur une

stratégie de réticulation différente.
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2.2. Réticulation par voie thiol-yne

La seconde stratégie de réticulation envisagée repose €galement sur une volonté de
développer une méthode de syntheése simple et rapide s’appuyant notamment sur une réaction
de réticulation par voie photochimique. Si I’objectif de la réticulation par voie nitréne était de
mettre a profit la réactivité des azotures pour pallier 1’absence de fonctions réactives sur les
chaines de PLA, le but de la voie thiol-yne est, au contraire, d’apporter, par le biais d’une

modification chimique, une fonctionnalité a un autre polyester aliphatique, la PCL.

Une méthode de modification chimique de polyesters aliphatiques et plus
particulierement de la PCL par voie anionique a été mise au point et largement étudiée au sein
de notre laboratoire [273-275]. Cette méthode consiste a activer le polymeére, et plus
précisément 1’hydrogene situ¢ en o de la fonction ester, par voie anionique. Cette activation,
réalisée a 1’aide d’une base forte, le diisopropylamidure de lithium (LDA), aboutit a la
formation d’un carbanion sur une partie des motifs caprolactone de la PCL. Cette PCL
anionique peut alors étre employée comme agent nucléophile et intervenir dans des réactions
de substitution et ainsi mener a la formation d’une PCL partiellement fonctionnalisée

(classiquement autour de 10 % ) avec divers groupes substituants (Figure 111-24).
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Figure I11-24 : Modification anionique de la PCL avec divers groupes substituants [276]
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Dans notre cas, ’objectif a ét¢ de greffer sur la PCL un groupement chimique
susceptible de réagir, a nouveau sous 1’effet d’une irradiation UV, avec une autre molécule
polyfonctionnelle qui jouerait le role d’agent de réticulation. Le choix du substituant s’est

porté sur le bromure de propargyle, porteur d’une fonction alcyne (Figure II1-25).
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Figure III-25 : Schéma réactionnel de la propargylation de la PCL

Grace a I’apport de cet alcyne, il est possible de réaliser une réaction de type thiol-yne,
qui reléve par ailleurs du domaine de la "chimie click". Il s’agit d’une réaction d’addition
survenant entre un thiol et un alcyne et qui est activée par irradiation UV et éventuellement
aidée par I’ajout de photoamorceurs générateurs de radicaux parmi lesquels on compte

certains des produits de la famille des Irgacure® [277].

La stratégie de réticulation par voie thiol-yne s’est donc déroulée en deux étapes. La
premicre a consisté a mettre au point la méthode de synthése d’une PCL porteuse de fonctions
alcyne par greffage du bromure de propargyle (ou bromopropyne). La seconde étape a ensuite
¢té consacrée a I’optimisation de la réticulation de cette PCL dite propargylée grace au
pentaérythritol tetrakis-(3 mercaptopropionate) (PETMP), un tétrathiol commercial employé

ici comme agent de réticulation.

L’irradiation UV et le photoamorceur éventuellement présent provoquent une réaction
entre les thiols de 1’agent de réticulation et les alcynes de la PCL propargylée. Le PETMP
étant tétrafonctionnel et chaque alcyne étant théoriquement capable de réagir avec deux thiols
[277], on devrait alors assister a la création de ponts de réticulation entre plusieurs chaines
macromoléculaires de la PCL propargylée et ainsi obtenir une fraction réticulée du polymere

(Figure 111-26).
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Figure I11-26 : Réticulation de la PCL propargylée par le PETMP

2.2.1. Synthése de la PCL propargylée

L’influence de plusieurs parameétres de synthese a été évaluée. Cette évaluation a été
faite d’une part en déterminant grace aux analyses RMN les taux de substitution obtenus
(c’est-a-dire I’efficacité de la propargylation), et, d’autre part, en étudiant les conséquences de
la synthése sur les masses molaires finales des PCL modifiées. L’une des difficultés de cette
voie de synthése est en effet de trouver un compromis entre taux de substitution et masse
molaire des chaines substituées. En effet, en raison de 1’existence de réactions secondaires de
scissions de chaines, une diminution de la masse molaire du polymeére est généralement

observée lors de I’activation anionique.

La vérification du greffage du propargyle, autrement dit de I’efficacité de la réaction, a
été effectuée grace aux analyses RMN (Figure I1I-27). Le greffage s’est en effet accompagné
de Dl’apparition de pics caractéristiques du groupement propargyle a 2,5 ppm (proton
méthylénique 5) et 2,0 ppm (proton alcyne 6). C’est ce pic a 2,0 ppm, mieux défini que celui a

2,5 ppm, qui a été utilisé afin de déterminer les taux de substitution.
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Figure III-27 : Spectre RMN 'H de la PCL propargylée

Il est par ailleurs important de s’intéresser au pic a 3,4 ppm. En effet, il a été observé
au cours des différentes expériences que I’intensité¢ de ce pic caractérisant les protons situés
en o de I’alcool terminal a nettement augmenté aprés chaque propargylation de la PCL. Cette
augmentation traduit donc celle du nombre d’extrémités de chaines de PCL, c’est-a-dire un
raccourcissement de ces chaines. Ce phénoméne de scission de chaines causé par 1’étape
d’activation anionique évoqué plus tot constitue le second critére d’évaluation de la

propargylation.

Dans la mesure ou la modification de la PCL est effectuée dans I’optique d’une
amélioration de ses propriétés mécaniques et d’une application en tant que matériau, il est
évident que ce phénoméne de scission de chaines peut constituer un facteur limitant. C’est

pourquoi des analyses GPC ont été effectuées sur toutes les PCL propargylées.
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Les chromatogrammes obtenus (Figure III-28) ont systématiquement révélé une
augmentation du temps de rétention apres propargylation, confirmant ainsi la diminution de la
masse molaire causée par la réaction. On peut constater que cela a ét€é accompagné par un
¢largissement du pic (et une augmentation de la dispersité) ainsi que de 1’apparition sur le pic
d’un épaulement, voire dans certains cas d’une bimodalité qui traduirait I’existence d’une
double population au sein du produit. Une hypotheése a été proposée pour expliquer cette
double population. L’apparition d’une coloration blanche lorsque la solution de PCL dissoute
dans le THF est refroidie a -50°C suggérerait en effet une diminution de la solubilité de la
PCL. On pourrait donc envisager que le milieu réactionnel soit constitué¢ en partie de la PCL
en solution mais aussi de PCL précipitée sur laquelle la réaction chimique ne pourrait alors

pas avoir lieu et ne serait ni substituée, ni hydrolysée.

e PCL
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Figure I11-28 : Chromatogrammes et propriétés mesurées par GPC de la PCL et de la PCL
propargylée

Cette hypothése a été étayée par des analyses DOSY réalisées sur des PCL
propargylées et révélant des traces de diffusion allongées pour la majorité des pics (existence
de I’espece sous plusieurs masses molaires) tandis que celle du pic a 2,4 ppm attribué¢ au CH;
du propargyle (le pic a 2,5 ppm étant ici celui du DMSO, solvant de ’analyse) est plus courte,
indiquant une unité de population de la PCL portant le motif propargyle (Figure IT11-29).
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Figure I11-29 : Spectre DOSY de la PCL propargylée

C’est donc sur la base de ces deux criteres qu’ont été évaluées les différentes syntheses
effectuées. Dans un premier temps, une comparaison a €t¢ réalisée entre les deux systémes de
refroidissement : le bain éthanol-azote et le cryostat a éthanol. L’utilisation du cryostat
associé a un réacteur a double-enveloppe peut paraitre plus appropriée dans la mesure ou ce
systéeme permet non seulement d’avoir un controle plus précis de la température du fluide
mais aussi de la température du réacteur grace a la circulation de ce fluide. Cette méthode est
cependant limitée par la température minimale qu’il est possible d’atteindre (environ — 40°C
dans le réacteur) en raison des limites du cryostat et du réchauffement de I’éthanol dans le
circuit de circulation. Cette limite s’est rapidement traduite par un contréle moindre de la

réaction, aussi bien sur la fonctionnalisation que sur la masse molaire finale du polymere.

La méthode employant le refroidissement avec un bain éthanol-azote a donc été la
seule sélectionnée pour la production de PCL propargylée. Les quantités de LDA et de
bromure de propargyle idéales ayant ét¢ déterminées au cours d’études préalables au sein du
laboratoire, 1’optimisation de la synthése a ét¢ menée en travaillant sur les quantités de PCL et
de solvant. Il est tout d’abord apparu qu’une concentration trop faible en polymeére dans le

milieu réactionnel (3g / 300 mL) limitait 1’efficacité de la réaction de substitution.
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Cela ne serait a priori pas li¢ a I’étape d’activation anionique puisqu’une diminution
de la masse molaire a bien été observée, mais plutot a la seconde étape de greffage.
L’explication la plus plausible est qu’une concentration plus importante de PCL activée
permet une réaction facilitée entre cette derni¢re et 1’agent électrophile au détriment des
éventuelles réactions secondaires pouvant intervenir (arrachement du proton acide de ’alcyne
par exemple). Le taux de substitution maximal de 8 % a ensuite été obtenu avec une quantité
de 6 g de PCL pour 300 mL de solvant. Dans le but d’augmenter la production de PCL
propargylée, une dernicre expérience a été menée avec la méme concentration mais des
quantités plus ¢élevées. Cependant, cette augmentation des quantités a mené a une diminution
de D’efficacité de la réaction et du taux de substitution, sous doute en raison d’une

inadaptation du systéme réactionnel sous-dimensionné par rapport aux quantités utilisées.

En conclusion, les essais de propargylation réalisés ont mené a la détermination des
conditions de synthése permettant d’avoir une efficacité de greffage maximale avec un taux
de substitution d’environ 8 % pouvant étre obtenu de maniére reproductible (4 lots). Ces
conditions (refroidissement éthanol-azote, concentration de 6 g / 300 mL) ont été¢ employées
pour produire la PCL propargylée, dotée de fonctions alcyne photoréactives, et destinée a étre

réticulée sous irradiation UV.

Masse de PCL | Volume de THF Taux de

(mL) substitution | 7, (kg/mol)
3 300 3.3% 224 2,3
6 300 8 % 23,3 2,7

Tableau I11-5 : Exemples de propriétés de PCL propargylées

2.2.2. Réticulation
Pour procéder a la réticulation du polymere, des films ont été préparés par évaporation
de solvant a partir de solutions de PCL propargylée et de PETMP, I’agent de réticulation. Les
produits Irgacure® sont des photoamorceurs générateurs de radicaux qui favorisent la réaction
thiol-yne. Deux d’entre eux, I’Irgacure® 2959 et le 651, sont particuliérement répandus en
raison de leur efficacité, le 2959 est par ailleurs connu pour sa bonne biocompatibilité et son
caractere hydrosoluble [278, 279]. IIs ont été incorporés a certains échantillons afin d’étudier

leur influence sur la réticulation de la PCL.
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Les premiers essais ont montré que les films obtenus, malgré la réticulation, avaient
tendance a se fissurer au cours de I’évaporation du solvant. Malgré le faible nombre de
coupures de chaines que cela implique (entre 0,25 et 0,50 % de liaisons ester hydrolysées par
macromolécule), il est apparu que la diminution de masse molaire constatée au cours de la
propargylation (masses finales comprises entre 12 et 23 kg/mol selon les cas) avait eu un
impact important sur les propriétés du polymere en diminuant ses propriétés mécaniques et en

limitant son caractere filmogene. Les expériences de réticulation ont donc été réalisées a partir

de mélanges de PCL propargylée et de PCL non modifiée.

Des films contenant différentes proportions massiques de PCL propargylée ont donc
¢été préparés et irradiés par rayonnement UV. Comme lors de la réticulation par voie nitréne,
les échantillons irradiés ont ét¢ immergés dans un solvant pour étudier leur solubilité. Une
portion insoluble a ¢été obtenue a partir de tous les échantillons contenant de la PCL
propargylée. La quantit¢é de maticre insoluble (ou fraction de gel) a augmenté presque
linéairement avec la proportion de PCL propargylée dans le mélange (Figure I1I-30). On
peut constater que les résultats obtenus sans Irgacure” sont légérement inférieurs aux autres,
ce qui montre une efficacité de réticulation augmentée en présence de ces photoamorceurs. Il
est en revanche difficile de distinguer une différence entre les deux Irgacure”, a I’exception
des échantillons constitués uniquement de PCL propargylée. L’Irgacure® 651 semble alors
légerement plus efficace (différence peu significative), ce qui semble cohérent dans la mesure
ot I'Irgacure” 2959 est généralement privilégié, non pas en raison de son efficacité mais

plutot de sa biocompatibilité.
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Figure I11-30 : Réticulation de la PCL en fonction de la proportion de PCL propargylée

150



Chapitre 111 : Développement de biomatériaux polymeres dégradables

D’une maniere générale, on peut dire que le rendement de la réaction thiol-yne de
réticulation a été ¢élevé, que le milieu contienne un photoamorceur ou pas. Il est intéressant de
noter que les échantillons contenant 100 % de PCL propargylée ont mené a une réticulation
comprise entre 67 et 78 %, tandis que ceux n’en contenant que 25 % ont réticulé jusqu’a 29 %
en présence de photoamorceur. Ce constat nous permet de penser que la fraction de gel serait
non seulement constituée de la PCL propargylée effectivement réticulée mais aussi d’une
faible quantité de PCL non réticulée, possiblement piégée au sein du réseau tridimensionnel
généré par la réticulation (Figure I1I-31). Cela pourrait étre di a la création d’un réseau plus

densément réticulé grace aux amorceurs.

PCL

uv

PETMP

~__~ ~—

PCL propargylée

Figure I11-31 : Architecture du mélange de PCL et de PCL propargylée réticulée

Les fractions de gel récupérées lors des tests de solubilité ont ensuite été utilisées pour
mesurer le gonflement du polymeére réticulé aprés une nouvelle immersion dans un solvant
(Figure II1-32). Les valeurs ¢levées de gonflement obtenues (jusqu’a pres de 2100 %) sont
un deuxiéme signe de la réticulation des polymeres. On peut par ailleurs observer une
diminution du gonflement avec la proportion de PCL propargylée qui révele la formation d’un
réseau réticulé de plus en plus dense a mesure que le milieu est riche en PCL propargylée. Les
gonflements obtenus sans Irgacure® supérieurs a ceux obtenus avec I’Irgacure™ 2959, eux-
mémes plus élevés que ceux de l’Irgacure® 651 confirment la hiérarchie au sein de ces
¢chantillons quant a D’efficacité et la densité de réticulation. En effet, plus celle-ci est

importante, plus le réseau réticulé est dense et limite I’insertion des molécules du solvant.
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Figure I11-32 : Gonflement de la fraction réticulée en fonction de la proportion de PCL propargylée

Des analyses TGA ont également été effectuées sur ces fractions de gel apreés séchage
(échantillons contenant 100 % de PCL propargylée) afin de déterminer les conséquences de la
réticulation et de la formation du réseau sur leurs propriétés de dégradation thermique. Les
thermogrammes TGA obtenus avec les différents polymeéres (Figure I11-33) montrent que la
propargylation et la diminution de masse molaire qu’elle entraine provoque une dégradation
thermique précoce de la PCL propargylée (température de début de dégradation de 354°C) par
rapport a la PCL non modifiée (422°C). En revanche, I’irradiation de la PCL propargylée en
présence du PETMP provoque un retardement de cette dégradation thermique (entre 395 et

410°C), signe qu’il y a effectivement eu création d’un réseau réticulé.
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Figure I11-33 : Thermogrammes TGA de la PCL, de la PCL propargylée, et de PCL réticulées
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L’évaluation des propriétés thermiques a été complétée par une étude DSC, avec des
conséquences de la réticulation attendues sur la transition vitreuse et la fusion du polymere.
modifiée et de PCL propargylée dans les échantillons puisque la propargylation, en
provoquant les scissions de chailnes, a modifi¢ les propriétés thermiques du polymere

(diminution des températures et des enthalpies de fusion et de cristallisation).

La comparaison des analyses DSC de la PCL propargylée non réticulée et de la PCL
propargylée réticulée avec ou sans Irgacure” (échantillons contenant 100 % de PCL
propargylée) ont toutefois permis d’observer I’influence de la réticulation (Figure I11-34).
Celle-ci a en effet provoqué une diminution de la température de fusion, initialement de
45,5°C et comprise entre 40 et 42°C apres la réaction. Cette diminution s’explique par une
baisse de la mobilité des chaines en raison de leur réticulation qui conduit a la formation de

phases cristallines moins stables dont la fusion survient alors prématurément.

L’enthalpie de fusion a elle aussi diminu¢, ce qui traduit une baisse de la cristallinité
apres la réticulation. L’importance de cette évolution de I’enthalpie confirme I’efficacité
¢levée de la réaction entre la PCL propargylée et le PETMP. 1l est de plus important de
souligner les différences constatées entre les échantillons avec et sans Irgacure”, qu’il s’agisse
de la température ou de I’enthalpie de fusion, qui confirment a nouveau 1’efficacité supérieure

de I'Irgacure” 2959 et surtout du 651.
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Figure I11-34 : Caractéristiques de la fusion de la PCL propargylée avant et apres réticulation
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Suite a ces diverses études portant sur la réticulation, et dans la mesure ou I’objectif de
cette stratégie était d’obtenir des PCL aux propriétés mécaniques (et particuliérement aux
propriétés élastiques) améliorées, les échantillons réticulés ont subi des tests de traction

(Figure II11-35).
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Figure I11-35 : Propriétés mécaniques des PCL réticulées : module d’Young E (4), limite d élasticité
o, (B), déformation a la limite d’élasticité ¢, (C), contrainte de rupture o, (D), déformation de rupture

& (E)

Le module d”Young ainsi que la contrainte de rupture et la limite élastique (E, o, et o;)
ont globalement montré une diminution avec l’augmentation de la proportion de PCL
propargylée. La réticulation semble ne pas avoir compensé la baisse de la masse molaire due a

la propargylation pour ces propriétés.
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En revanche, la réticulation semble avoir eu une influence sur les déformations
caractéristiques (g, et g;) des polymeres. Pour ces deux propriétés, les valeurs commencent par
augmenter et atteindre un maximum entre 25 et 75 % de PCL propargylée pour ensuite
diminuer. Les valeurs maximales des déformations de rupture sont par exemple atteintes pour
tous les échantillons a 50 % de PCL propargylée. Cette augmentation parait significative dans
la mesure ou le rapport des valeurs maximales et minimales est notamment supérieur a 4 dans

le cas des PCL réticulées en présence d’Irgacure”.

En ce qui concerne la déformation a la limite d’¢élasticité, I’augmentation observée est
plus limitée (rapport entre les valeurs maximales et minimales n’excédant pas 2). Toutefois,
on peut considérer que la réticulation a permis de compenser la diminution de la masse
molaire et méme d’améliorer Iégérement ces deux propriétés qui caractérisent I’¢élasticité d’un

matériau.

Pour conclure, les expériences de propargylation ont permis d’optimiser la réaction de
greffage et ainsi d’obtenir une fonctionnalisation maximale de la PCL de 8 %. La réaction
secondaire de scission de chaines, bien que minoritaire, s’est avérée étre la principale
limitation de cette technique dans son application a la formation de biomatériaux a propriétés
mécaniques améliorées du fait du trés fort impact de la diminution des masses molaires sur
ces propriétés mécaniques. Il faut cependant noter que le greffage de fonctions alcyne sur la
PCL a constitué un moyen tres efficace de réticulation grace a I’utilisation d’un tétrathiol

comme agent de réticulation par réaction thiol-yne sous irradiation UV.

Toutes les analyses ont en effet mis en évidence une importante réticulation du
polymére, notamment en présence de photoamorceurs Irgacure” (jusqu’a 78 % fraction de
gel). En mélangeant PCL non modifiée et PCL propargylée et grace a la création d’un réseau
réticulé, une augmentation de la déformation a la limite d’élasticité et surtout de la
déformation de rupture a été obtenue. En d’autres termes, la réticulation photochimique par
voie thiol-yne de la PCL a permis d’apporter une légére amélioration de son caractére
¢lastique. Les propriétés mécaniques finales restent toutefois relativement faibles et il semble

nécessaire d’optimiser encore le procédé qui pourra étre extrapolé a d’autres applications.
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3. Conclusions

Dans ’optique de mettre au point un matériau destiné au développement d’une matrice
de régénération ligamentaire, plusieurs stratégies de syntheése ont été étudiées. Tout d’abord,
nous avons synthétisé et évalu¢ des polyméres thermoplastiques en raison de la large
utilisation de ce type de polymeéres en ingénierie tissulaire. L’un de leurs principaux avantages
est leur facilité de mise en ceuvre puisque ce type de polymere est fusible et peut donc étre
fagonné grace a des procédés tels que le moulage ou I’extrusion. L’originalit¢ de notre
approche a été d’associer au PLA, polyester aliphatique dégradable trés répandu dans les
applications biomédicales pour des produits implantables temporaires, le Pluronic et le
Tetronic, ce qui nous a permis de jouer a la fois sur I’architecture des copolymeres mais aussi
sur leur cristallinité afin d’optimiser les propriétés en vue d’une application ligamentaire. Ces
deux copolymeres commerciaux constitués de PEG et de PPG ont en effet permis de moduler

les propriétés du PLA, polymere trés rigide et hydrophobe.

Apres la synthése de plusieurs formulations et grace a différents critéres d’évaluation,
notamment un test de dégradation in vitro de sept semaines, nous sommes parvenus a la
sélection de plusieurs formulations semblant répondre aux exigences du projet. Les propriétés
mécaniques de ces copolymeres de 200 kg/mol rentrent dans les gammes de valeurs attendues
pour un LCA. De plus, la conservation des propriétés mécaniques de ces polymeres au cours

de la dégradation s’est révélée satisfaisante.

Dans un deuxiéme temps, une stratégie alternative visant a développer des élastoméres
a partir de polymeres dégradables et via des procédés de réticulation photochimique a été
envisagée. Tout d’abord, nous avons cherché a réticuler du PLA par voie nitréne. Cette voie
de syntheése présente [’avantage d’étre trés simple puisque I’obtention des agents de
réticulation s’est faite grace a une simple estérification et la réticulation par incorporation de
ces agents dans la matrice polymere et irradiation UV. Malgré le développement d’agents de
réticulation de différentes longueurs et fonctionnalités, la réticulation obtenue sur le PLA est
restée limitée, en tout cas insuffisante pour améliorer ses propriétés mécaniques. Ces résultats
ont toutefois ouvert la porte a une stratégie prometteuse en montrant que la réaction de
greffage et méme de réticulation entre des agents polyazidés et un polymere dégradable peu

réactif comme le PLA était possible.
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Suite a cette étude, une autre méthode d’obtention d’élastomeres dégradables a été
développée. S’appuyant sur des résultats préalablement obtenus au sein du laboratoire, ce
procédeé a cette fois consisté a apporter une fonctionnalité a un autre polymere dégradable, la
PCL, en greffant des groupements alcyne sur son squelette carboné. Grace a un tétrathiol
employé comme agent de réticulation, une réaction photochimique thiol-yne a pu étre réalisée
par activation photochimique sous irradiation UV. Une importante efficacité de la réaction de
réticulation a été constatée par 1’étude de la solubilité et du gonflement des polymeéres dans un

solvant et par les analyses thermiques.

Cependant, le procédé de propargylation ayant lieu dans des conditions entrainant des
scissions des chaines macromoléculaires, les polymeéres ont subi une importante perte de leurs
propriétés mécaniques qui n’a pas €té enticrement compensée par la réticulation. Seules les
déformations de rupture et les déformations a la limite d’élasticité ont pu étre augmentées
apres réticulation. Encore plus que pour la voie nitréne, ces résultats trés encourageants nous

offrent de nouvelles perspectives dans la recherche de structures ¢lastoméeres dégradables.

Toutefois, et au vu des différents résultats constatés (Amnnexe 2), les stratégies de
réticulation décrites nécessitent encore mise au point et optimisation. C’est pourquoi, pour la
conception d’un prototype de support de régénération ligamentaire, nous avons décidé de
poursuivre nos travaux avec les polymeres thermoplastiques €tudiés en premier lieu. L’étude
plus approfondie de leurs propriétés, notamment face a la dégradation, ainsi que leur facilité

de mise en ceuvre ont été mises a profit pour la suite du projet.

Le chapitre suivant présente les trois étapes menées pour aboutir a 1’ingénierie
tissulaire du ligament. Tout d’abord, un procédé de mise en ceuvre textile a été appliqué aux
copolymeres thermoplastiques sélectionnés pour concevoir une architecture adaptée a la
régénération du ligament. Diverses expériences de cytocompatibilité ont ensuite été pratiquées
afin de vérifier I’absence de toxicité des matériaux utilisés vis-a-vis de cellules souches.
Enfin, des tests de différenciation cellulaire de CSM ont été réalisés dans le but d’obtenir, a
partir de ces cellules souches, des fibroblastes de type ligamentocyte colonisant les supports

polymeres préparés.

157






CHAPITRE 1V

DEVELOPPEMENT DE LA MATRICE
DE REGENERATION LIGAMENTAIRE
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CHAPITRE IV : DEVELOPPEMENT DE LA MATRICE DE
REGENERATION LIGAMENTAIRE

1. Mise en aeuvre textile

Comme la plupart des travaux actuels le montrent, la conception d’une structure textile
semble étre une réponse adaptée aux exigences liées a 1’ingénierie tissulaire du ligament.
C’est donc vers ce type de matrice que nous avons orienté nos travaux. Travaillant avec des
polyméres thermoplastiques, nous avons dii procéder en deux étapes. A partir des
copolymeres synthétisés, il a tout d’abord fallu développer des fibres grace a un procédé de
microextrusion. Apres la fabrication et 1’étude de ces fibres, la seconde étape a consisté a
associer les techniques de tressage et de torsadage pour parvenir a un prototype de matrice de

régénération évalué par la suite mécaniquement et biologiquement.

1.1. Caractérisation des fibres

Les deux copolymeres 94P200 et 94T200 ont été microextrudés afin d’obtenir des
microfibres (Figure IV-1A). Les différents parametres d’extrusion (vitesse de rotation des
vis, vitesse d’enroulement) ont été fixés suivant les conseils des responsables de 1’appareil.
Dans le cas de nos copolymeres, nous avons pu obtenir une bonne fluidité d’extrusion avec
une température de chauffage de 200°C et avons donc travaillé uniquement a cette
température. Le seul parameétre étudi¢ parmi les conditions d’extrusion a été le diamétre de la
filiere de sortie (500, 750 ou 1000 um). Les différentes fibres obtenues ont été¢ observées au
microscope afin d’estimer leur diameétre. Il a été constaté que sur une méme bobine, le
diameétre pouvait varier de maniére importante (par exemple de 60 a 150 pm avec la filiere de
750 wm) (Figure IV-1B). Ces variations ont également été¢ observées par le laboratoire
possédant la microextrudeuse qui nous a été prétée pour cette expérience. Une étude menée
sur des fibres extrudées en polyamide (diamétre relevé tous les metres) a révélé que, pour un
diamétre moyen de 142 pum, I’écart type était de 37 um. Cette hétérogénéité semble donc
inhérente a I’appareillage utilisé. Il serait toutefois possible de pallier cette hétérogénéité, ou
au moins de la réduire, en optimisant les conditions d’extrusion et notamment en augmentant
la température, ce qui serait cependant susceptible de causer une importante dégradation

thermique des polymeres.
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145,46 pm

145,74 pm

60,02 pm

59.09 um \ . 3,56 1im RN

Figure IV-1 : Observation au microscope de fibres extrudeées de 94T200 (filiere 750 um)
grossissement 10 (A) et x40 (B)

Si une telle étude n’a pas pu étre menée dans le cadre de notre projet, nous avons
constaté que ’utilisation de la filiere de 1000 pm conduisait & une variation moins importante
des diametres des fibres. Dans un souci de reproductibilité des résultats, nous n’avons donc

utilisé que cette derniere pour la suite de I’étude.

Les fibres obtenues grace a la filiecre de 1000 um ont ensuite été caractérisées

mécaniquement en traction (Tableau IV-1).

E Gy 6!’ ar
Copolymére

(MPa) (MPa) (MPa) (%)

film 556 +/- 50 11+/-1 2,8 +/-0,5 18 +/-2 613 +/- 37

fibres | 2181 +/-165| 29+4/-3 1,3+/-0,2 33+/-1 11+/-5

film 455 +/- 24 14 +/- 1 3,54/-0,3 20 +/- 1 765 +/- 55

94T200 @ 94P200

fibres 2299 +/- 31 16 +/- 1 0,7 +/-0,0 22 +/-6 10 +/-5

Tableau IV-1 : Propriétés mécaniques des copolymeres avant et apres extrusion
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On peut constater que 1’extrusion a eu globalement tendance a rendre les polymeres
plus rigides et résistants, en particulier dans le cas du 94P200 dont le module d’Young, la
limite d’élasticité et la contrainte de rupture ont subi une importante augmentation. Les
polymeéres ont en revanche perdu en déformabilité, que ce soit a la limite d’¢élasticité ou en
rupture. Le procédé de microextrusion et I’étirage des chaines qu’il occasionne sont
certainement a 1’origine d’une importante cristallisation du matériau et de ces évolutions

concernant les propriétés mécaniques.

Les masses molaires et propriétés thermiques ont également été déterminées apres
extrusion afin d’évaluer les conséquences de ce procédé sur les polymeres (Tableau IV-2).
Apres avoir sé¢journé environ une heure dans la chambre d’alimentation chauffée a 200 °C, les
polymeres semblent avoir subi une légere dégradation. Bien que les analyses RMN n’aient
pas révélé de variation des masses molaires aprés extrusion, une diminution de ces masses
ainsi qu’une augmentation de la dispersité ont été mis en évidence par GPC. Comme expliqué
précédemment (cf. § III.1.1.1), les données obtenues par RMN sont considérées comme plus
fiables. De plus, la dégradation thermique des polymeéres parait relativement restreinte au vu
des propriétés thermiques et notamment de la trés faible variation rencontrée par la
température de transition vitreuse. Par ailleurs, on peut noter que I’extrusion a provoqué une
augmentation de 1’enthalpie de fusion (de 112 % pour 94P200 et 556 % pour 94T200)
synonyme d’augmentation de la cristallinité des polymeéres, ce qui confirme 1’hypothése

formulée quant a I’évolution des propriétés mécaniques.

Mn (kg/mol)
Polymere

RMN | GPC | (°C) | J/g)
S apres synthése 169,4 103,6 2,0 48,2 150,0 6,8
o
g apres extrusion 164,8 60,4 2,5 46,0 151,7 14,4
S apres synthése 171,7 91,9 1,7 46,2 150,1 3,6
[g\]
g apres extrusion 190,4 50,8 2,3 45,7 152,3 23,6

Tableau IV-2 : Masses molaires et propriétés thermiques des copolymeéres avant et apres extrusion
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1.2. Caractérisation de la matrice textile

Les fibres obtenues par microextrusion (filicre 1000 pm) ont été utilisées afin de
développer des prototypes de matrice de régénération ligamentaire. Pour cela, un procédé
inspiré des techniques actuellement décrites dans la littérature [153, 155, 159, 170, 181] et
combinant torsadage et tressage a ¢été appliqué a ces fibres (Figure IV-2). L’un des
principaux objectifs de ce type de mise en ceuvre étant la modulation des propriétés
mécaniques des matériaux (et plus particulierement les propriétés €lastiques), ces matrices ont

¢galement été caractérisées mécaniquement.

Figure IV-2 : Observation au microscope d’une matrice textile préparée par torsadage et tressage

Il est tout d’abord intéressant d’analyser le comportement en traction de ces matrices
textiles. Les courbes de traction obtenues au cours des analyses mécaniques ont en effet un

profil particulier découpé en trois zones distinctes (Figure IV=-3).

50 -
45 -
40 | /—\
35 A
30 A
25 -
20 -
15 -
10 -
5 -
0 T T T T T T T T T )
0% 1% 2% 3% 4% 5% 6% 7% 8% 9%  10%

déformation (%)

force (N)

Figure IV-3 : Courbe déformation-force d 'une matrice textile
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Dans un premier temps, la force mesurée a 1égérement augmenté avec la déformation.
Le profil a ensuite montré une zone ou I’augmentation de la force est moins prononcée et
enfin une zone dans laquelle la force stagne voire diminue jusqu’a finalement mener a la
rupture de 1’échantillon. Ces trois étapes correspondent a trois phénomeénes différents : tout
d’abord le glissement et le réarrangement des fibres les unes par rapport aux autres, puis la
déformation élastique de ces fibres et enfin leur déformation plastique menant a la rupture. Ce
profil mécanique est comparable au profil décrit pour les ligaments et tendons (cf. § 1.1.2.3)
découpé en trois régions (toe region, zone linéaire et zone d’endommagement). L’obtention
d’un tel profil mécanique pour nos matrices textiles constitue d’ores et déja une avancée dans

la volonté de produire des supports approchant les propriétés mécaniques des ligaments.

Ces essais de traction ont également permis de mesurer les propriétés mécaniques des
matrices (Tableau IV-3). Comme espéré, la technique de mise en ceuvre textile a conduit a
une importante modification de ces propriétés par rapport aux fibres. On peut notamment
souligner la baisse du module d’Young dont la valeur (346 et 440 MPa) se rapproche de celle
du LCA (49-163 MPa) et I’augmentation de la déformabilité a la limite d’¢lasticité (5,4 et
6,4%) et a la rupture (78 et 20%). L’association de plusieurs fibres qui ont la capacité de
glisser les unes par rapport aux autres, phénomeéne que 1’on ne pourrait pas obtenir avec un
unique objet massif, est a I’origine de ces modifications. Malgré la supériorité des matrices
94T200 en termes de résistance mécanique (limite d’élasticité, contrainte de rupture), celles
préparées avec le 94P200 paraissent étre le meilleur choix en raison de leur module d’Young
moins ¢€levé (346 MPa) réduisant ainsi le risque de stress shielding, et pour leur plus grande

déformabilité, en particulier a la rupture (78%).

Polymére
§ fibres | 2181 +/-165| 29+/-3 1,34/-0,2 33 +/-1 11+/-5
? matrice | 346 +/- 109 19 +/-3 6,4 +/- 0,7 24 +/-3 78 +/- 23
§ fibres 2299 +/- 31 16 +/- 1 0,7 +/- 0,0 22 +/-6 10 +/-5
g matrice 440 +/- 99 21 +/-2 5,4+/-2,0 29 +/-1 20 +/-2
LCA 49 - 163 X 7-16 14 - 36 19 - 36

Tableau IV-3 : Propriétés mécaniques des copolyméres avant et apres torsadage et tressage
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Il est bien souvent difficile d’établir une comparaison entre nos matrices et celles
décrites dans la littérature dans la mesure ou les informations fournies ne sont pas toujours
suffisantes pour cela. Les propriétés mécaniques sont en effet parfois exprimées en N et
N/mm (non rapportées a la section des échantillons) et les dimensions précises des
¢échantillons non communiquées. Il est toutefois possible de se référer a certains travaux. Par
exemple, certaines matrices ligamentaires développées grace a des procédés de tressage ou de
tricotage de fibres obtenues par electrospinning (PLA ou PLGA) ont montré des propriétés

mécaniques largement insuffisantes compte tenu des propriétés des ligaments.

Les faibles valeurs de modules d’Young, de limites d’¢élasticité ou de contraintes de
rupture (valeurs respectivement comprises entre 3 et 55 MPa pour E, entre 3 et 4 MPa pour
oy, entre 6 et 8 MPa pour o;) traduisent notamment une importante faiblesse mécanique [159,
160, 172]. Ces résultats suggérent donc que [’utilisation de fibres obtenues par
electrospinning seules ne permet pas d’aboutir a des matrices aux propriétés suffisantes tandis
que les structures obtenues a partir de fibres de dimensions plus élevées telles que les notres

semblent conduire a des propriétés mécaniques plus adaptées [18, 129].

I1 est par ailleurs particuliérement intéressant de comparer nos résultats avec certains
de ceux présentés par Laurencin et al. qui ont mené des travaux sur des structures similaires
aux notres. Dans ces études [153, 181], les auteurs ont notamment comparé I’influence du
procédé de mise en ceuvre textile (tressage, torsadage ou combinaison des deux) et ont
désigné 1’échantillon baptisé "4 braid 60-72" (échantillon obtenu par tressage et torsadage de
fibres de PLLA) comme étant le meilleur des échantillons étudiés pour une application en
ingénierie tissulaire du LCA en raison de ses propriétés mécaniques. Si, selon certains critéres
étudiés, ce produit apparait effectivement plus adapté que nos propres matrices, par exemple
avec une contrainte de rupture de 82 MPa et une longueur de foe region de 4%, il semble en
revanche moins intéressant sur d’autres aspects. Sa déformation de rupture est en effet de 31
% (contre 78 % pour 94P200) mais sa principale limitation semble étre liée a sa rigidité
puisqu’il est doté d’un module d’Young de 757 MPa. Comme cela a été évoqué plus tot, une
valeur aussi élevée comparativement au LCA (49 a 163 MPa) peut provoquer des
phénomenes de stress shielding qui pourraient empécher la formation de néotissus de bonne
qualité. Le choix de travailler sur la chimie du matériau et d’incorporer des blocs tels que le

Pluronic ou le Tetronic dans le PLA présente donc des avantages sur le plan mécanique.
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L’¢évaluation mécanique de nos matrices a ensuite été complétée par I’analyse des
conséquences de sollicitations cycliques en traction. L’application a une matrice textile d une
centaine de cycles traction/relaxation a permis de mettre en évidence une évolution de la
déformation au cours du temps (Figure IV-4). La déformation maximale (juste avant la
relaxation) et la déformation a I’état relaxé (juste avant la traction) ont en effet présenté une
légeére augmentation au fur et a mesure des cycles (respectivement de 0,95 a 1,08 % et de 0,04
a 0,1 %) qui suggere la nécessité d’une "éducation mécanique" de la matrice textile. Le
module d’Young mesuré au début de chaque étape de traction (Figure IV-5) a montré, quant
a lui, une importante diminution des les premiers cycles (de 4,5 a 1,0 GPa environ) avant de
se stabiliser rapidement (a partir d’un vingtaine de cycles). Cette observation souligne

¢galement I’importance de cette notion d’éducation du matériau.

On peut noter que les valeurs de module d’Young mesurées au cours du test de
sollicitation cyclique (Figure IV-5) sont bien au-dela des valeurs obtenues lors des essais de
traction classiques. Cette différence est due a la vitesse de déformation imposée aux
échantillons. Alors que cette derniere est fixée a 5 mm/min lors des essais statiques, 1’appareil
de DMA utilis€¢ pour le test dynamique applique la force imposée de manicre quasi-
instantanée et impose donc une vitesse de déformation beaucoup plus élevée. Les propriétés
mécaniques mesurées dans ces conditions sont évidemment différentes des mesures statiques,

ce qui explique 1’écart observé dans les mesures de modules d’Young entre ces deux types de

T T T
0 50 100 150 200
temps (min)

tests.

déformation (%)

Figure IV-4 : Evolution de la déformation d’une matrice textile 94P200 sollicitée cycliquement
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Figure IV-5 : Evolution du module d’Young d’une matrice textile 94P200 sollicitée cycliquement

Le choix d’adopter une stratégie de mise en ceuvre textile en deux étapes,
microextrusion puis torsadage et tressage, nous a donc permis d’aboutir a des prototypes de
support ligamentaire. Non seulement cette stratégie a permis de se rapprocher fortement des
propriétés mécaniques visées, mais elle a aussi conduit a des structures dont le profil
mécanique ressemblait a celui d’un LCA. La notion d’éducation mécanique qui a été évoquée
suscite toutefois des interrogations sur le devenir a long terme de ces matrices et de leur

comportement mécanique. La suite de 1’étude traite de leur évaluation biologique.

2. Cytocompatibilité

2.1. Avant mise en forme

Malgré la cytocompatibilité déja démontrée du Pluronic et du Tetronic [280, 281] et
avant de procéder aux tests de différenciation cellulaire, il a été nécessaire de confirmer
I’absence de toxicité de nos copolymeéres vis-a-vis des CSM. Pour cela, des CSM C3 ont été
ensemencées sur des pastilles de copolymeéres obtenues a partir de films moulés sous pression,
sur des pastilles de PLAgs et PLAys ainsi que sur le plastique TCPS des boites de culture
comme témoin positif. La prolifération sur 2, 4 et 7 jours a ensuite été évaluée grace au réactif
PrestoBlue (Figure IV-6) qui reflete la quantit¢ de cellules vivantes et métaboliquement

actives.
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Les résultats obtenus ont révélé une excellente prolifération cellulaire sur les
copolymeres 94P200 et 94T200, similaire a celle observée sur les PLA connus pour leur
biocompatibilité. Bien que la prolifération sur les copolymeéres semble légérement inférieure a
celle sur le TCPS, une analyse de la variance réalisée grace au test ANOVA a montré qu’il
n’y avait en réalité aucune différence statistiquement significative entre ces proliférations
aprés 7 jours (p > 0,05). De plus, on peut constater que la cinétique de prolifération sur les
copolymeéres est également trés proche de celle sur le TCPS, ce qui suggere 1’absence de

cytotoxicité éventuellement liée a des difficultés d’adhésion sur ce support polymere.

M Jour 2
M Jour 4
0.35 W Jour 7

0.40 +

0.30
0.25
0.20
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0.10

absorbance UV (570 - 595 nm)
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0.00

TCPS PLA94 PLA96 94P200 947200

Figure IV-6 : Prolifération in vitro des cellules C3 sur différents polyméres (test PrestoBlue)

Le marquage Live/Dead de cellules C3 cultivées sur les copolymeéres pendant 7 jours
et leur observation par microscopie confocale a fluorescence (MCF) ont permis d’obtenir une
confirmation visuelle de la cytocompatibilité. La Figure IV-7 (A et B) montre en effet que la
surface du polymeére a été compleétement recouverte par les cellules vivantes (ici colorées en
vert) tandis que trés peu de cellules mortes (colorées en rouge) sont présentes, indiquant
I’absence d’effet cytotoxique sur les cellules. Par ailleurs, une observation faite sur le bord
d’un échantillon ou la densité cellulaire était moindre (Figure IV-7 C et D) a révélé que les
CSM avaient adopté une morphologie allongée et fusiforme (morphologie fibroblastique

typique de cellules adhérentes).
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L’association de tous ces résultats a donc non seulement prouvé la cytocompatibilité
des copolymeres vis-a-vis des CSM C3, mais a également montré qu’ils permettaient a la fois
la prolifération cellulaire et 1’adoption d’une morphologie normale (de type fibroblastique)
ainsi qu’une activité métabolique. Aucun probléme de biocompatibilité de ces copolymeéres

n’a donc été mis en évidence grace aux tests réalisés.

§ pm g i

. Jdv

Figure IV-7 : Observation par MCF de cellules C3 aprés 7 jours de culture sur 94P200 (A, B) et
947200 (C, D) et marquage Live/Dead — cellules vivantes en vert (A, C) et mortes en rouge (B, D)
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2.2. Aprés mise en forme

Des études ont également été menées sur des CSM en présence des copolymeres sous
forme textile (fibres seules et matrices) afin d’évaluer les conséquences de cette technique de

mise en ceuvre sur le comportement cellulaire.

Une étude préliminaire a été réalisée en incubant des cellules C3, exprimant la
protéine fluorescente verte eGFP, en présence de microfibres extrudées 94P200 ou 94T200 En
présence d’une faible quantité de fibres et, par conséquent, d’une faible quantité de matiere a
laquelle les cellules peuvent adhérer, celles-ci se sont assemblées et ont formé des agrégats
dans le milieu de culture et au voisinage des fibres (Figure IV-8 A et B). Elles ont ensuite
commencé a y adhérer progressivement. Enfin, a partir du 5™ jour de culture, elles ont migré
et colonis¢ la surface des fibres voire formé des réseaux cellulaires dans les espaces

interstitiels (Figure IV-8 C et D).

[

i

Figure IV-8 : Observation de cellules C3 en présence de microfibres par microscopie optique en
lumiére blanche (A, C) et en fluorescence (B, D)
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Ces premiers résultats ont mis en évidence la particularité du comportement des CSM
face aux copolymeres sous forme de fibres en soulignant la difficulté de faire adhérer ces
cellules sur une telle architecture textile. C’est pourquoi un nouveau test de cytocompatibilité
a été mis en ceuvre en utilisant les matrices textiles obtenues par torsadage et tressage de
microfibres (94P200 mais aussi 94T200 afin de vérifier que la nature chimique du polymere
n’a pas d’influence sur la cytocompatibilité). Apres ensemencement des cellules sur ces
matrices, un test de prolifération PrestoBlue a été réalisé sur 14 jours apres différents temps
d’incubation. Ce test a révélé une prolifération trés limitée pendant les 4 premiers jours de
culture (Figure IV-9 A). A partir du 7°™ et surtout du 10°™ jour, il semble en revanche qu’il
y ait eu prolifération cellulaire. Si cette prolifération a été équivalente sur les matrices 94P200
et 94T200, elle a en revanche été plus faible que sur le TCPS. Ce temps de latence peut étre
associ¢ aux difficultés d’adhésion des cellules causées par la forme du support, comme 1’a

indiqué I’expérience précédente.

Afin de comparer ces résultats a ceux du témoin positif TCPS et dans la mesure ou le
signal de fluorescence mesuré est proportionnel a la quantité de PrestoBlue réduit et, par
conséquent, au nombre de cellules vivantes et actives, ce signal de fluorescence mesuré pour
chaque échantillon a été rapporté a la surface de prolifération disponible pour les cellules
(Figure IV-9 B). Dans le cas du controle positif TCPS, il s’agit de la surface du puits de
culture d’une boite TC6 (soit 9,4 cm?). Pour les matrices textiles constituées chacune de 30
microfibres, une estimation de cette surface a été faite en multipliant par 30 la surface d’une
fibre déterminée grace au diametre moyen calculé. Bien qu’il s’agisse d’une estimation haute
de la surface (le contact entre les fibres rend certaines zones de ces fibres inaccessibles), les
résultats rapportés a la surface de prolifération des matrices ont été supérieurs a ceux du TCPS

a partir du 10°™ jour.

Alors que I’adhésion des cellules sur la structure textile nécessite plusieurs jours avant
de permettre une prolifération mesurable, il semblerait donc que 1’architecture de ces matrices
textiles stimule légérement la prolifération des CSM et soit un bon support pour la
prolifération cellulaire. Cela reste bien sr une supposition en |’absence de données
réellement quantifiables. En revanche, aucune différence significative n’a pu étre observée
entre les copolymeres 94P200 et 94T200. Les propriétés mécaniques restent donc, pour
I’instant, 1’'unique facteur discriminant dans le choix du polymeére pour la matrice de

régénération.
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Figure IV-9 : Prolifération in vitro des cellules C3 sur les matrices textiles (test PrestoBlue)
exprimée en unité arbitraire (4) et en unité arbitraire / cm? (B)

Pour pouvoir observer la colonisation cellulaire des matrices, des cellules C3 ont été
ensemencées sur celles-ci puis marquées au Live/Dead apres 10 jours de culture et observées
en MCF. Malgré¢ la présence de quelques cellules mortes (en rouge, Figure IV-10 B), on peut
constater qu’un grand nombre de cellules vivantes (en vert, Figure IV-10 A) ont recouvert les
fibres constituant la matrice. De plus, une reconstitution 3D d’une matrice colonisée obtenue a
partir des clichés de MCF (Figure IV-11) a suggéré la migration des CSM entre les fibres.
Les cellules n’ont donc pas seulement recouvert la surface des fibres mais ont également
profité de la structure des matrices textiles et des espaces interstitiels afin de se développer en
réseau tridimensionnel. Cette observation pourrait expliquer pourquoi la prolifération semblait

plus importante sur ces matrices que sur le controle TCPS.
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Figure IV-10 : Observation par MCF de cellules C3 apres 10 jours de culture sur une matrice textile
et marquage Live/Dead — cellules vivantes en vert (A) et mortes en rouge (B), autofluorescence du
polymere en bleu (C)

Figure IV-11 : Reconstitution 3D par MCF d’une portion de matrice textile (bleu) ensemencée avec
des cellules C3 marquées Live/Dead (vert/rouge)
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Pour conclure sur cette étude de cytocompatibilité, nous avons pu vérifier I’absence
d’effet toxique de nos copolymeres sur les CSM. Ces cellules ont en effet proliféré sur ces
biomatériaux et adopté une morphologie fibroblastique. Apres la mise en ceuvre de ces
matériaux et malgré le laps de temps nécessaire a 1’adhésion des cellules, leur prolifération a
finalement été d’autant plus importante que celles-ci se trouvaient au sein d’une architecture
textile leur permettant de s’étendre en un réseau tridimensionnel. Les matrices développées
pourraient donc constituer un bon support de régénération ligamentaire, a condition de

parvenir a maitriser la différenciation des CSM.

3. Différenciation cellulaire

3.1. Mise en place du modéle de différenciation

La différenciation de CSM en ligamentocytes ou ténocytes est actuellement
relativement mal maitrisée. S’il existe de nombreuses études de différenciation de CSM
cultivées sur des matrices d’ingénierie tissulaire, on trouve assez peu d’informations sur de
tels essais pour des CSM cultivées en monocouche. C’est pourquoi, avant de travailler sur les
matrices de régénération qui ont été mises au point, nous avons cherché a déterminer des

conditions de culture favorables a la différenciation de CSM vers le type cellulaire souhaité.

En se référant aux données de la littérature [282-285], nous avons voulu, dans une
premicre expérience, étudier I’impact de différents facteurs inducteurs, notamment BMP-2 et
BMP-12, des facteurs de croissance de la famille TGF-f connus pour étre impliqués dans la
formation de tissus ligamentaires et tendineux. Pour cela, des cellules C3 ont été cultivées en
monocouche et incubées dans différents milieux contenant ces facteurs (BMP-2 pendant 24
heures ou 21 jours, BMP-12 pendant 24 heures ou 21 jours) pour tenter de stimuler la

différenciation.

L’observation au microscope des C3 traitées avec BMP-2 (Figure IV-12 A) a révélé
que les cellules avaient adopté une morphologie plutét ronde ou ovale, par exemple plus
caractéristique de chondrocytes ou d’ostéoblastes que de fibroblastes. Les cellules traitées
avec BMP-12 (Figure IV-12 B) ont, en revanche, adopt¢ une morphologie fusiforme

semblable a celle de fibroblastes.
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Figure IV-12 : Observation au microscope de cellules C3 traitées BMP-2 (4) et BMP-12 (B)

Afin de caractériser le phénotype des cellules apreés 21 jours de culture, nous avons
réalisé des analyses RT-qPCR sur ’ARNm extrait de ces cellules. Nous avons évalué
I’expression de différents geénes sélectionnés, marqueurs de la différenciation
ligamentocytaire (Figure IV-13). Le premier constat a été que, par rapport aux C3 J, (CSM
C3 prélevées le jour de I’ensemencement avant induction de la différenciation), aucun
traitement n’a stimulé 1’expression de scleraxis (Scx), une protéine faisant partie des facteurs
de transcription et qui est I’un des rares marqueurs supposé spécifiques des cellules de
ligaments et tendons, ni de ténomoduline (Tnmd). L expression de collagene I (Col I) a été

stable et celle des autres marqueurs, collagéne III (Col III) et ténascine-C (Tnc), a été induite.

En revanche, si I’on compare 1’expression des marqueurs a J,; apres les différents
traitements inducteurs a celle des C3 sans induction, on note I’augmentation de 1’expression
de Scx, Tnc et Tnmd apres induction par BMP-2 pendant 24 heures ou 21 jours, ainsi que

celle de Col III apres 24 heures de traitement.

En ce qui concerne les C3 traitées par BMP-12, non seulement il n’y a pas eu de
stimulation de l’expression de Scx, mais il n’y en a pas eu non plus (ou trés peu
comparativement aux C3 Jy ou aux C3 non traitées) pour Tnc et Tnmd. Bien qu’un traitement
au BMP-2 ait induit une augmentation de I’expression des marqueurs ligamentocytaires a J»;
par rapport aux cellules non traitées, I’expression de certains marqueurs a été équivalente
voire réduite par rapport aux C3 Jo, ce qui suggere au mieux un engagement des cellules mais

pas une réelle différenciation.
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Figure IV-13 : Effets des traitements BMP-2 et BMP-12 sur [’expression par les cellules C3 de
marqueurs de différenciation

Utilisés seuls, ni le BMP-2, ni le BMP-12 ne semblent donc avoir induit la
différenciation en ligamentocyte. Une seconde expérience de différenciation a donc été mise
en place en cultivant les cellules, soit dans du milieu de culture classique (prolifération), soit
dans du milieu complet constitu¢ d’acide ascorbique (AA) et de B-glycérophosphate (B-GP),
facteurs également connus pour favoriser la prolifération des cellules, la production de MEC
et la différenciation vers le ligament [151, 186, 284]. L’expérience a de nouveau ét¢ menée
sur les C3 mais aussi sur des cellules primaires B6 afin d’étudier leurs différences de
comportement face a ce milieu de différenciation. De plus, dans le but d’étudier la cinétique
de différenciation, I’expression des genes marqueurs a été évaluée apres 7, 14, 21 et 28 jours

de culture.
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Les résultats obtenus (Figure IV-14) ont effectivement mis évidence des différences
dans les réponses cellulaires a cette stimulation biochimique. Tout d’abord, nous avons pu
constater un effet globalement positif de ce milieu de différenciation sur les cellules C3. Une
expression bien plus élevée qu’avec les C3 en condition de prolifération a en effet été
constatée pour plusieurs marqueurs, principalement Col I, Tnc et Tnmd. L’expression de Col
I11, ¢levée dans les deux cas, a été plus précoce avec le traitement AA + B-GP. L’expression
de Scx, en revanche, n’a pas ¢t¢ modifiée par le traitement. La forte expression de Col I, Col
III et Tnc est particulicrement intéressante dans la mesure ou ces trois marqueurs sont
impliqués dans la formation de MEC du ligament. De plus, 1’expression élevée de Col III par
rapport au Col I (expression augmentée pres de 100 fois pour Col III et 30 fois pour Col I) est

connue pour favoriser la formation de tissu ligamentaire ou tendineux [184].

En ce qui concerne les cellules B6, I’effet a, au contraire, été plutot négatif. Exception
faite du Col III (expressions similaires en milieu de prolifération et en milieu de
différenciation), 1’expression de tous les marqueurs a été plus faible avec le traitement AA +
B-GP. Etonnamment, les B6 non traitées ont présenté¢ des taux d’expression relativement

¢élevés de Scx, Col I et Tnmd.

Si I’on compare les deux types cellulaires étudiés, nous pouvons tout d’abord conclure
que le traitement AA + B-GP a permis 1’augmentation de tous les marqueurs du ligament dans
les cellules C3 (exception faite de Scx), alors que pour les B6, 1’augmentation est
généralement plus faible et inférieure a celle observée en milieu de prolifération. En outre, on
constate que 1’augmentation des marqueurs a atteint un pic a J; pour les C3 et les B6 en milieu
inducteur. En milieu de prolifération, ce pic est plus faible et décalé a J4 pour les C3 et les B6

(sauf Col III et Tnmd).

Avec le Col I, Tnmd est toutefois I'un des marqueurs les moins caractéristiques des
ligaments parmi ceux que nous avons étudiés. Le résultat le plus surprenant reste celui obtenu
pour Scx avec les B6. Bien que ce marqueur soit certainement le plus caractéristique de la
différenciation ligamentocytaire, 1’augmentation de 1’expression de ce gene ne peut, a elle
seule, signifier la différenciation (sans facteur stimulant) vers ce type cellulaire. Pour la suite
des expériences, nous avons donc conservé les cellules C3 et le milieu complet AA + B-GP

pour tester la différenciation sur les matrices textiles.
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Figure IV-14 : Effets du traitement AA + p-GP sur [’expression des marqueurs de différenciation par
les cellules C3 et B6

Avant de procéder aux tests de différenciation sur les matrices textiles, nous avons
voulu tester une dernic¢re condition de culture : la densité d’ensemencement des cellules. Nous
avons pour cela comparé une nouvelle fois I’efficacité des conditions de différenciation
(traitement AA + B-GP) sur des cellules C3 en utilisant deux densités d’ensemencement
différentes (16 000 et 80 000 cellules par puits TC24). Comme cela a été suggéré dans
plusieurs études [286, 287], cette expérience nous a permis de constater que I’effet inducteur
du traitement sur I’expression des marqueurs étudiés est effectivement dépendant de la densité

d’ensemencement (Figure IV-15).
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Tout d’abord, il faut noter que dans cette expérience, I’augmentation de 1’expression
des marqueurs est généralement plus faible que dans 1’expérience précédente et que le pic
d’expression semble décal¢ a Jj4 au lieu de J;. Néanmoins, nous avons observé une méme
tendance. Quelle que soit la densit¢ d’ensemencement, on note une augmentation de
I’expression de certains marqueurs (Col III et Tnc) en milieu de prolifération. Cette
augmentation est équivalente lorsque les cellules sont ensemencées a 80 000 cellules par puits
en milieu inducteur. En revanche, 1’expression des marqueurs Col I, Col III, Tnc et Tnmd est

plus ¢élevée lorsque la densité cellulaire initiale est de 16 000.
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Figure IV-15 : Effets du traitement AA + p-GP et de la densité d’ensemencement sur [’expression des
marqueurs de différenciation par les cellules C3
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Ces premiers essais de différenciation ont donc permis de déterminer un milieu de
culture paraissant favoriser la différenciation ligamentocytaire des CSM. Les tentatives
effectuées sur des cellules primaires B6 ont été peu concluantes. En revanche, la lignée C3
dont nous avons largement étudié le comportement en cytocompatibilité, a été beaucoup plus
sensible a ce traitement inducteur, en particulier aprés avoir été ensemencées a une faible
densité. Ce sont donc ces cellules qui ont ¢té utilisées dans le cadre des derniers essais menés

directement sur les matrices de régénération.

3.2. Différenciation sur les matrices de régénération

Cette expérience de différenciation se découpe en réalité en deux parties : I’évaluation
de I’influence du support textile en conditions statiques puis dynamiques. Tout d’abord, en
¢tudiant le comportement des cellules C3 en présence du milieu de différenciation sur TCPS
et sur les matrices en conditions statiques avec les différentes densités d’ensemencement,
nous avons évalué les effets de la nature du support cellulaire. Les analyses moléculaires ont
montré que, quelle que soit la densité cellulaire, I’expression des marqueurs de différenciation
¢tait globalement plus faible sur les matrices textiles que sur le TCPS (Figure IV-16). 11 est
en revanche apparu que, conformément a 1’expérience précédente, 1’expression des marqueurs
¢tait Iégerement plus élevée avec une densité de 16 000 cellules par échantillon, méme sur les

matrices. Cela a confirmé le choix des conditions de culture sélectionnées.

Dans un deuxiéme temps, nous nous sommes intéressés a I’impact d’une stimulation
mécanique cyclique (5 % de déformation puis relaxation, fréquence de 0,5 Hz) appliquée tous
les 1 a 2 jours a des matrices textiles ensemencées avec des cellules C3 et maintenues dans
des conditions de différenciation. Deux tendances différentes se sont distinguées parmi les
profils d’expression des marqueurs de différenciation. L’expression de Col I et Col III,
marqueurs liés a la synthése de MEC, est restée tres limitée (presque identique au Jo pour Col
I, augmentée prés de 9 fois pour Col III), en tout cas inférieure aux autres échantillons,
notamment aux matrices non stimulées. Ce phénomeéne a également été décrit dans certaines
études [137, 208, 211, 212] qui évoquent parfois un schéma de développement cellulaire

similaire a celui observé lors de la cicatrisation de ligaments endommaggs.
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En revanche, si I’expression de Tnmd a été a peine plus forte apres stimulation
mécanique que sur le TCPS, on a observé une expression bien plus importante de Tnc
(augmentée 34 fois contre 19 au maximum pour les autres échantillons) et de Scx (augmentée
1,3 fois tandis que ’expression a systématiquement diminué pour les autres échantillons) sur
les matrices stimulées. De plus, malgré une importante diminution de 1’expression de Scx
entre 3 et 7 jours, une seconde augmentation semble avoir été initiée a partir du 7°™ jour.
Malheureusement, bien que les matrices textiles aient supporté la stimulation mécanique
appliquée, un point de faiblesse a été créé au niveau de la soudure réalisée afin d’obtenir des
boucles. Au fur et a mesure des cycles traction-relaxation, ce point de faiblesse a mené a la
rupture de nombreux échantillons, nous contraignant a arréter I’expérience au 11°™ jour. Il est

donc impossible de comparer ces échantillons a ceux non stimulés sur des temps plus larges.
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Figure IV-16 : Effets de la densité d’ensemencement, de la nature du support cellulaire et de la
stimulation mécanique sur [’expression des marqueurs de différenciation par les cellules C3
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Ces résultats obtenus apreés stimulation mécanique des matrices nous ont paru
cohérents compte tenu de certains travaux décrits dans la littérature, notamment ceux faisant
¢galement intervenir des procédés de stimulation mécanique. Certains montrent notamment
que cette stimulation est supposée induire une expression de Col III et surtout de Col I
réellement marquée aprés 14 voire 21 jours de culture ainsi que de Tnc de manicre plus
précoce (7 jours) [136, 209, 213]. Pour certains auteurs [209], la régulation positive de ces
marqueurs de la MEC ligamentaire serait liée a la transmission des forces mécaniques aux
cellules via les sites d’adhésion qui déclencherait leurs récepteurs de surface et I’activation

des génes responsables de la sécrétion constituants de la MEC.

Par ailleurs, une étude menée par Subramony et al. sur I’influence de I’alignement des
fibres constituant une matrice de régénération et de la stimulation mécanique imposée a ces
matrices fibreuses présente de nombreuses similitudes avec la notre dans la mesure ou
I’expression des mémes geénes a ¢été évaluée lors d’une étude cinétique [212]. Si I’on considére
que nos propres matrices s’apparentent a des supports constitués de fibres alignées, on peut
constater que nos conditions de stimulation mécanique ont généré des résultats proches des
leurs (Annexe 3). Sur les matrices non stimulées, les niveaux d’expression de Col I et Col III
ont tout d’abord légerement augmenté avant de redescendre tandis que sur les matrices
stimulées, le niveau d’expression de Col I est resté relativement constant (méme apres 28
jours) et la forte augmentation de ’expression de Col III ne s’est déclarée qu’a partir de 14°™
jour. En ce qui concerne Tnc, I’expression est restée constante en 1’absence de stimulation
mais a fortement augmenté a partir du 14°™ jour sous stimulation. Contrairement 4 nos
propres échantillons, il n’a cependant pas été observé de diminution par la suite. En revanche,
I’augmentation du niveau d’expression de Tnmd (protéine induite par Scx et impliquée dans
I’organisation du collagéne) que nous avons obtenue n’a pas €té constatée lors de cette étude,
que ce soit avec ou sans stimulation mécanique. Enfin, en ce qui concerne le marqueur le plus
caractéristique de la différenciation ligamentaire, Scx, ces travaux ont montré¢, comme dans
notre cas, que le niveau d’expression diminue dés le 7™ jour en I’absence de stimulation. En
revanche, les auteurs ont constaté une expression presque constante (voire en treés légere
augmentation) lors de 1’application de la stimulation. C’est également uniquement dans cette
situation que nous avons observé une augmentation de I’expression de Scx. Les résultats et les
conclusions de cet article tendent donc a nous conforter dans le sentiment que nos propres

résultats indiquent bien une différenciation ligamentaire ou tout du moins une orientation

phénotypique de nos CSM par stimulation mécanique.
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A la lumiere de ces résultats préliminaires, la stimulation mécanique semble donc
avoir eu un impact, en particulier sur I’expression de Scx, le marqueur le plus caractéristique
de la différenciation ligamentocytaire. Réalisée sans bioréacteur mais a 1’aide d’un dispositif
relativement simple, la stimulation mécanique semble donc avoir favorisé la différenciation
des cellules ensemencées sur les matrices textiles dont la structure a joué son role de support
mécanique. Seul le systeme d’attache a généré une faiblesse et causé la rupture des
échantillons. Ces premiers résultats sont donc trés encourageants mais des analyses
supplémentaires, notamment sur des temps de culture plus longs, seront bien slir nécessaires

afin de les confirmer et de les compléter.

4. Conclusions

L’objectif des travaux décrits dans ce chapitre a été de mettre au point, a partir des
copolymeres thermoplastiques étudiés et sélectionnés pour leurs propriétés, une matrice de
régénération ligamentaire. Le développement d’une architecture textile a partir de microfibres
extrudées a conduit a la fabrication d’un prototype de matrice dont les propriétés mécaniques
ont constitu¢ un réel progres par rapport a la mise en ceuvre par moulage. L’agencement des
fibres a non seulement permis de se rapprocher des propriétés d’un LCA, mais a aussi abouti a
une structure capable de supporter une centaine de cycles de traction-relaxation. Bien que ces
prototypes n’aient pas été préparés grace a des moyens industriels et qu’il ne s’agisse pas
d’une mise en forme optimisée et définitive, ces matrices ont présenté des caractéristiques
suffisamment intéressantes pour les envisager comme support d’ingénierie tissulaire et

poursuivre le projet avec les aspects biologiques.

La vérification de la cytocompatibilit¢ de ces matrices avec des CSM était une étape
indispensable avant de procéder a des tests de différenciation. En ce qui concerne ce critére,
nos produits ont parfaitement répondu a nos attentes. L’ensemencement de CSM sur des films
de copolymeres a montré que, non seulement ces cellules étaient viables, mais aussi qu’elles
avaient proliféré aprés adhésion en adoptant une morphologie cellulaire de type fibroblastique
traduisant une excellente compatibilité avec les matériaux. Les tests réalisés sur les matrices
textiles ont indiqué une colonisation au moins aussi efficace que sur le TCPS. En dépit de
I’utilisation d’un polymeére hydrophobe comme le PLA dans nos formulations, les matrices de
régénération que nous avons préparées sont apparues comme d’excellents supports potentiels

dans le cadre d’une régénération ligamentaire.
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L’étude de la différenciation des CSM a été la derni¢re étape de ce projet. De
nombreuses expériences visant a mieux maitriser la différenciation ligamentocytaire des
cellules ont ét¢é menées en monocouche avant de pouvoir travailler directement sur les
matrices. Grace a ces études, un certain nombre de paramétres favorisant la différenciation ont
été¢ fixés (facteurs inducteurs, type cellulaire, densit¢ d’ensemencement). Enfin, avec
I’établissement de ces conditions de différenciation, le test reposant sur une stimulation
mécanique relativement simple des matrices ensemencées a conduit a des résultats
encourageants puisque méme sur une durée assez courte de 11 jours, les cellules ont montré
une expression augmentée de certains facteurs de différenciation. Le geéne Scx, considéré
comme le plus caractéristique de la différenciation ligamentocytaire, a d’ailleurs ét¢ 1’'un de

ceux dont I’expression a été la plus favorisée.

Face a la multitude de paramétres rentrant en compte aussi bien dans la conception de
la matrice que dans la maitrise de la différenciation cellulaire, nous sommes parvenus, d’une
part, @ mettre au point un prototype viable de matrice de régénération et, d’autre part, a
stimuler la différenciation de CSM ensemencées sur ces matrices. Bien qu’il reste encore de
nombreux travaux a mener, ces expériences nous ont fourni des résultats encourageants et

montré que la voie choisie était prometteuse.
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CONCLUSIONS GENERALES ET PERSPECTIVES

En raison de la multiplication du nombre de personnes victimes de traumatismes des
ligaments ou des tendons et plus particulierement du LCA, la rupture de ce ligament au rdle
clé au sein du genou est devenue un probleme de santé publique, ce qui a poussé la
communauté scientifique et médicale a une prise de conscience sur I’importance de ce sujet.
Au cours des années 1980-90, ’avenement des biomatériaux a donné lieu au développement
de nombreuses prothéses synthétiques définitives. Malheureusement, le manque de recul sur
le devenir de ces prothéses a long terme et la méconnaissance des propriétés biomécaniques
des ligaments ont alors conduit a ce qui est aujourd’hui considéré par de nombreux

chirurgiens comme un échec et a un abandon presque total de cette stratégie.

Avec l’arrivée récente de 1’ingénierie tissulaire, les chercheurs se sont lancés a la
poursuite d’alternatives aux solutions chirurgicales actuelles. En ayant pour but la
régénération du tissu 1ésé en associant les connaissances en matériaux pour développer des
matrices dégradables, véritables guides de régénération tissulaire, aux connaissances en
biologie cellulaire pour maitriser la colonisation et la prolifération de cellules souches,

I’ingénierie tissulaire du ligament est une technique aux objectifs ambitieux.

C’est en souhaitant s’impliquer dans cette thématique que nos deux laboratoires ont
décidé de donner naissance a ce projet qui a constitué le sujet de ma thése de doctorat. Notre
objectif a ét¢ a la fois de synthétiser des nouveaux matériaux présentant des propriétés
intéressantes pour la conception d’une matrice ligamentaire, de développer une telle matrice
textile a partir des polymeres les plus prometteurs et de l’utiliser en association avec des

cellules souches pour aboutir a la formation de tissus ligamentaires.

La premicre étape de ce projet a été¢ la conception des matériaux polymeéres
dégradables. Pour cela, plusieurs stratégies ont été développées. Nous avons tout d’abord
synthétis¢ des copolyméres thermoplastiques relativement classiques dans leur structure
mais originaux dans leur application. En effet, I’association de PLA avec le Pluronic ou le
Tetronic (copolymeres de PEG et de PPG) n’avait encore jamais été appliquée a 1’ingénierie

tissulaire du ligament.
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Parmi les diverses formulations testées, les caractérisations et tout particulierement
I’é¢tude de dégradation in vitro de 7 semaines ont permis de réduire notre sélection a deux
copolymeres constitués de PLAg4 et de masse molaire de 200 kg/mol. Ces produits se sont en
effet démarqués grace a la faible évolution de leurs propriétés au cours de leur immersion
dans du tampon PBS, qu’il s’agisse des propriétés thermiques ou mécaniques. Les valeurs de
ces différentes propriétés nous ont par ailleurs permis de les considérer comme
potentiellement adaptés a notre application ligamentaire en gardant en perspective la mise en

forme finale qu’il serait nécessaire de leur appliquer.

La recherche d’¢lasticité étant une thématique cruciale dans le cadre de développement
de biomatériaux dont on souhaiterait les propriétés mécaniques semblables a celles d’un
ligament, la synthése de matériaux élastomeres apparait comme une stratégie évidente et a
constitu¢ notre seconde approche. Nous avons tout d’abord obtenu des structures
photoréticulées par voie dite nitréne. Pour cela, nous avons synthétisé différents agents de
réticulation polyazidés capables de réagir sous irradiation UV et de se greffer au squelette
carboné de chaines de PLA. Parmi ces agents, les Pluronic et Tetronic azidés (PA et TA)
synthétisés par estérification ont ¢t¢ employés afin d’obtenir des structures chimiques trés
proches des copolymeéres thermoplastiques étudiés précédemment en termes de composition,
mais sous la forme d’une architecture inédite dans laquelle ces copolymeéres de PEG et de
PPG jouent le role de réticulant. C’est a partir de ces deux agents de réticulation, en
particulier le TA, que les meilleurs résultats ont été obtenus. Cependant, malgré une
réticulation et I’obtention de fractions de gel s’¢élevant a pres de 30 %, les caractérisations des
structures réticulées n’ont pas mis en évidence de modification des propriétés thermiques ou
d’amélioration des propriétés mécaniques (notamment de 1’élasticité) significatives par
rapport aux propriétés des thermoplastiques de hautes masses molaires. Bien que, sur cet
aspect, les objectifs n’aient pas été atteints, les travaux réalisés ont ouvert la voie a une
nouvelle stratégie de réticulation de polymeéres dégradables. Il serait intéressant de mener des
études plus approfondies afin d’optimiser ce procédé, notamment en travaillant sur la nature
chimique des agents de réticulation et leur fonctionnalité. Nous avons constat¢ de maniére
logique que la réticulation obtenue était d’autant plus importante que 1’agent était porteur de
plusieurs groupements azoture. De plus, en employant directement des polymeéres dégradables
(PLA, PCL, PGA, etc) de haute fonctionnalité (par exemple des polymeres en étoile) comme
agents de réticulation, il pourrait étre possible de créer de nouveaux types de structures de

copolymeres a blocs réticulés chimiquement.
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Suite a cette premiere tentative, nous avons choisi de travailler sur une stratégie de
réticulation différente. Au lieu d’employer des agents de réticulation capables de se greffer
sur des polymeres peu réactifs, nous avons voulu modifier chimiquement un autre polymére
dégradable, la PCL, afin de lui apporter une fonctionnalité. Notre choix s’est porté sur le
greffage de fonctions propargyle capables de réagir sous irradiation UV avec un agent de
réticulation thiolé tétrafonctionnel : il s’agit de la photoréticulation chimique par voie thiol-
yne. En employant une méthode d’activation anionique mise au point au sein de notre
laboratoire, nous sommes effectivement parvenus a apporter cette fonctionnalité chimique a
de la PCL qui a ensuite ét¢ mise en présence de 1’agent de réticulation thiolé¢ et
éventuellement de photoamorceurs. Apres irradiation, I’étude de la solubilité, du gonflement
et des propriétés thermiques des produits obtenus nous ont cette fois permis de démontrer une
importante réticulation des matériaux. Malgré des résultats intéressants en ce qui concerne
I’évolution des propriétés mécaniques, il sera la aussi nécessaire d’améliorer le procédé, aussi
bien en optimisant la réaction de greffage du propargyle qu’en étudiant les conditions de la
réaction de réticulation (notamment les quantités de polymere et d’agent de réticulation dans

le matériau).

A Tlissue des différentes approches étudiées, nous avons décidé de poursuivre nos
recherches sur les copolymeres thermoplastiques. Ce sont en effet ces polymeéres qui ont
montré les résultats les plus proches de ce qui était recherché dans 1’optique du
développement d’une matrice ligamentaire. Leur nature thermoplastique fait par ailleurs d’eux
des polymeres dont la mise en ceuvre est en théorie particulierement aisée. C’est pourquoi
nous avons procédé a la conception de la matrice de régénération en deux étapes. Les
polymeéres ont tout d’abord été extrudés grace a un dispositif permettant d’obtenir des
microfibres puis des supports textiles ont été¢ préparés par une association de torsadage et de
tressage de ces microfibres. Les matrices ainsi obtenues ont alors été caractérisées et ont
montré des propriétés mécaniques particulierement intéressantes comparativement a celles
d’un LCA. Rigidité, résistance a la traction et méme tenue a des sollicitations mécaniques
cycliques, toutes les propriétés évaluées se sont révélées €tre en adéquation avec notre cahier

des charges initial.

L’¢tude des aspects biologiques du sujet a constitué la dernic¢re étape de notre projet.
La biocompatibilité figurant parmi les impératifs de tout biomatériau ou dispositif médical
implantable, nous avons tout d’abord procédé a des tests de colonisation et de prolifération

cellulaires de CSM sur nos matériaux. Tous les tests réalisés ont démontré une excellente
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cytocompatibilité de nos produits avec les CSM, que ce soit avant ou apres la mise en forme
textile. Toutes les exigences vis-a-vis de la matrice de régénération étant alors réunies, nous
avons finalement pu travailler sur la différenciation ligamentocytaire de ces CSM. Apres une
étape de mise au point du modéle de différenciation en monocouche sur plastique, nous avons
sélectionné un milieu de culture semblant favoriser la différenciation vers le type cellulaire
souhaité puis nous avons finalement ensemencé des CSM dans ces conditions inductrices sur
nos matrices de régénération. Grace a un procédé de stimulation mécanique cyclique
relativement simple ne nécessitant pas I’emploi d’un bioréacteur, nous sommes alors parvenus
a démontrer qu’il était possible d’induire I’orientation phénotypique voire la différenciation
des CSM vers le type ligamentocytaire. L’analyse de I’expression de différents marqueurs de
différenciation, et notamment de Scleraxis, réalisée par RT-qPCR a en effet révélé une
régulation positive des marqueurs caractéristiques de ce phénotype. Ces résultats
préliminaires sont trés encourageants mais restent cependant a confirmer dans un plus grand

nombre d’expérimentations.

Outre les travaux envisageables évoqués plus tot en ce qui concerne le développement
des ¢lastomeres dégradables, les études encore nécessaires et les perspectives sont
nombreuses. L’importance de la notion d’élasticité des matériaux a été largement mise en
¢vidence dans ce mémoire. La technique de mise en ceuvre textile décrite ici a constitué une
premiere approche qui a permis de démontrer la faisabilité du projet en donnant des résultats
trés encourageants qui nous ont confortés dans I’idée que nos copolymeres représentent une
alternative intéressante aux matériaux décrits actuellement dans la littérature et que
I’application d’une mise en forme textile plus complexe et plus compléte devrait mener a des
supports de régénération répondant pleinement au cahier des charges. Pour s’en assurer, il
sera ¢évidemment nécessaire d’étudier le comportement mécanique de telles structures a long

terme (plusieurs mois) et notamment dans des conditions de dégradation in vitro et in vivo.

Enfin, en ce qui concerne les travaux sur la différenciation des CSM, malgré les bons
résultats obtenus (en particulier avec D’expression de Scleraxis, marqueur le plus
caractéristique de la différenciation ligamentocytaire), il sera 1a encore important de réaliser
des ¢tudes plus approfondies. La différenciation ligamentaire étant une thématique inédite
pour nos deux laboratoires et les limites du projet ayant bien évidemment été fixées par la
durée de la thése, les essais ne différenciation n’ont en réalité constitué¢ qu’une étude

préliminaire.
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Ces premiers résultats encourageants obtenus apres stimulation mécanique seront a
confirmer en optimisant le procédé, notamment la fixation des matrices textiles sur le support
ainsi que les conditions de stimulation puisque la littérature souligne leur importance, par
exemple en combinant traction et torsion. Il est probable qu’une stratégie a long terme
nécessite I'utilisation d’un dispositif de stimulation plus sophistiqué, trés certainement d’un
bioréacteur. La réalisation de tests de différenciation sur les matrices sur des durées plus
importantes sera aussi incontournable afin d’étudier la structure et la qualité du tissu dans le

temps, notamment en effectuant des analyses histologiques et immunohistologiques.

A plus long terme, il sera également indispensable de réaliser des études in vivo sur
modele animal, éventuellement en simple implantation sous-cutanée pour étudier 1’influence
des conditions physiologiques sur les matrices et les cellules, mais surtout lors d’essais de
reconstruction du LCA. Des modéles d’expérimentation animale décrits dans la littérature
pourraient en effet étre appliqués sur le petit animal (rat, lapin) puis sur le gros animal
(cochon, mouton) par implantation des matrices ensemencées dans des insertions osseuses
comme c’est le cas aujourd’hui dans les procédures chirurgicales classiquement utilisées chez

I’homme [49, 139, 141, 142, 150, 288].
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Annexe 1 : Plans CAO du dispositif de stimulation mécanique
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Annexe 2 : Comparaison des propriétés mécaniques du thermoplastique 94P200 et d’élastomeres
obtenus par voie nitréne et par voie thiol-yne

Fraction
Polymere de gel
(%)
Thermoplastique
- +/- +/- +/- +/-
94P200 525 +/- 144 12+/-1 3,7+/-1,7 18 +/-2 613 +/-37 X
Elastomére
voie nitréne
PLAg 234+/-20 5+/-2 4,8 +/-0,8 9+/-0 422 4/-31 | 104/-2
+40 % de TA
Elastomére
voie thiol-yne
V)
2D AePCL g0 1t | 61 44R00 | 941 20444 19441
propargylée
o Irgacure

Les échantillons dont les propriétés mécaniques sont présentées ici font partie de ceux dont

les résultats semblaient les plus intéressants au regard des criteres suivants : module d’Young

supérieur a celui du LCA et déformation a la limite élastique maximale.
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Annexe 3 : Expression des marqueurs de différenciation fibroblastiques par des CSM ensemencées
sur une matrice de nanofibres alignées avec et sans stimulation mécanique au cours du temps [212]
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Ingénierie tissulaire du ligament
Association de copolymeres dégradables et de cellules souches mésenchymateuses

Résumé : L’ingénierie tissulaire est une discipline récente aux enjeux ambiticux et prometteurs : la
régénération de tissus ou d’organes lésés voire détruits en mettant a profit des connaissances et
compétences dans différents domaines a I’interface de la chimie et de la biologie. Pour répondre a la
demande d’alternatives aux techniques chirurgicales actuelles de réparation du ligament antérieur croisé,
nous avons décidé d’appliquer 1’ingénierie tissulaire a ce tissu en associant matrices en polymeres
dégradables et cellules souches mésenchymateuses (CSM). Dans un premier temps, nous avons donc
travaill¢ a la synthese de polymeéres adaptés a 1’application en cherchant a mettre I’accent sur 1’obtention
de propriétés ¢€lastiques. De nouveaux élastoméres dégradables obtenus par des approches originales de
photoréticulation chimique de polylactide (PLA) et de poly(g-caprolactone) (PCL) par voie nitréne ou
thiol-yne ont notamment ¢été développés avec des résultats prometteurs. En parallele, des copolymeres
thermoplastiques multiblocs a base de PLA et poloxamine ou poloxameére nous ont permis de mener une
¢tude plus appliquée. Ces copolymeres ont en effet montré, en particulier au cours d’une étude de
dégradation in vitro de 7 semaines, des propriétés, notamment thermiques et mécaniques, qui font d’eux
des candidats intéressants pour le conception d’une matrice ligamentaire. C’est pourquoi ils ont été
utilisés pour la conception de prototypes de matrices de régénération textiles dont les propriétés
mécaniques se sont révélées Etre trés proches de celles du ligament. Aprés avoir démontré 1’excellente
cytocompatibilit¢ de ces matrices avec des CSM, nous avons finalement mené des expériences de
différenciation in vitro de ces CSM et sommes parvenus a favoriser leur orientation vers un phénotype
ligamentocytaire, notamment grace a un procédé de stimulation mécanique cyclique des cellules
ensemenceées sur les matrices textiles.

Mots-clés : biomatériaux, ingénierie tissulaire, biopolymeéres dégradables, cellules souches
mésenchymateuses, ligament croisé antérieur

Ligament tissue engineering
Association of degradable copolymers and mesenchymal stem cells

Abstract: Tissue engineering is a recent discipline with ambitious and promising stakes: the regeneration
of wounded or destroyed tissues or organs by taking advantage of knowledge and skills in various fields
at the interface of chemistry and biology. In order to meet the need for alternatives to current surgical
techniques of anterior cruciate ligament repair, we decided to apply the tissue engineering approach to
this tissue by associating degradable polymer scaffolds and mesenchymal stem cells (MSCs). At first we
worked on the synthesis of biodegradable polymers suitable for the application and focused on getting
elastic properties. New degradable elastomers obtained by chemical photocrosslinking of polylactide
(PLA) and poly(e-caprolactone) (PCL) were developed by following nitrene or thiol-yne strategies and
yielded promising results. In parallel, a more in depth and practical study was performed with PLA based
thermoplastic multiblock copolymers embedding poloxamer or poloxamine. These copolymers exhibited
properties that make them attractive candidates for the design of ligament regeneration scaffolds, and
especially their thermal and mechanical properties during a 7 week in vitro degradation test. That is why
they were used to design prototypes of textile scaffolds whose mechanical properties were found to be
very close to the ligament’s ones. After demonstrating the excellent cytocompatibility of these scaffolds
with MSCs, we finally carried out in vitro differentiation experiments on these MSCs and managed to
induce their orientation towards a ligamentocyte phenotype, particularly through a process of cyclic
mechanical stimulation of cells seeded on the textile scaffolds.

Keywords: biomaterials, tissue engineering, degradable biopolymers, mesenchymal stem cells, anterior
cruciate ligament




