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Introduction générale

L’os est un tissu vivant qui se renouvelle constamment. Cependant, certains défauts
osseux suites a des traumatismes, des maladies (cancer, infections, etc.) ou des résections
tumorales, ne peuvent guérir naturellement. Le traitement de défauts osseux reste donc un
challenge. Les autogreffes, les allogreffes et une grande variété de biomatériaux sont utilisés
pour la réparation de ces défauts osseux. Chaque année dans le monde, plus de 2,2 millions
de procédures de greffes osseuses sont effectuées en orthopédie, neurochirurgie, chirurgie
buccale et maxillo-faciale avec un codt annuel de 2,5 milliards de dollars. Les problémes liés
a la disponibilité de greffes, la morbidité du site donneur, I'immunogénicité et l'intégrité
biomécanique ont limité leurs succés. Dans ce contexte, I'ingénierie tissulaire osseuse est
considérée comme une alternative aux greffes conventionnelles. Le « scaffold » est un
élément essentiel dans 'ingénierie tissulaire, qui favorise la colonisation par les cellules, guide
leur différenciation, permet la transmission de signaux et I'innervation de nouveaux vaisseaux
sanguins. De nous jours, les biomatériaux sous forme d’hydrogels injectables ou d'éponges
notamment a base de chitosane sont trés attrayantes pour une application en tant que

« scaffolds » pour la réparation de défauts osseux.

L’objectif principal de ce projet de thése est de développer, d’optimiser et de caractériser
des matériaux destinés a servir de scaffolds pour le comblement et la régénération osseuse,
sous la forme d’hydrogels injectables d’une part, et d’éponges d’autre part. Ces deux formes
seront obtenues par un mélange de chitosane (CHT), polymére cationique, et de polymére de
cyclodextrine (PCD), polymere anionique. Les polyméres forment des complexes

polyélectrolytes par interactions ioniques.

Notre groupe de recherche INSERM U1008 en collaboration avec I'équipe ISP-UMET,
travaillent depuis plusieurs années sur les systtmes CHT-PCD comme revétements
multicouches, nanofibres et hydrogels. Dans ce contexte, ce travail de thése étudiera de fagon

plus approfondie I'obtention des hydrogels et des éponges a base de CHT/PCD.
Ce manuscrit de thése est divisé en trois parties :

La premiére partie est consacrée a I'étude bibliographique pour mettre le contexte. Dans
cette partie, la biologie de l'os, ses fonctions et ses mécanismes de réparation seront
développés. Ensuite, une approche sur les dispositifs utilisés pour la reconstruction osseuse
sous forme de greffes et de substituts osseux sera décrite. L'ingénierie tissulaire osseuse et
ses principaux composants : les scaffolds, les cellules et les molécules bioactives seront
discutées en se focalisant sur la vascularisation. Enfin, le dernier chapitre a été consacrée aux
hydrogels utilisés comme scaffolds pour lingénierie tissulaire osseuse. Les propriétés,
notamment rhéologiques des hydrogels seront traités. Les polyméres, et plus particuliérement

le chitosane seront abordés en se focalisant sur leur réticulation chimique et physique pour
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former des hydrogels et des éponges. Plus particulierement, sa capacité a former des

hydrogels physiques, en particulier a partir du complexe polyélectrolyte, seront détaillées.

La deuxiéme partie présentera les matériels et les méthodes utilisés au cours de ce

travail.

La troisiéeme partie présentera 'ensemble des résultats obtenus argumentée par une
discussion et sera divisée en trois chapitres: Le premier chapitre sera consacré au
développement des éponges. La caractérisation physicochimique, la cytocompatibilité et la
fonctionnalisation des éponges avec le VEGF seront décrites. L’étude de la libération et la bio-
activitt du VEGF seront également présents. Le deuxiéme chapitre sera dédié au
développement et a [loptimisation des hydrogels injectables. L’analyse rhéologique,
l'injectabilité et la cytocompatibilité seront étudies. Finalement, le troisieme chapitre
concernera une étude prospective pour montrer la faisabilit¢ de former des hydrogels

injectables et des éponges composites en ajoutant une phase minérale, 'HAp.

Enfin, une derniére partie permettra faire une conclusion générale et de proposer des

perspectives pour la suite de ce travail.
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Etude bibliographique

Chapitre 1. Physiologie du tissu osseux

1. Morphologie et composition de I'os

L’os est un tissu conjonctif multi-échelle et hautement vascularisé, un composite
hiérarchiquement structuré qui joue plusieurs roles physiologiques. L’organisation du tissu
osseux compte différents ordres de grandeur : de I'échelle macroscopique (organes) a
I'échelle nanoscopique (matrice extracellulaire (MEC))!'™® (Figure 1). L'os est également

connu en tant que matériau « intelligent » par sa capacité de régénération sans produire de

. . 4
cicatrice®.
Ostéocytes Fibrilles de collagéne
Tissu Ostéons et f 78 Design des minéralisées
osseux canal de Harvers e | fibres
Vasseaux e Cristaux
_sanguins 1 ¥y \w A e d'hydroxyapatite
' L (R PR L
O iV ! £ ~
— "y r s . ’ ‘ ' Mokécules de
Tissu -3 g N .J‘ 2 * collagéne
Tissu compact RERE— Ostéons Fibres de om
spongieux 100 - 500 ym collagéne
diamétre }7‘ ~5um 100 - 500 nm X
10-50 ym diamétre de fibre diamétre ]
MACRO MICRO NANO

l

Figure 1. Structure hiérarchique de I'os de I'échelle macroscopique a I'échelle nanoscopique. Adapté
de Stevens!) et de Nair et al.®.

1.1. La matrice extracellulaire

Le tissu osseux se compose principalement de fibres de collagene, de cristaux d’apatite
de calcium et de phosphate qui forment de fines aiguilles a l'intérieur et entre les fibres de
collagéne®. La matrice extracellulaire osseuse est constituée d’environ 20 a 30% de matrice
organique, de 5 & 10% d’eau et de 60 & 70% de matrice minérale®®). Cette composition est
déterminante pour les propriétés de résistance a la compression et la ténacité du tissu

osseux"?).

1.1.1. La matrice organique

La partie organique du tissu osseux est principalement composée de protéines
collagéniques (90%) et de protéines non collagéniques (10%)?"). Le collagéne de type | dit
fibrillaire comprend 97% de protéines collagéniques, le reste est constitué de petites quantités

I8 Dans I'os mature, les fibres de collagéne sont

de collagéne de type Ill, V, X, Xl et XII
orientées en couches alternées, ce qui confére une résistance maximale a la structure (os

lamellaire), et par conséquent, la ténacité®® et 'élasticité™®” du tissu osseux.

Les protéines non collagéniques sont composées notamment des glycoprotéines, de

protéoglycanes, de protéines y-carboxylées (Gla) et de facteurs de croissance (FC)!"’=. Ces
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molécules jouent un réle physiologique essentiel dans la régulation de I'activité des cellules

osseuses et pendant le processus de minéralisation®%9),

1.1.2. La matrice minérale

La matrice minérale ou inorganique de I'os se compose principalement d’ions phosphate
et d’ions calcium sous la forme de cristaux d’hydroxyapatite (HAp, Ca1o(PO4)s(OH).)(6,7).
Néanmoins, d'autres composants tels que le bicarbonate, le sodium, le potassium, le citrate,
le magnésium, le carbonate, la fluorite, le zinc, le baryum et le strontium sont également
présents en petites quantités®. Les cristaux d’HAp ont une épaisseur de 2 @ 6 nm et une
largeur de 30 & 50 nm, et sont considérés comme les plus petits cristaux biogéniques®. Ceux-
ci se trouvent le long des fibres de collagéne et dans la substance fondamentale (ensemble
de protéines). Ainsi, la phase minérale renforce les propriétés mécaniques de I'os et le rende

plus rigide®?.

1.2. Les cellules osseuses

Le tissu osseux est composé de cellules de différentes origines qui agissent ensemble
dans la modélisation et remodelage osseux notamment les cellules ostéoprogeénitrices

(ostéoblastes et ostéocytes) et les ostéoclastes qui sont décrites ci-dessous®.

Les ostéoblastes sont des cellules dérivées des cellules souches mésenchymateuses
(CSM) et leur fonction principale est de fixer la matrice extracellulaire riche en collagéne
(osteoide). Elles sont également responsables de la régulation et de la minéralisation du tissu
osseux*®. Ces cellules présentent une morphologie cuboidale et elles forment une couche
serrée de cellules a la surface de I'os (Figure 2a). Les ostéoblastes ont une durée de vie
d’environ 8 semaines chez ’lhomme. Lors de cette période, elles déposent entre 0,5 et 1,5 um
d'ostéoide par jour®. A la fin de leurs vies, les ostéoblastes peuvent s’internaliser dans la
matrice minéralisée, changer leur phénotype et devenir ostéocytes. Elles peuvent aussi se
transformer en ostéoblastes inactives dites cellules bordantes ou subir une mort cellulaire

programmée (apoptose)©?),

Les cellules bordantes sont des ostéoblastes aplatis formant une monocouche a la
surface de I'os (Figure 2a). Celles-ci sont inactives et ne sont pas soumises a la formation ni
a la résorption de I'os. Elles empéchent I'interaction directe entre les ostéoclastes et la matrice
osseuse, lorsque la résorption osseuse ne doit pas se produire'?. De plus, les cellules
bordantes peuvent étre activées par une hormone, une cytokine ou un facteur de croissance.
Elles agissent donc comme une source d’ostéoblastes de réserve!'.

©®_ Elles sont plus

Les ostéocytes sont les cellules osseuses les plus abondantes
petites que les ostéoblastes et présentent un plus grand nombre de filopodes ou extensions

cytoplasmiques (Figure 2b). De cette maniére, les ostéocytes peuvent étre interconnectés les
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uns avec les autres et également avec les cellules bordantes®. Les ostéocytes détectent la

contrainte mécanique et envoient des signaux pour résorber ou former de I'os“®).

TSR A b }‘J \\\,?\'\‘\\tl‘\‘\
e R\ S
RN M‘é‘d‘\}l o

SN |

Figure 2. Micrographies de l'os alvéolaire murin. (A) Dans la section de trabécule osseux, les
ostéoblastes (Ob) et les cellules bordantes (CB) sont présents a la surface de I'os, tandis que des
ostéocytes (Ot) sont observés piégés dans la matrice osseuse (MO). VS : vaisseaux sanguins. Barre
d’échelle : 15 pm. (B) Les ostéocytes (Ot) reliés les uns aux autres en utilisant ses extensions
cytoplasmiques (fleches). Barre d’échelle : 15 pm. (C) L'ostéoclaste multinucléée montre une bordure
rugueuse (RB) limitrophe a la lacune de résorption (fleches). N : noyau. MO : matrice osseuse. Bar
d’échelle : 4 um. Adapté de Florencio-Silva et al.('?),

Les ostéoclastes sont des cellules dérivées des cellules souches hématopoiétiques et
sont similaires aux macrophages. Celles-ci sont des cellules hautement migratrices,
multinucléées et polarisées, et sont porteuses d’'un grand nombre d'enzymes lysosomales.
Les ostéoclastes sont responsables de la résorption de la matrice minérale du tissu osseux
par acidification®®. Une caractéristique trés particuliére est leur capacité a former un joint
étanche avec la matrice calcifiée. Lors de leur activité, les ostéoclastes forment une lacune de
résorption (Figure 2c) dans laquelle les enzymes lytiques sont sécrétées. Un ostéoclaste
activé est capable de résorber 200 000 pm*/jour d’os, ce qui correspond & une quantité d'os
formée de sept a dix générations d'ostéoblastes qui ont une durée de vie moyenne de 15 a 20

jours®).

1.3. Structures osseuses

Les os peuvent étre classés selon différents criteres tels que la forme ou la
microstructure. Selon la forme, ils sont classifiés comme des os longs (e.g. le fémur et le tibia),
des os courts (e.g. les carpes et les tarses), des os plats (e.g. les os du crane et les cotes) et

des os irréguliers (e.g. les vertébres et le coccyx)!'?).

D’un point de vue microstructural, I'os est constitué de deux structures selon le niveau

de maturité : le tissu osseux réticulaire et le tissu osseux lamellaire. Le tissu osseux
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réticulaire ou primaire se trouve principalement au stade embryonnaire et foetal. Il fait partie
des ligaments et des tendons et il est présent lors des étapes précoces de la réparation
osseuse. C'est un tissu a structure irréguliere avec des fibres de collagéne désorganisées. |

6.12) Le tissu osseux

est généralement résorbé et remplacé rapidement par du tissu lamellaire'
lamellaire est 'os mature composé de fibrilles de collagéne, déposées par les ostéoblastes
de fagon organisée dans des orientations alternées. Cette structure confére une résistance
mécanique supérieure a celle de I'os réticulaire'?. Ainsi, les os matures (lamellaire) présentent
deux structures architecturales en fonction de leurs porosités, de leurs structures et de leurs
activités métaboliques : l'os cortical et I'os trabéculaire®'*'®. En général, le squelette humain
adulte est constitué d’environ 80% d'os cortical et d’environ 20% d'os trabéculaire. Les
rapports d’os corticaux et d’os trabéculaires peuvent varier en fonction du type d’os (i.e. un os

long ou un os plat)(1215.18),

L'os cortical se trouve dans la partie externe de I'os et n'est pas en contact avec la
moelle osseuse. C’est un os dense, rigide et solide, similaire a une matrice de phosphate de
calcium®™3'9 | s’agit d’'une structure hiérarchique constituée d'unités répétitives dit ostéons
ou systéme de Havers qui contiennent des fibres de collagéne minéralisées sous forme de
lamelles paralléles. Celles-ci se déposent autour du canal de Havers contenant des vaisseaux

7813) L es canaux de Havers sont interconnectés et reliés au périoste

sanguins et des nerfs!
(surface de l'os enrichi en vaisseaux sanguins et fibres nerveuses) par des canaux
transversaux appelés canaux de Volkmann’'¥. Les ostéocytes sont internalisés dans des
structures comme les ostéoblastes qui se trouvent entre les lamelles. Ces cellules sont reliées
entre elles a travers des canalicules, permettant I'échange de nutriments et de déchets
métaboliques (Figure 3)"®. L’os cortical fourni les propriétés de résistance a la torsion/flexion,

grace aux ostéons, et a la compression®.

L'os trabéculaire est un os trés poreux (> 75% de porosité) situé dans le noyau interne
des 0s*' (Figure 3). Il est composé d’'un réseau interconnecté formé par des plaques,
appelées trabécules, qui sont remplis de moelle osseuse rouge®'*'®). Contrairement & I'os
cortical, le tissu spongieux est métaboliquement actif et peut étre remodelé plus fréquemment.
Ceci grace aux trabécules qui offrent une grande surface disponible pour la diffusion des
nutriments et I'exposition aux facteurs de croissance en circulation constante®. Bien que les
trabécules soient disposées de maniére aléatoire, leur rigidité et leur élasticité conférent au

tissu spongieux une résistance aux contraintes mécaniques!'®'©),
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Figure 3. Microstructure de I'os (os cortical et os trabéculaire)™.

2. Physiologie de l'os

L’os est considéré comme étant la plus grande partie du tissu conjonctif du corps
humain. Il est notamment capable d’exercer de nombreuses fonctions métaboliques,
physiques et endocriniennes. Les fonctions les plus caractéristiques sont: (7) le soutien
structurel et la locomotion, (2) la protection des organes internes; (3) le maintien de
’homéostasie systémique des minéraux via le stockage des ions calcium, phosphore et
magnésium. L’os contient plus de 99% du calcium, le 85% du phosphore et le 65% du
magnésium du corps humain ; (4) la désintoxication des métaux lourds (par exemple le plomb)
en les éliminant de la circulation sanguine ; (5) le stockage des FC et éléments biologiques
nécessaires a I'hématopoiése ; (6) le maintien de I'équilibre acido — basique du sang en
absorbant ou en libérant des sels alcalins contre les variations excessives du pH; (7) le
contréle du métabolisme du phosphate dans les reins. De plus, I'os est capable de se

renouveler et de se remodeler en permanence tout au long de la vie” "7,

2.1. Leremodelage osseux

L’os est un tissu dynamique qui subit deux processus : la modélisation et le remodelage
osseux. Dans la modélisation, le nouvel os est déposé sans résorption osseuse préalable
contrairement au processus de remodelage, ou la formation de I'os suit la phase de résorption
par les ostéoclastes. La modélisation est caractéristique plutot lors de la croissance, alors que
le remodelage osseux est le processus le plus actif qui dure toute la vie®'®. Le remodelage
aide non seulement a réparer les tissus endommagés, mais également a réguler le taux de

calcium sérique dans le corps®9).

Le cycle du remodelage osseux comprend 5 étapes qui sont illustrées dans la Figure 4:

)(6,17,19

I'activation, la résorption, I'inversion, la formation et enfin le repos (quiescence ). Ladurée

du cycle de remodelage est de 3 & 6 mois chez 'Homme®. L’os trabéculaire est celui qui subit
plus souvent le remodelage osseux (25% d’os remplacé par an) alors que I'os corticale est

18)

renouvelé de 3% chaque année!'®. Le remodelage peut étre d’origine hormonal di & une
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augmentation de I'hormone parathyroidienne (PTH) ou d’origine mécanique dd a la réponse a

une microlésion®.
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Figure 4. Cycle du remodelage osseux?),

Lors de la premiére étape (phase d'activation), les cellules bordantes empéchent
I'accés a la matrice osseuse aux ostéoclastes. Suite a I'action de signaux initiateurs tels que
le PTH, les cellules bordantes se rétractent et permettent 'accés aux ostéoclastes. Ces
derniers se fixent & la surface osseuse minéralisée®'2'"). La phase de résorption a ensuite
lieu. Les ostéoclastes sont activés et commencent a secréter des ions H* afin de dissoudre la
matrice minérale par acidification. Les ostéoclastes liberent également des enzymes
dégradant la matrice organique. Enfin, ces derniéres finissent par former une lacune et
provoquer I'apoptose’®'”). Pendant la phase d’inversion, les ostéoclastes morts sont alors
éliminés par des macrophages, et une couche mince a base de glycoprotéines est formée au
fond de la lacune®'>'"). La phase de formation se déroule en deux parties. Tout d’abord, les
pré-ostéoblastes synthétisent une substance liante sur laquelle le nouveau tissu est attaché
et expriment des BMPs (Bone Morphogenic Proteins) responsables de la différenciation. Ces
derniéres se divisent et deviennent des ostéoblastes. Quelques jours plus tard, les
ostéoblastes synthétisent la matrice ostéoide qui comble la lacune et dans un second temps,
ils initient la minéralisation, le nouvel os est ainsi formé®'"). Finalement, dans la phase de
repos, la formation osseuse est terminée. Ainsi, certains ostéoblastes subissent une
apoptose, d'autres deviennent des cellules bordantes et d'autres sont piégés dans l'os

minéralisé ou ils restent sous forme d'ostéocytes® 12,

2.2. Vascularisation du tissu osseux

L’os est un tissu hautement vascularisé (Figure 5), une propriété qui est vitale pour son

bon fonctionnement (croissance osseuse et réparation osseuse)®?. La vascularisation joue un
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réle trés important dans la nutrition et le transport de I'oxygéne vers les cellules osseuses et

)@2=24)Ainsi, les ostéocytes sont situés & moins de 100 ym d’un

les cellules endothéliales (EC
vaisseau sanguin"?® qui apportent différentes biomolécules aux tissu osseux tels que les
hormones et les FC®¥. Il y a 4 types de réseaux vasculaires dans 'os long adulte : diaphysaire,
métaphysaire, épiphysaire et périosté?>252") | ’artére diaphysaire traverse l'intérieure de I'os
et se répand parmi les canaux de Havers et les canaux des Volkmann, ceux-ci formant des
vaisseaux sanguins interconnectés dans I'os cortical. Les artérioles se répandent également
sous la forme des vaisseaux capillaires dans la moelle osseuse®®'?”). Lors de ramification de
lartére diaphysaire, les vaisseaux sanguins épiphysaires, métaphysaires et périostés
pénétrent dans I'os et le connectent & I'approvisionnement vasculaire du tissu environnant®?.
Dans le cas des os courts ou plats, ils contiennent les vaisseaux sanguins a partir du périoste,

22239 Un des acteurs

un tissu hautement vascularisé qui entoure I'os et fournis des CSM(
principaux dans la vascularisation et dans I'angiogenése osseuse est le facteur de croissance
de I'endothélium vasculaire (VEGF), plus spécialement le VEGF-A. Cette biomolécule agit
comme une molécule chimiotactique en attirant des ECs et en contrdlant différentes fonctions
des cellules osseuses®. Elle joue donc un réle important lors du développement osseux, et

(28)

participe activement a plusieurs étapes de la réparation osseuse Son rOle dans les

phénoménes de vasculogenése et d'angiogenése sera discuté en détail plus tard.

. . Grand vaisseau
Vaisseaux sanguins et nerfs

Vaisseau de taille moyenne

=

Vaisseaux capilaire

\

Vaisseaux perforants

L'os

Figure 5. Niveaux hiérarchiques dans le réseau vasculaire osseux. Les grands vaisseaux se ramifient
a l'intérieur de 'os sous la forme des capillaires plus petits pour fournir le sang au sein de I'os. Adapté
de Mercado-Pagan et al.®).

2.3. Ostéogénese et réparation osseuse

Le tissu osseux a la capacité de se régénérer spontanément en limitant les fractures,
sauf dans le cas d'une charge dépassant la résistance de l'os ou dans le cas de dommages
progressivement accumulés'”. Suite a I'apparition d’une fracture, un processus complexe est
déclenché. Ces événements impliquent une interaction coordonnée des cellules, des FCs et
de la MEC. La réparation osseuse peut se diviser en deux catégories en fonction de la quantité

de tissu perdue. La réparation osseuse primaire est rare et se produit lorsque la taille de
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fracture est inférieure a 0,1 mm{"'®. La réparation osseuse secondaire est la plus courante et
se produit lorsque les bords de la fracture sont au moins de deux fois le diamétre de l'os
blessé!'®. Dans ce contexte, plusieurs événements se produisent : 'inflammation, la formation

de cals mous, l'ossification membraneuse et enchondrale et le remodelage osseux!"'®).

2.3.1. Types d’ostéogenese

La formation osseuse est divisée en deux types: l'ossification membraneuse et
l'ossification enchondrale. Bien que ces processus d’ossification soient différents, ils
présentent certaines caractéristiques communes. La vascularisation, qui est fondamentale
pour la formation correcte de I'os dans les deux cas®?, et les CSM, qui jouent un réle important
et servent de matrice initiale pour la formation ultérieure de I'os'™). Plusieurs régulateurs
moléculaires critiques sont aussi partages, tels que le peptide apparenté a I'hormone
parathyroidienne (PTHrP), les BMPs, le VEGF et les facteurs de croissance fibroblastique
(FGF)"),

2.3.1.1. Ossification membraneuse

L'ossification membraneuse est responsable de la formation des os plats lors du

t71417.22) ' 5y de la réparation suite a une fracture"”). Dans ce processus, I'os

renouvellemen
est formé a partir de tissu conjonctif tel que le mésenchyme sans intermédiaire cartilagineux.
La formation de I'os est produite a partir des CSM trouvées dans la cavité médullaire d’'une
fracture qui est hautement vascularisée. Celles-ci sont différenciées directement en
ostéoblastes!' lesquels sécrétent l'osteoide sous forme de fibriles de collagéne

717.22) - Ensuite, les

désorganisées dans la matrice extracellulaire (MEC) environnante!
ostéoblastes commencent & minéraliser l'osteoide. Lors de la minéralisation, certains
ostéoblastes restent piégés dans la matrice (en devenant ostéocytes), les trabécules
s'épaississent progressivement et les espaces sont occupés par le tissu hémopoiétique. Ce
tissu est connu comme le tissu réticulé qui sera finalement remplacé par le tissu lamellaire

aprés remodelage!'”.

2.3.1.2. Ossification enchondrale

L'ossification enchondrale se produit principalement dans les os longs et dans la plupart
des autres os du corps!"'*17:22)_|| s’agit d’un processus fondamental lors de la croissance des
os longs mais aussi dans la réparation des fractures!"”). Les cellules mésenchymateuses vont
se différencier d’abord en chondrocytes!'*??). Ces cellules proliférent et produisent une matrice
cartilagineuse via la sécrétion de collagéne et de protéoglycanes, qui va servir de scaffold pour
la formation du nouvel os!"'*??_ Puis, les chondrocytes subissent d’'une hypertrophie suivie
d’une calcification et d’'une apoptose subséquente. La dégradation de la matrice est accomplie

par les chondroclastes®?. Les vaisseaux sanguins colonisent la région cartilagineuse calcifiée.
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Ceux-ci transportent les cellules hémopoiétiques et les cellules ostéoprogénitrices qui
deviendront des ostéoblastes. Finalement, la matrice osseuse sera déposée dans une
premiére étape en forme du tissu réticulé, lequel sera remplacé par un tissu mature

lamellaire”??),

2.3.2. Phases de la réparation osseuses des fractures

Lors d’une fracture un processus physiologique complexe se déroule pour réparer I'os
(Figure 6). Ce mécanisme commence avec la phase inflammatoire et la formation d’'un
hématome da a la Iésion des tissus et des vaisseaux sanguins (Figure 6A). La dégranulation
des plaquettes et I'activation des cellules inflammatoires survient alors. Ces cellules libérent
des cytokines et des FCs, comme les interleukines (ILs), le facteur de nécrose tumorale alpha
(TNF-a), le FGF, les BMPs, le facteur de croissance dérivé des plaquettes (PDGF), le VEGF,
etc., nécessaires a la réparation osseuse!'*?%. Les CSMs, les cellules du périoste et celles
des vaisseaux sanguins sont donc recrutées vers la Iésion. Cette étape peut durer jusqu'a 7
jours avec une réponse inflammatoire maximale aprés 24 h®. Ensuite, l'ossification
membraneuse se produit au niveau du cortex et au périoste!'®. L'ossification enchondrale
commence avec la formation d’un cal mou (Figure 6B). Les CSMs sont différenciées en
chondrocytes qui forment cette matrice cartilagineuse riche en collagéne (section 1.1.2),
laquelle maintien la Iésion®. Lors de cette étape, la prolifération et la croissance des
vaisseaux sanguins est déclenchée. En méme temps, la minéralisation par les chondrocytes

1429 Par la suite, les CSMs

hypertrophiques est enclenchée pour former un cal « dur »{
apportées par le systéme vasculaire, et grace a I'action des BMPs, sont différenciées en
ostéoblastes et I'étape de minéralisation commence (Figure 6C). Dans cette étape, les
chondroclastes dégradent le cal dur et les ostéoblastes synthétisent la matrice osseuse

e(7914.29 | o nouveau tissu formé est du tissu osseux réticulé qui aprés I'étape de

minéralisé
remodelage (Figure 6D) est transformé en tissu osseux lamellaire®. Lors de ce stade final, le
cycle de remodelage se répete plusieurs fois, et donc les ostéoblastes et les ostéoclastes
ameénent la restauration de la structure et des fonctions (e.g. les propriétés mécaniques) de

I'os sain"?9,
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Figure 6. Schéma de la réparation osseuse d’une fracture avec les différents acteurs. Chaque phase
est régulée par la sécrétion de différentes cytokines et facteurs de croissance. Ang : angiopoiétine ;
IGF-1 : facteur de croissance analogue a l'insuline ; RANKL : Ligand du récepteur activateur du facteur
nucléaire kappa B. TGF-R : facteur de croissance transformant —3(3),
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3. Conclusion

L’os est un tissu vascularisé qui est constamment renouvelé et qui méne plusieurs réles
métaboliques, physiques et endocriniennes dans le corps humain. L’os subit le processus
important de la réparation osseuse qui permet la consolidation des fractures. Ce processus
comprend plusieurs étapes dans lesquelles un ensemble de facteurs de croissance, de

cytokines et d'hormones agissent conjointement ou séparément.

Néanmoins, certaines défauts ou lésions ne peuvent pas étre régénérés de maniére
naturelle. Ainsi, dans le cas de la non-consolidation osseuse, la fixation osseuse et le
comblement d’'un éventuel défaut osseux est devenu indispensable. Le développement et
I'application de greffes osseuses ou de substituts osseux est donc indispensable pour favoriser
la réparation osseuse, ce qui sera détaillé dans la section suivant. De méme, une approche
par I'ingénierie tissulaire, en élaborant des bio-supports, est considérée comme une alternative
pour favoriser la régénération de 'os. Il est donc particulierement important de connaitre et
comprendre la biologie osseuse, les processus biologiques et les biomolécules pour appliquer

ces connaissances dans le développement de scaffold pour favoriser la régénération de l'os.
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Chapitre 2. Défaut osseux et stratégies de réparation osseuse

Comme décrit dans le chapitre 2, I'os est capable de se réparer en continu. Cependant,
si la taille de la lésion est supérieure a 3 mm, le corps ne sera pas capable de produire de I'os
en quantité suffisante®?. De plus, le manque de vascularisation empéchera la formation de
cals et la consolidation osseuse sera perturbée®'3?. Ces lésions sont la conséquence de
défauts osseux larges survenant lors de traumatismes, de maladies comme I'ostéonécrose,

18,31

de déformations, de résections tumorales ou d’infections comme I'ostéomyélite'®*". Dans ce

cas, le chirurgien devra utiliser une greffe ou un substitut osseux pour favoriser la guérison®?).
Actuellement, sur les 6,3 millions de personnes qui ont des fractures chaque année aux Etats-
Unis, au moins 500 000 ont besoin d’une greffe osseuse. Ces chiffres se traduisent par un
cout d’environ 2,5 milliards de dollars par an. Par conséquent, la perte osseuse devient un

probléme clinique et socio-économique majeur®?.

Les greffes et substituts osseux doivent avoir 3 caractéristiques essentielles : (1)
l'ostéointégration qui permet I'ancrage stable d'un substitut par contact direct avec I'os sans
formation d’un tissu fibreux, (2) I'ostéoconduction, qui soutient la fixation, la prolifération et la
migration des cellules osseuses vers/dans le substitut et (3) l'ostéoinduction, qui induit le

recrutement et la différentiation des cellules ostéoprogénitrices par la formation du nouvel os

)(18,31,32)

(ostéogenese Dans cette chapitre les greffes osseuses, les substituts osseux et

I'approche de l'ingénierie tissulaire seront présentés.

1. Greffes et substituts osseux
1.1. Les greffes osseuses
1.1.1. Les autogreffes

L’autogreffe est considérée comme le « gold standard » pour le traitement des fractures

-33)

non consolidées et des défaut osseux larges!'®2%31-33) | ’autogreffe posséde les propriétés

ostéoconductives, ostéoinductives et ostéogéniques nécessaires pour l'intégration de l'os et

(18)

la réparation osseuse Dans ce cas, le greffon est obtenu a partir du méme patient

généralement & partir du pelvis ou de la créte iliaque®'®?. Une méthode développée
récemment, RIA (reamer-irrigator-aspirator), permet d'obtenir des greffes a partir du canal
intramédullaire du fémur ou du tibia. Il existe deux types d’autogreffes : soit a partir du tissu
spongieux qui est une source de CSMs avec un taux de revascularisation important ; soit a

partir du tissu cortical qui posséde un meilleur soutien mécanique™®. La technique de

(31-33)

'autogreffe présente plusieurs complications dont la morbidité au site du donneur , une

18,29,31-33

disponibilité limitée des tissus pouvant servir a l'autogreffe! ), des douleurs et la

paresthésie®®" une durée dintervention, d’hospitalisation et de rééducation
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29,31,33)

prolongées! et un risque accru dinfections profondes, d’inflammation et

d’hémorragies!'83Y.

Une autre option pour améliorer la réparation osseuse est I'utilisation d’autogreffes

g(34-36

vascularisée ). Les greffes vascularisées comprennent les lambeaux pédiculés et les

lambeaux libres. Dans le cas des lambeaux pédiculés, la greffe osseuse reste attachée a sa
source sanguine : le tissu osseux donneur doit rester & proximité du site d’implantation®*37).
En revanche, les lambeaux libres sont des greffes séparées de leur source de sang. lls sont
revascularisés par une anastomose afin d’étre intégrés a la circulation sanguine du site

(34,37)

receveur . Malgré leurs avantages sur les greffes conventionnelles, cette technique

nécessite une intervention chirurgicale plus complexe avec certains inconvénients identiques

a l'autogreffe®+30),

1.1.2. Les allogreffes

Afin de surmonter le probléme de la morbidité au site du donneur, les allogreffes sont
une bonne alternative aux autogreffes. Ces greffons sont obtenus a partir de cadavres
humains ou de donneurs. Comme dans les cas des autogreffes, il existe aussi des allogreffes
vascularisées®®. L'allogreffe peut subir divers traitements et seront donc disponibles sous
différentes formes notamment des dérivés d'os corticaux, d’'os spongieux et de matrice
osseuse déminéralisée'®. Néanmoins, il existe des inconvénients tels que le rejet immunitaire

r(1831-33) Une bio-activité

et le risque de transmission de maladies du donneur au receveu
réduite est aussi remarquée ou la disparition de [I'ostéoinduction empéchant la

néovascularisation et provoquant la nécrose des cellules ostéoprogénitrices('®).

1.1.3. Les xénogreffes

Les xénogreffes sont obtenus a partir de tissus animaux, le plus utilisé étant le tissu
d’origine bovine®39, Ce type de greffes nécessite une déminéralisation, une déprotéinisation

3940) e BioOss® (Geistlich AG, Suisse) est un produit commercial trés

et une stérilisation!
utilisé dans le domaine de la chirurgie dentaire. Il est composé de la partie minérale de I'os
bovin avec une granulométrie de 0,25 — 2 mm et présente de bonnes propriétés mécaniques
et une structure similaire a celle de 'os humain. Des autres produits xénogéniques comme
I'OsteoGraf N, le Cerabone®, le Nu-Oss®, le Biotek®, I'Osteobiol® et le Pepgen P-15° sont
également sur le marché. La différence entre chaque produit est leur source (bovine, porcine,
ou chevaline) et leurs procédés de fabrication (par exemple le frittage)“*"). Par contre, il existe

(3133 Sur cette base, la

des inconvénients comme la possible toxicité liée a la stérilisation
recherche de nouveaux matériaux pour la réparation osseuse est nécessaire afin de surmonter

les inconvénients des greffes d’origine naturelle.
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1.2. Substituts osseux

De nos jours, il existe une quantité importante des substituts osseux naturels et
synthétiques sur le marché. Parmi les substituts d’origine naturelle, ceux a base de corail
(dérivé du corail marin) sont principalement composés de carbonate de calcium conservé a
I'état d’origine ou transformé industriellement en HAp (HAp dérivé du corail). Sa structure
poreuse interconnectée ressemble a celle de I'os cortical et de I'os spongieux humain®243),
Dans cette partie, nous allons plus particulierement nous concentrer sur les substituts osseux
synthétiques. En effet, I'évolution de ces produits a donné lieu a trois générations de substituts

osseux comme le décrit Navarro et al.#¥:

Les substituts osseux de premiere génération sont des biomatériaux inertes vis-a-vis du
microenvironnement tissulaire. Leur réle principal est le support physique et mécanique du site
d’'implantation. Les implants métalliques (I'acier inoxydable, le titane et ses alliages), les
céramiques (alumines et zircones) et les polyméres (le polypropyléne et le polyméthacrylate
de méthyle) font partie de cette génération. Un probléme courant avec ce type de biomatériaux
est la formation de tissu fibreux autour du matériau en l'absence de propriétés

ostéoconductives et ostéoinductives®44).

Les substituts osseux de deuxiéme génération sont des biomatériaux possédant des
propriétés ostéoconductives, c.a.d. qu’ils montrent une bio-activité vis-a-vis des tissus
environnants aprés limplantation. lls comprennent les céramiques bioactives dites
biocéramiques, notamment les bio-verres et les phosphates de calcium (CaP) avec des
propriétés trés similaires a la partie minérale de I'os @44 Actuellement, les biocéramiques sont
les substituts osseux les plus répandus sur le marché!'®. Afin d’améliorer I'activité des
substituts de premiére génération, la modification de surface a été mis en place. De cette
maniere, des revétements bioactifs a base de CaP comme I'HAp ou le phosphate tricalcique
(B-TCP) ont été déposés sur le métal®. Par exemple, Nguyen et al.*® ont évalué I'impact du
dépbét d'un film d’'HAp sur la surface des implants en Ti—6Al-4V au regard de
I'ostéoconductivité. Les résultats obtenus aprés implantation chez I'animal ont démontré que
le flm de CaP a augmenté considérablement le taux de croissance osseuse et donc une
amélioration de l'ostéoconductivité“®). Les substituts de deuxiéme génération incluent
également les polymeéres résorbables. Ainsi, les polyméres synthétiques et naturels, avec une
vitesse de dégradation chimique et/ou enzymatique contrélée dans I'organisme, sont utilisés.
Parmi eux, on trouve 'acide polylactique (PLA), la polycaprolactone (PCL) et la polyglycolide
(PGA) pour les polyméres synthétiques ; et le collagéne, la gélatine, le chitosane (CHT), I'acide

8,44

hyaluronique (HA), l'alginate ou encore la soie pour les polyméres naturels®**). En général,

les substituts de deuxiéme génération ne sont utilisés que dans le cas de défauts bien

vascularisées et en présence des tissus mous“?).
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Enfin, les substituts osseux de troisiéme génération cherchent a générer et a induire des
réponses cellulaires spécifiques, en intégrant les concepts de bio-activité et la
biodégradabilité. De cette fagon, la réparation et la régénération osseuse seront améliorées.
Ce type de biomatériau est donc basé sur I'approche de l'ingénierie tissulaire osseuse (ITO)
qui sera développée dans la section 2. Ceci inclut l'utilisation de cellules et de FCs pour

stimuler la régénération de '0s®3"),

Ho-Shui-Ling et al.*® proposent 3 stratégies de réparation osseuse, dont les deux
derniéres sont comprises dans le concept de I'I'TO : (1) les substituts osseux synthétiques
seuls (premiére et deuxiéme génération), (2) les biomatériaux combinés avec des molécules

bioactives et (3) les biomatériaux associés a des cellules de différentes sources (Figure 7).

m
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Figure 7. Les trois principales stratégies utilisées et développées pour réparer I'os. La classification
présentée fait partie de la directive européenne 93/42/CE dans le cadre du Marquage CE. Celle-ci est
faite en fonction de I'utilisation prévue et du niveau de risque du dispositif médical (DM). Les cellules
souches appartiennent également a une catégorie spécifique : Médicaments de thérapie innovante
(MTI). Plus le produit est complexe, plus le chemin vers la clinique est long et le colt du produit est
¢élevé. Les produits les plus complexes sont de loin les produits a base de cellules souche®),
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Actuellement sur le marché, nous pouvons trouver des substituts osseux incluant des
FCs notamment les BMPs. A titre d’exemple, 'Op-1 Putty contenant le FC recombinant
rhBMP-7 dans une matrice de collagéne (Stryker Biotech, Hopkinton, MA) et I'lnFUSE®, une
éponge de collagéne chargée avec rhBMP-2 (Medtronic, Memphis, TN) sont déja approuvés
par la FDA (Food and Drug Administration) pour une utilisation aux Etats-Unis*347:48),
Cependant, aucun d’eux n’est autorisé en France. En revanche, 'HAS (Haute Autorité de
Santé) a approuvé le substitut osseux INDUCTOS® qui contient le FC recombinant rhBMP-2
(dibotermine alfa) sous forme injectable dans une matrice de collagéne de type | (Medtronic
Biopharma BV)“®. Van Cauwenberge et al.*” ont réalisé une étude clinique sur I'utilisation du
substitut osseux INDUCTOS® sur 70 patients ayant des fractures non consolidées. La
technique a permis d’obtenir une reconstruction et une consolidation chez 90% des patients
avec un délai moyen de 6 mois®. Malgré des résultats positifs lors des essais cliniques, des

effets indésirables peuvent survenir tels que la formation d’os ectopique, d’ostéolyse, etc.“?).

Ces matériaux, n'étant pas complétement satisfaisants, les chercheurs ont été amenés
a poursuivre leurs recherches sur de nouveaux produits ou approches favorisant la
régénération osseuse et plus particuliérement la vascularisation notamment dans le cas des
défaut osseux larges, pour lesquels le développement d'un réseaux vasculaire fonctionnel
reste un défi®”). L’ingénierie tissulaire osseuse apporterait une solution a la génération d’une

vascularisation suffisante nécessaire aux larges substituts osseux pour la réparation osseuse.

2. L’ingénierie tissulaire osseuse

L’ingénierie tissulaire (IT) est définie comme un domaine scientifique multidisciplinaire
et évoque I'application et I'intégration des principes et des stratégies des sciences médicales,
de la biologie et de lingénierie. Ce domaine permet le développement de substituts
biologiques pour la réparation, la préservation ou I'amélioration de la fonction des tissus ou
organes endommagés®'*"%2_ L’'IT recourt a trois composants : les cellules, les scaffolds

(biomatériaux) et les molécules bioactives (Figure 8). Ceux-ci forment la triade «classique» de
1 T(5259),

Cellules

P ! Scaffolds
I '., \ . L
XA d " (Biomatériaux) )
& ‘\’( .a

Molécules
bioactives \ /A%

Figure 8. La triade de I'IT : les cellules, les scaffolds et les molécules bioactives.
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Comme décrit dans la section 1, la nécessité de trouver de meilleures alternatives face
aux inconvénients des substituts osseux (premier et deuxiéeme génération) oriente la
recherche vers I'lIT. Dans ce contexte, I'ingénierie tissulaire osseuse (ITO) est devenue une

alternative prometteuse pour la reconstruction osseuse®®.

2.1. L’ingénierie tissulaire in vitro et in situ

D’aprés Sengupta et al.®®, I'IT peut se classer en 2 catégories : I'I T in vitro et ' T in situ.
Le premier fait appel a la triade « classique », dont le bio-support tissulaire fonctionnel est
produit avant l'implantation. L’IT in situ tire avantage du potentiel du corps humain pour
favoriser la régénération tissulaire sur le site de la Iésion a I'aide d’'un scaffold et des signaux

(55

pour guider la réparation®). La comparaison générale entre les deux technologies est décrite

dans le Tableau 1.

Tableau 1. Comparaison des approches de I'lT in situ et in vitro®®),

Paramétre IT in vitro IT in situ
Disponibilité sur le marché Possible Plus probable
Production a grande échelle Difficile Plus facile
Clinique translationnelle Complexe Eventuellement plus facile
Biomatériaux Largement utilisé Largement utilisé
Bioréacteurs Utilisé Non utilisé
Facteurs chimiques Utilisé Utilisé
Cellules Utilisé Non utilisé
Rentabilité Moins rentable Plus rentable
Modélisation des maladies et « drug Oui N'est pas applicable

screening »

2.1.1. L’ingénierie tissulaire in vitro

L’IT in vitro a comme objectif la formation de bio-supports tissulaires fonctionnels et
matures dans un environnement contrélé en dehors du corps humain. Les scaffolds
(biomatériaux) sont ensemencés avec cellules (isolées du patient) et soumis a des stimuli
biophysiques (e.g. pH, température, pression, flux du milieu, etc.) dans un bioréacteur (Figure
9). Les biomatériaux agissent comme un support pour la formation des tissus tandis que le
bioréacteur applique différents types de stimuli aux cellules notamment des stimuli
mécaniques et chimiques. Ensemble, ils créent un environnement approprié pour le

développent in vitro des tissus matures avant I'implantation®>°®).
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Figure 9. Schéma des étapes fondamentales de I'IT in vitro®®".

L’ITO a été développée par plusieurs groupes de recherche en utilisant différentes

(57-60) pgr

combinaisons de biomatériaux, de cellules, de biomolécules et de stimuli externes
exemple, les biomatériaux ont été combinés avec différentes cellules souches, et ont été
cultivés in vitro. He et al.*® ont évalué la co-culture des cellules souches mésenchymateuses
(modifiées par le géne BMP-2) et des cellules progénitrices endothéliales dans un hydrogel a
base d’alginate et de nanoparticules de sulfate de calcium. Ce bio-support a ensuite été
implanté chez la souris. Les résultats ont démontré une accélération significative de la
vascularisation et de la régénération osseuse in vivo des défauts osseux larges®®. Bien qu'il
y ait eu certains succés chez les animaux, I'implantation de ce type de bio-support tissulaire
chez I'hnumain reste un défi. En effet, il est difficile de prévoir si les résultats cliniques auront le
méme succes. De plus, le transfert du bio-support pendant I'opération chirurgicale peut

conduire & la mort cellulaire immédiate aprés I'implantation®"),

Enfin, 'application clinique de bio-supports tissulaires reste encore limitée en raison des
contraintes techniques, réglementaire et éthiques notamment concernant I'utilisation de
cellules souches®®Y. Néanmoins, le progrés rapide et les approches innovantes sur la bio-
ingénierie sont trés prometteuses pour surmonter ces obstacles et permettre des applications

cliniques de cette technologie dans le futur.

2.1.2. L’ingénierie tissulaire in situ

Le principe de I'IT in situ, d’'un cbté, tire parti de la capacité de régénération du corps
humain en tant que bioréacteur in situ lequel peut régénérer les tissus de maniére relativement
simple, évolutive et rentable®?; et d’'un autre codté, se concentre principalement sur le
recrutement de cellules souches endogénes ou de cellules progénitrices spécifiques sur le site
de la Iésion. Ceci est possible grace a I'utilisation de molécules « signaux » appropriées (e.g.

les FCs ou les cytokines) incorporées dans le biomatériau®*®®). Comme il est montré dans la
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Figure 10, lors de I'implantation et de la libération des molécules bioactives, les cellules
souches ou les cellules progénitrices sont attirées vers le site de la Iésion. Ici, la régénération
des tissus sera faite dans un microenvironnement in vivo en évitant les complications de la

manipulation in vitro®354.
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Figure 10. Schéma de la stratégie de I'IT in situ. Adaptée de Lee et al.®,

La technologie de I'lT in situ posséde plusieurs avantages, notamment 'amélioration de
la disponibilité des produits finis. Cela est di a 'absence de manipulation des cellules et des
biomatériaux en dehors du corps pour créer un tissu fonctionnel®®%. Etant donné que cette
technique se sert principalement des biomatériaux et des facteurs extracellulaires, il est plus
facilement envisageable de surmonter certaines contraintes réglementaires inhérentes a I'lT

in vitro®®,

Sur la base de I'IT in situ, les biomatériaux et les molécules bioactives deviennent les
acteurs capitaux pour cette technologie. Pour I'lTO, les molécules bioactives, c.a.d. les FCs,
comme les BMPs, ou les cytokines, jouent un réle important en tant que « chimio-attracteurs ».
Lors de la libération contrélée et prolongée sur le site de la Iésion, les cellules souches
endogénes/progénitrices sont activement recrutées et guidées vers le tissu endommagé®®.
Les biomatériaux a utiliser doivent avoir une structure et une composition adaptée aux tissus.
Ceci est important car le biomatériau devra mimer le microenvironnement in vivo afin de guider

%84 Par exemple,

linfiltration et la croissance cellulaire sur le site de la Iésion
Boerckel et al.®® ont démontré la régénération osseuse chez les souris a partir de la 4°™®
semaine d’'implantation en utilisant un systéme hybride de nanofibres de PCL et un hydrogel

d’alginate chargée avec le rhBMP-25),

2.2. Lavascularisation dans I'ingénierie tissulaire osseuse

Les défauts osseux larges deviennent trés difficiles a traiter cliniquement notamment a

cause du faible ou manque d’apport sanguin. De ce fait, la vascularisation des scaffolds est
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essentielle pour la réussite dans la régénération osseuse et reste encore un défi majeur pour
PITOREN) || a été déja rapporté qu’'une mauvaise néovascularisation est la raison principale
des échecs des implants dd au manque de nutriments et d’oxygéne(®’-°9).

La revascularisation est possible a travers de 2 processus: la vasculogenése et

©9-72) D’un cété, la vasculogenése dite formation de novo"”, correspond a la

l'angiogenése
formation (dans un premier temps) de capillaires sanguins a partir des cellules progénitrices
endothéliales (EPCs). Dans ce processus, le VEGF est trés important pour la survie et la
différentiation des EPCs'"). D’autre part, I'angiogenése se fait a partir des vaisseaux sanguins
existants (e.g. a partir du périoste dans le cas de 'os). Ce dernier est connu pour étre le
principal mécanisme de revascularisation lors de la vie adulte®, contrairement a la

vasculogenése qui est plutdt exprimé lors du développement embryonnaire®®7?,

Lors de [limplantation d'un scaffold, le processus d’inflammation induit une

revascularisation spontanée (a travers I'angiogenése)® 73,

Cependant, ces nouveaux
vaisseaux sanguins sont transitoires et trés facilement perdus, si le défaut osseux est large.
Cette réaction est due a la lente formation du réseaux vasculaire dans I'implant (inférieure a 1

mm par jour), qui est limitante pour former des capillaires fonctionnels'®),

2.3. Composants de I'ingénierie tissulaire osseuse

Dans cette section, nous allons présenter les principaux composants de I'l'TO a savoir :

les scaffolds, les cellules et les molécules bioactives avec un focus sur la vascularisation®.

2.3.1. Les scaffolds

Les biomatériaux utilisés en tant que scaffolds pour I''TO tendent a mimer la MEC. Il
s’agit donc de structures 3D temporaires qui donnent I'environnement adéquat pour les
cellules et le développement de I'0s®%%*7)_ De cette fagon, le biomatériau sera complétement

remplacé par le nouveau tissu osseux au cours du temps'’®.

2.3.1.1. Cahier de charges des scaffolds

Le scaffold idéal devra présenter des propriétés spécifiques pour permettre I'adhésion
et la prolifération cellulaire, la différentiation des cellules ostéoprogénitrices, la vascularisation,

%) Ces propriétés

l'intégration avec le tissu hote, et dans certains cas la résistance a la charge
ou exigences, décrites dans le Tableau 2 sont souvent liées les unes aux autres. Par exemple,
si la porosité augmente dans le biomatériau, il est trés probable que la résistance mécanique
soit plus faible®). De la méme maniére, la vitesse de dégradation du biomatériau doit étre en

corrélation avec la formation du nouvel os afin d’assurer le support mécanique®*™.
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Tableau 2. Exigences pour un scaffold idéal(?530.33,54,56,73-76)

Propriétés Caractéristiques souhaitables pour le scaffold

Biocompatibilité e Assurer l'activité cellulaire normale.
e Produits de dégradation non toxiques et éliminés facilement du corps.
e Réponse immunitaire négligeable afin d’éviter une réaction inflammatoire grave

et le rejet par le corps.

Biodégradabilité e Dégradation par des enzymes ou réactions biologiques chez 'homme.

e Dégradation contrblée : pas trop rapide, i.e. risque d’une rupture mécanique, ni
trop lente, i.e. risque d’une réponse inflammatoire.

e Permettre aux cellules hétes envahissantes de produire leur propre MEC au

cours de la dégradation.

Microarchitecture e Porosité interconnectée afin de favoriser la diffusion interne de nutriments et la
diffusion externe des déchets.
e  Promouvoir la migration, linfiltration cellulaire et la croissance tissulaire.
e Posséder entre 60% et 90% de porosité et contenir pores de différentes tailles :
o Les macropores (100 — 350 um) permettant la croissance cellulaire et
tissulaire in vivo, et l'invasion du systéme vasculaire.
o Les micropores (<20 ym) pour fournir une grande surface et stimuler les

interactions entre les cellules et le biomatériau.

Bio-activité e Interaction et liaison avec le tissu de I'néte.

o Posséder des propriétés ostéoconductrices et ostéoinductives.

e Etre capable d'incorporer des signaux biologiques tels que les FC pour stimuler
I'adhésion cellulaire ou avoir des signaux physiques tels que la topographie de

surface pour stimuler la morphologie et I'aliénation cellulaire.

Propriétés e Posséder un module de Young, une résistance a la compression et a la fatigue

mécaniques équivalents a celle de l'os. Les propriétés mécaniques sont différentes en

fonction du type d'os, par exemple :

o Le module de Young de I'os cortical est compris entre 15 et 20 GPa et celui
de I'os spongieux entre 0,1 et 2 GPa.

o Larésistance a la compression varie entre 100 et 200 MPa pour l'os cortical
et entre 2 et 20 MPa pour I'os spongieux.

e Permettre une manipulation chirurgical facile lors de I'implantation.

Parmi les caractéristiques des scaffolds mentionnées dans le Tableau 2, il est important
de souligner que la topographie de surface, la porosité (microarchitecture) et certaines
propriétés mécaniques ont des effets primordiaux sur la vitesse a laquelle la vascularisation

aura lieu in situ®.

Sachant que la surface du scaffold est le premier point de contact entre les cellules et le

scaffold, la topographie de surface devient un facteur important dans Ia

43



Etude bibliographique

2689.70.77) En effet, la MEC est composée des protéines de taille nanométrique

vascularisation
qui forment une partie de la surface des os et des vaisseaux sanguins. Une surface micro-
/nanostructurée a une énergie de surface plus important comparativement a une surface lisse.
Cette caractéristique rend le matériau encore plus hydrophile de par la Loi de Wenzel, et donc,
améliore 'adsorption des protéines et I'adhésion des cellules lors de I'implantation %% (Figure
11b). Ainsi, des modifications de rugosité a échelle nanométrique (10 — 100 uym) peuvent

augmenter I'énergie de surface de fagon significative®®"),

La porosité du scaffold joue un réle trés important pour la vascularisation. Il est connu
gu’une taille de pore entre 150 — 300 um est idéale pour le développement d’'un réseau

1426.21.88) (Figure 11c). Les interactions matériaux-

vasculaire, grace a une bonne oxygénation!
cellules sont favorisées par différentes tailles de pores'’”). La remarque la plus importante a
considérer est qu’une taille moyenne de pores inférieure a 100 ym peut conduire a un état
d'hypoxie et favoriser la formation de tissu ostéoide non minéralisé ou de tissu conjonctif

x@8:27.77) "Un autre facteur clé est l'interconnectivité des pores permettant la migration des

fibreu
cellules, ce qui est une partie essentielle du processus angiogénique. De plus,
linterconnectivité permet le transport des nutriments et des déchets chimiques et
métaboliques. D’aprés, Buranawat et al%, l'absence d’interconnectivité empéche la
vascularisation compléte du scaffold?. Afin d’obtenir des scaffolds poreux, les techniques de
fabrication tels que le « gas foaming », la séparation de phases et la lyophilisation sont
utilisées avec ou sans agents porogénes!™). L'impression 3D et I'electrospinning sont des

techniques également utilisées pour la fabrication de scaffolds poreux'’?.

Les propriétés mécaniques du scaffold, telles que la rigidité des matériaux, sont
importantes pour les interactions matériaux-cellules. La MEC présent différents modules
d’élasticité. Les cellules peuvent donc détecter les différences de propriétés mécaniques des
matériaux. Un des phénoménes liés a cela est la durotaxie (migration par gradients de rigidité).
Ainsi les cellules peuvent réagir en modifiant leur morphologie d’adhésion et en se
différenciant en certaines types cellulaires (Figure 11d). A titre d’exemple, la différentiation
ostéogénique des CSMs se produit de maniére optimale lorsque la rigidité du scaffold est
d’environ 25 & 40 kPa®®. De méme, plusieurs études ont rapporté qu’un scaffold plus rigide
pourrait favoriser la néovascularisation. Les interactions matériaux-cellules sont visibles dans
le cas de cellules endothéliales. Ainsi, sur une matrice souple (~180 Pa) les cellules montrent
une morphologie plutét arrondie, tandis que sur une surface plus rigide (~28 kPa) les cellules
sont beaucoup plus étalées. De plus, les fibres de stress du cytosquelette, composées par
I'actine, des cellules endothéliales se développent uniquement quand elles sont cultivées sur

une surface ayant une rigidité supérieure a 2 kPa®"",
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Figure 11. lllustration des propriétés des matériaux qui influencent la différenciation ostéogénique et la
vascularisation. (a) Cellules ostéogéniques (bleues) et cellules endothéliales (rouges) résidant dans la
niche osseuse vascularisée. (b) Les matériaux ayant une rugosité a I'échelle nanométrique peuvent
favoriser la fixation et la différenciation des cellules ostéogéniques et endothéliales progénitrices. (c) Le
niveau optimal de porosité dans les biomatériaux osseux induit la croissance des vaisseaux sanguins
et maintien une résistance mécanique élevée des biomatériaux. (d) La rigidité du matériau influe sur
I'adhésion, la forme et la différenciation cellulaire, en fonction du « mechanosensing » des cellules.
Adapté de Marrella et al.?5),

2.3.1.2. Biomatériaux pour scaffolds de I'I'TO

Dans le cas de I'lTO, les scaffolds les plus représentatifs sont les polyméres, les
biocéramiques et les matériaux composites®>+7®). D’un autre coté, les hydrogels sont devenu
trés intéressants pour I'l'TO en raison de leur capacité a mimer la topographie de la MEC et de
servir de réservoir de principes actifs®*®”. Ce sont également des matériaux trés malléables
qui peuvent étre transformés sous différentes formes en utilisant des techniques comme la
lyophilisation et 'impression 3D, mais aussi en tant qu’injectables. Cette partie sera développé
dans le chapitre 3 de cette partie.

Les polymeéres synthétiques choisis pour une application dans I''TO devraient étre
biodégradables, permettant ainsi un remplacement total de I'os dans le temps. De plus, les
polyméres synthétiques montrent une bonne stabilité mécanique®®®*. Dans cette catégorie,
le PLA et la PCL sont largement étudiés dans la littérature?. Par exemple, Eap et al.’® ont

développé des nanofibres a base de PCL qui possédaient une bonne porosité. Les résultats
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des tests biologiques ont montré la prolifération cellules ostéoblastes humaines!®. D’'un autre
coté, la fabrication des scaffolds en 3D a partir de PLA a été rapporté par Grémare et al.".
Les scaffolds ont démontré étre cytocompatibles vis-a-vis des cellules stromales de la moelle

osseuse humaine™.

Les polyméres naturels sont utilisées dans la formation des scaffolds pour I'I'TO en
raison de sa bonne cytocompatibilité, de bonnes propriétés d’ostéoconductivité et d’une faible
inmunogenicité, parmi eux les plus utilisées sont le collagéne, la gélatine, la cellulose, I'acide

8,75,76,80

hyaluronique, I'alginate, la soie et le CHT { ). Ce dernier sera largement développé dans

le chapitre 3 de cette partie.

Les biocéramiques utilisées comprennent les CaPs, comme I'HAp et le B-TCP, le bio-
verre et le silicate de calcium®+7). Ces types de composants sont similaires & la phase
minérale de I'os et présentent une biocompatibilité et une bio-activité excellentes. Bien qu’ils
présentent une résistance a la compression élevée par rapport aux polymeres, ils sont trés
friables®. Meurice et al.®V ont développé des scaffolds de B-TCP en utilisant la méthode de
« freeze-casting ». Les scaffolds obtenus ont montré des pores tubulaires interconnectés de
forme ellipsoidale qui ont favorisé l'invasion et la prolifération des cellules ostéoblastes®.
Shao et al.®? ont développé un scaffold poreux d’HAp par impression 3D. Le scaffold 3D a
démontré des propriétés mécaniques supérieures a celles de l'os spongieux et une

dégradation lente (10%) pendant 5 semaines®?).

Les matériaux composites sont formés en utilisant au moins deux composants. Ce
type de biomatériau permet de tirer 'avantage des propriétés de chaque composant. Les plus

5,54

connus sont les mélanges polyméres-polyméres et polyméres-biocéramiques®®¥. Ce dernier

simule davantage la matrice osseuse et son efficacité a été démontrée en comparaison avec

3054 Lian et al.®) ont développé des films composites & base de

les deux matériaux séparés'
nanofibres d’'HAp et de gélatine a différents ratios. Leur étude a révélé que le film ayant la
quantité la plus élevée d’HAp montrait une différenciation ostéogénique des cellules souches
de la moelle osseuse de la souris supérieure aux autres films. De méme, I'ajout d’'HAp a
amélioré les propriétés mécaniques des films®®. Moreira et al.®% ont fabriqué des matrices
composites injectables de CHT/gélatine avec une quantité de 10% de bio-verre (58S). Il a été
démontré que l'ajout du bio-verre augmentait le module élastique des hydrogels et la
cytocompatibilité vis-a-vis d’une lignée cellulaire d'ostéosarcome humain (SAOS)®. Les
résultats confirment que I'ajout de biocéramiques aux systémes polymeéres favorisent leurs

propriétés physicochimiques mais aussi leur bio-activité.

46



2.3.2. Les cellules

Etude bibliographique

Le type de cellules utilisées dans I'lTO (Tableau 3) est aussi essentiel que le choix du

scaffold®®

. Les cellules les plus utilisées pour la régénération osseuse sont des CSMs

(notamment les cellules souches dérivées de la moelle osseuse, du tissu adipeux, des dents

et du sang périphérique), des cellules souches embryonnaires et des cellules pluripotentes

induites®¥.
Tableau 3. Les cellules utilisées pour la régénération osseuse(?67:68.85),

Cellule Source Avantages Inconvénients
Cellules souches CS dérivées de la Plus utilisées. Morbidité des donneurs
mésenchymateuses | moelle osseuse Haut potentiel de associée a la procedure
(CSMs) différentiation. invasive.

Relativement facile a Potentiel prolifératif limité.
obtenir. Nombre de cellules
Largement caractérisées. dépendant de I'age et la
santé du donneur.

CS dérivées du tissu Beaucoup plus accessibles Morbidité des donneurs (a

adipeux et abondantes. cause de l'anesthésie au
Plus résistantes (e.g. cours du liposuccion).
concentrations basses en
oxygéne ou en glucose).
Facilement extensibles.

CS de sang de Capacité proliférative. Peu caractérisées.

cordon ombilical Morbidité minimale des
donneurs.

CS dérivées des Faciles a obtenir et Peu caractérisées.

dents et gencives abondantes.

Cellules souches CS dérivées de la Différentiation Questions éthiques

embryonnaires

masse cellulaire

ostéogénique dans un

concernant |'utilisation

(CSE) interne d'un milieu ostéoinductif d'embryons.
blastocyste. (contenant B- Risque de rejet
glycérophosphate, immunitaire aprés la
simvastatine et BMPs). transplantation.
Cellules Fibroblastes, cellules Cellules différenciées qui Reprogrammation
pluripotentes progénitrices du sont reprogrammeées incompléte.

induites (iPC)

sang, cellules du

sang de cordon, etc.

génétiquement en cellules

de type ostéoblaste.

Formation des tumeurs.

Afin de produire un réseau vasculaire dans le scaffold, I'incorporation des cellules

angiogéniques est devenue une alternative dans nombreuses recherches. Dans ce cas, les
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cellules utilisées pour la vascularisation sont décrites dans le Tableau 4 et comprennent les

27,70)

cellules endothéliales (EC) et les cellules progénitrices endothéliales (EPC)#"70),

Tableau 4. Les cellules utilisées pour favoriser la vascularisation(?3.27.69.70.72),

Cellule

Source

Avantages

Inconvénients

Cellules
endothéliales (EC)

Vaisseaux du cordon
ombilical (HUVECs),
de la peau, du tissu
adipeux, et de la veine

saphéne

Plus utilisées dans la
vascularisation des
scaffolds.

Potentiel angiogénique in

vitro et in vivo démontré

Faible capacité de
prolifération et faible
disponibilité
Vieillissement rapide (car
cellules matures)

Faible capacité de
réponse aux FC
angiogéniques
Phénotype pas

spécifique au tissu traité

Cellules
progénitrices
endothéliales (EPC)

Moelle osseuse, tissu
adipeux, sang
périphérique, cordon

ombilical

Capacité de se
différencier en EC du
tissu traité

Participe activement

Protocoles spécifiques de
linduction afin d’obtenir
les EC

dans I'angiogenése et la
vasculogenése
e Potentiel proliférative

élevé

Bien que les combinaisons de cellules humaines et scaffolds pour générer des bio-
supports offrent de grandes opportunités pour des études in vitro de I'lI'T avancée, I'application
de cellules autologues fait face a de nombreuses difficultés. En plus aux problémes techniques
tels que la disponibilité limitée, I'hétérogénéité des cellules natives, etc.®>%%, l'inconvénient
majeur dans l'application in vivo chez 'homme est le défi de la transposition des résultats de
modéles animaux a la situation humaine. Ceci est plutbt lié a la faible survie in vivo des cellules
(donneuses ou autologues). Ainsi, les approches innovantes (par exemple, des signaux
biologiques pour la vascularisation des scaffolds) sont trés prometteuses pour surmonter ces

obstacles et pouvoir les appliquer dans la clinique.

2.3.3. Les molécules bioactives

Bien que les scaffolds pour I'I'TO aient évolué pour répondre aux divers besoins
cliniques, ces scaffolds ont besoin des signaux biologiques pour générer des interactions
optimales avec les cellules. Par conseéquent, I'addition de biomolécules ou éléments
biomimiques est largement étudiée dans la littérature. Parmi elles, les cytokines (comme le
facteur dérivé du stroma 1 (SDF-1) et le CXCR4)®, les molécules et peptides dérivés de la

MEC (comme le motif RGD - Arg-Gly-Asp)®®") et les facteurs de croissance (FC,
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ostéogéniques et angiogéniques) sont des molécules bioactives utilisées dans les stratégies
de fonctionnalisation des scaffolds. Nous allons nous focaliser sur les FCs ostéogéniques et

angiogéniques utilisés pour I'I'TO.

2.3.3.1. Les facteurs de croissance ostéogéniques

Les FCs jouent un réle majeur lors de la réparation osseuse et sont des molécules
solubles capables d’induire des réponses cellulaires spécifiques®38®. || est donc évident que
l'utilisation de FCs appropriés peut induire le recrutement et la différenciation des cellules
ostéoprogeénitrices, la formation de la MEC et du réseau vasculaire, et par conséquent la

4873 Ce type de molécules a cependant une courte demi-vie, en

(33

réparation du tissu osseux'
conséquence leur action reste locale et a faible distance par diffusion a travers la MEC®?). Les
FCs qui ont été étudiés pour la régénération osseuse comprennent le TGF-$, les BMPs, le
VEGF, le PDGF, I'|GF et le FGF(718:2567.68.758588) ot gont décrits dans le Tableau 5. Parmi eux,

les BMPs, le FGF et le VEGF sont utilisés dans des essais précliniques et cliniques!'®.
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Tableau 5. Les FCs utilisés dans la régénération osseuse!”:18:2567.68,75,80,85,88)

FC

Caractéristiques

TGF-B

Polypeptide (25 kDa) ayant 4 isoformes (TGF-B1, -B2, -B3, et -B5).

Favorise la prolifération des cellules de type ostéoblaste et stimule la production de
collagene in vitro.

Aide a la synergie entre la formation et la résorption de I'os.

Controle I'expression des protéines non collageniques impliquées dans la régulation du

remodelage osseux et de la minéralisation.

BMPs

Appartiennent a la famille de TGF- 3, et sont les plus largement étudiés dans 'l TO.

Les isoformes les plus utilisés sont le BMP-2 et BMP-7, et ils sont les plus
osteoconducteurs.

Favorisent la migration et la différentiation de cellules ostéoprogénitrices ou des CSM en
ostéoblastes, et stimulent donc I'ostéogenése.

Risque de formation de I'os ectopique et de I'augmentation paradoxale de la résorption

osseuse.

FGF

Stimule la différentiation des ostéoblastes et augmente les dépots de collagéne.

Favorise le recrutement, la prolifération et la survie des EC.

VEGF

L’isoforme VEGF-A est le FC dominant dans la formation du réseau vasculaire dans l'os.
Favorise I'angiogenése et le développement des vaisseaux sanguins.

L’activité ostrogénique a été également reportée.

IGF

Facteur chimiotactique des ostéoblastes, stimule I'ostéogenese.
IGF-I et IGF-Il favorisent les fonctions des ostéoblastes et la formation de la matrice

osseuse.

PDGF

Agent chimio-attractant puissant pour diverses cellules mésenchymateuses, y compris
les cellules ostéogéniques.

Il est exprimé lors de la réparation osseuse normale (sauf dans les patients atteints de
diabéte).

Le plasma riche en plaquettes (PRP) présente également un intérét pour son utilisation

dans la régénération osseuse. Le PRP est obtenu en isolant et en concentrant les plaquettes

du sang périphérique autologue. Sachant que le PRP contient des facteurs de croissance
importants (notamment le PDGF, I'lGF, les FGF, les TGF-§ et le VEGF), il peut étre utilisé

avec les dispositifs disponibles sur le marché. Bien qu’il ait démontré de bons résultats pour

le traitement orthopédique dans les douleurs du genou et du coude du joueur de tennis, les

études cliniques lors de l'utilisation dans la réparation de I'os humain n'ont pas donné de

résultats convaincant
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2.3.3.2. Les facteurs de croissance angiogéniques

D’un autre cété, afin d’accélérer la vascularisation et par conséquence la régénération
osseuse, les FCs angiogéniques tels que le VEGF, le PDGF, I'lGF, le TGF-3, le bFGF,
'Ang-1, 'Ang-2 et le SHH (Sonic Hedgehog)!'4#122:3036:69.7090) gont ytilisés dans I'ITO. La
formation de nouveaux vaisseaux sanguins suit plusieurs étapes de la migration et la
prolifération des cellules endothéliales, jusqu’a la formation des tubes capillaires et a leur
stabilisation. En conséquence, les FCs angiogéniques peuvent stimuler ces différentes étapes
et sont classés selon leurs actions. Nous pouvons trouver deux catégories principales : (1) les
FCs qui stimulent I'activité des ECs, l'invasion cellulaire et la formation initiale des vaisseaux
sanguins, c.a.d. I'angiogenése ; et (2) les FCs qui contrdlent la stabilisation et la maturation
des nouveaux vaisseaux (Tableau 6). Lors de la formation de nouveaux vaisseaux, leur
structure est désorganisée, perméable et hémorragique. Afin de stabiliser la paroi des
vaisseaux, le recrutement de cellules périvasculaires et de cellules musculaires lisses est

essentiel©79)

Tableau 6. Classification des FC angiogéniques(®%9"),

(1) Facteurs favorisant (2) Facteurs favorisant la
I'angiogenése maturation des vaisseaux
VEGF* PDGF
PDGF* TGF-B*
bFGF Ang-1
Ang-2

* FCs qui favorisent aussi 'ostéogénése.

Dans ce cas, la vascularisation in situ est mise en place due a l'invasion cellulaire en
réponse aux FCs angiogéniques provenant du scaffold sur le site de I'implantation (Figure 12).
Cette stratégie est avantageuse car le nouveau réseau vasculaire est spécifique a I'os""?. Par

conséquent, le choix du FC angiogénique est trés important.
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Figure 12. Vascularisation in situ & partir d'un scaffold fonctionnalisé avec molécules angiogéniques(?.
Les informations les plus pertinentes pour chaque FC ont été résumées dans le Tableau
5. Dans cette section, nous allons nous concentrer sur la molécule VEGF, en raison de ses

caractéristiques et de ses propriétés en termes de vascularisation et de régénération osseuse.

Le VEGF est I'un des facteurs de croissance les plus important pour la régulation de
'angiogenése et le développement vasculaire a la fois dans des conditions physiologiques et
pathologiques®®%). |l a été rapporté que cette molécule participe a plusieurs étapes de la
réparation et de la régénération osseuse (chapitre 1, 2.3) et donc, elle joue aussi un réle

important dans I'ostéogenése!'®2%),

Le VEGF est produit par les ECs, les macrophages, les fibroblastes, les cellules
musculaires lisses, les ostéoblastes et les chondrocytes hypertrophiques®). Bien que la
production de VEGF soit fréquemment stimulée par la plupart des facteurs ostéo-inducteurs
(i.e. TGF-B, BMPs, IGF, FGF2), il a été suggéré que cette molécule pourrait servir en tant que
médiateur central pour d’autres FCs®". L’expression de VEGF répond aussi a différents

facteurs, tels que I'hypoxie (manque d'apport en oxygéne) et les stimuli mécaniques®°"

Le VEGF appartient a une famille de protéines homodiméres comprenant 5 membres :
VEGF-A, VEGF-B, VEGF-C, VEGF-D et le FC placentaire (PIGF). Parmi eux, le VEGF-A
(appelé ci-aprés VEGF) est la forme la plus abondante et est le principal modulateur de
'angiogenése. Il joue un réle important dans la mobilisation et le recrutement d’EPCs, dans la
différentiation, la prolifération, et I'activation des ECs, dans la promotion de la perméabilité
capillaire et de la fenestration des vaisseaux sanguins, ainsi que dans le recrutement et la

survie des ostéoblastes et des ostéoclastes. Le VEGF exprime quatre isoformes (a partir d’'un
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épissage alternatif de TADN) dont le VEGF-165 est le plus abondante, et montre la plus grande

28,91-93

activité biologique! ). Ainsi, le VEGF-165 est la molécule la plus étudiée dans les modeéles

in vitro/in vivo de régénération osseuse?®%2),

Des nombreuses études ont montré ['utilisation du VEGF dans la régénération

e A cet effet, I'utilisation de scaffolds (biomatériaux) est trés importante afin

osseus
d’obtenir une délivrance localisée, soutenue et prolongée de cette molécule. De plus,
l'incorporation du VEGF dans un scaffold permet d’augmenter son effet thérapeutique dans la

e?7.2890)  En revanche,

régénération osseuse, en le protégeant d’'une dégradation rapid
'administration de VEGF sans scaffold sur le site du défaut ne permet pas de d’obtenir de
bons résultats en termes de vascularisation et de formation de I'os. De plus, I'utilisation de
doses supra-physiologiques (mg/mL au lieu de ng/mL) de VEGF provoque la formation de
vaisseaux anormaux et présentant des fuites. De méme, une perfusion continue de VEGF
peut déclencher des complications tels que I'hypotension (a cause des fuites vasculaires

graves), et le développement d’'un hémangiome(®22:27:28.90),

2.3.4. Approches pour l'incorporation des molécules bioactives dans les scaffolds

Afin de favoriser une interaction appropriée entre les cellules avec la surface des
scaffolds, ces derniers peuvent étre modifiés ou fonctionnalisés pour transmettre des signaux
biologiques dirigeant par exemple la migration et 'adhésion cellulaire, la différenciation et la

prolifération cellulaire, mais aussi la biominéralisation et la néovascularisation‘®®.

Différentes techniques d’incorporation de signaux biologiques (biomolécules) dans les
scaffolds ont été développées afin d’avoir une cinétique de libération appropriée, on retrouve
le chargement I'absorption ou I'adsorption, I'immobilisation covalente, I'immobilisation non
covalente (formation de complexes ioniques) et I'addition de micro/nanoparticules®21:69.72.90.98)
Ces techniques sont décrites ci-dessous dans le Tableau 7 et elles sont illustrées dans la
Figure 13. Selon la technique d’incorporation, la vitesse de libération des biomolécules peut
étre controlée par des processus tels que la diffusion de la molécule, I'érosion ou la
dégradation du polymere, le gonflement du polymeére suivi de la diffusion, ou par le phénomene

d’osmose®®.
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Tableau 7. Techniques d'incorporation des biomolécules®7-90.98),

Technique d’incorporation

Description

Adsorption

La biomolécule est adsorbée directement par le biomatériau et reste
incorporée dans la structure du scaffold

L'adsorption de biomolécules est influencée par les propriétés telles
que la mouillabilité de la surface, la rugosité, la charge, la densité
de charge et les groupes fonctionnels.

Les propriétés de la solution contenant la biomolécule, telles que la
force ionique et la présence d'autres protéines dans le milieu,
peuvent aussi avoir un impact significatif sur I'adsorption.

Le profil de libération montre généralement un « burst » de libération
et peut étre controlé en fonction de la taille des pores et la
dégradation du scaffold. Cependant, dans le cas des FCs, il y a le
risque de perdre la bio-activité si la molécule est piégée longtemps.
L’adsorption est considérée comme une méthode rentable pour la
délivrance de protéines et de FCs.

Immobilisation non covalente

Les biomolécules sont associées par interactions ioniques au
scaffold en utilisant les domaines de liaisons endogenes entre la
biomolécule et la MEC.

Elle permet une libération plus lente en fonction de Iaffinité
moléculaire. La fibrine et le collagéne (polyméres a base de
protéines) sont utilisés pour cette technique en raison de la
présence des domaines de liaisons aux biomolécules.

Les polymeéres synthétiques sont greffés avec I'héparine sur sa

surface.

Immobilisation covalente

La biomolécule est réticulée chimiquement a un réseau polymere.
Cette technique garanti I'immobilisation d’'un FC, donc sa libération
dans le tissu est prévisible et calculable. En plus, une faible quantité
de FC est nécessaire.

Il existe un risque de dénaturation des protéines pendant la
réticulation. Le site d’attachement de la biomolécule ne doit pas étre
prés du domaine de liaison du récepteur.

Incorporation directe

La biomolécule est ajoutée pendant le processus de
polymérisation/gélification de I'hydrogel et reste piégée dans le
réseau polymére.

Le profil de libération est similaire a celle de la méthode

d’adsorption.

Délivrance par un transporteur

Les biomolécules sont encapsulées dans les systemes
particulaires, i.e. microparticules ou nanoparticules. Leurs petites
tailles permettent d’étre intégrées dans la structure d'un scaffold.
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o Le profil de libération est prolongé et la cinétique de libération est
souvent controlée par diffusion. Il est possible de combiner cette
approche avec le chargement direct des biomolécules afin d’avoir
une libération séquentielle.

e L’encapsulation de biomolécules comme les FC peut étre
compliquée en raison de sa grande taille.

Biomatériau

Complexe

Signaux
ionique

(Biomolécules)

.............

Complexe
covalent

Microparticules

Figure 13. Schéma illustrant les différentes techniques utilisées pour I'incorporation des biomolécules
dans les biomatériaux. (A) Incorporation directe ou absorption dans le biomatériau. (B) Immobilisation
non covalente des biomolécules par la formation de complexes ioniques avec les chaines du polymeére.
(C) Immobilisation covalente de biomolécules aux chaines de polymere. (D) Délivrance par transporteur
en utilisant de microparticules avec des biomolécules cibles®?.

A titre d’exemple, plusieurs études ont montré la biofonctionnalisation de scaffolds avec
le VEGF. Behr et al.®® ont chargé 200 ng de VEGF-A par imprégnation d’une éponge
commercial de collagéne (HELISTAT®) implantée chez la souris. Les résultats ont démontré
une régeneération osseuse compléte dés la troisiéme semaine similaire a une éponge chargée
avec BMP-2. lls ont également démontré une réponse antigénique accrue lors de la

(190) ont développé un scaffold composite a base de

régénération des défauts. Amirian et al.
gélatine/pectine/BCP (Gel-Pec BCP) chargé avec VEGF et BMP-2 séparément. Les résultats
obtenus ont montré une libération in vitro de VEGF 2,5 fois plus rapide que celle de BMP-2
pendant les 3 premiers jours, puis le VEGF a été libéré progressivement jusqu’a 15 jours
(Figure 14a). La régénération osseuse in vivo a été un succés chez les rats aprés 4 semaines
pour les scaffolds composites chargées avec VEGF et BMP-2 contrairement au scaffold sans

biomolécules (Figure 14b).
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Figure 14. Résultats d'un scaffold composite de Gel-Pec BCP chargé avec VEGF et BMP-2 séparément
obtenus par Amirian et al.{'%). (a) Profils de libération cumulatifs in vitro de VEGF et de BMP-2 et (b)
Images 3D p-CT des scaffolds composites chargés et non-chargés implantés chez les rats.

Le Tableau 8 montre un résumé des études concernant l'incorporation de VEGF dans
les scaffolds. Les systémes a libération de deux FCs ont de maniére générale montré de

meilleurs résultats en termes de vascularisation et de régénération osseuse. Ainsi, la libération

combinée de VEGF et BMPs est largement étudiée®?':2736),

Tableau 8. Scaffolds utilisés pour la libération de VEGF seul et avec autres FC pour I'ITO.

VEGF seul
Scaffold Mise en forme du Technique Résultats Réf.
scaffold d’incorporation FC
Alginate/chitosane Lyophilisation Microsphéres Libération contrélée in vitro du (94)
IPLA VEGF avec une bio-activité
élevée.
Collagéne Eponge Chargement direct Régénération compléte de I'os  (95)
(HELISTAT®) par imprégnation chez les souris apres 3
semaines d’implantation.
Fibroine de Lyophilisation/ Chargement direct Libération contrélée in vitro (96)
soie/CaP/PLGA electrospinning dans les nano-fibres  jusqu’a 28 jours avec une bio-
activité élevée.
Gélatine/pectine/ Lyophilisation Chargement direct La libération in vitro de VEGF a  (100)
BCP par imprégnation éteé 2.5 fois plus rapide que celle
de BMP-2 pendant les 3
premiers jours. La régénération
osseuse a été réussi chez les
rats aprés 4 semaines.
Hydroxyapatite/ Lyophilisation Chargement direct « Burst » de libération initiale in  (97)
collagéne avant lyophilisation vitro pendant les 3 premiers
jours. Chezlesrats, ily a eu une
amélioration d’angiogenése et
d’'ostéogenese (comparée au
scaffold nu).
Hydroxyapatite- Lyophilisation Chargement direct Cinétique de libération plus (101)
collagéne avant lyophilisation élevée et plus rapide, atteignant
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un pic de libération au septieme

jour.

Double systéme : VEGF + FC

Scaffold

PPF/gélatine

Brushite — chitosane

Fibroine de
soie/CaP/PLGA

Mise en forme du

scaffold
Photocrosslinking/

Hydrogel

Lyophilisation

Lyophilisation/

electrospinning

Technique
d’incorporation FC
VEGF - Chargement
direct dans I'hydrogel
BMP-2 —

microsphéres

VEGEF - Microsphéres
PDGF - Chargement
direct

VEGF - Chargement
direct dans les nano-
fibres de fibroine
PDGF
direct dans les nano-
fibres de PLGA

-Chargement

Résultats

La libération des FC chez les
rats a démontré un « burst » de
libération de VEGF pendant 3
jours, et une libération
prolongée de BMP-2.
Libération contrélée in vivo de
deux FC localisée sur le site du
défaut osseux.

Libération contrélée in vitro de
deux FC jusqu’a 28 jours avec
une bio-activité élevée. Le
PDGF a

lentement que le VEGF.

été libéré plus

Réf.

(102)

(103)

(104)
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3. Conclusion

Le traitement de défauts osseux est devenu un probléme clinique et socio-économique
majeur. L'utilisation de greffes osseuses et substituts osseux n’est pas suffisant pour la
réussite du traitement. De plus, la vascularisation est essentielle pour la régénération compléte
du tissu osseux. L’ITO, une stratégie qui combine l'utilisation de scaffolds, cellules et
molécules bioactives, est donc pergue comme une alternative face aux greffes traditionnelles.
L’importance des différents composants de I'I'TO (tels que les scaffolds, les cellules et les
molécules bioactives) ont été discutés et mis en évidence. D’un autre coté, I''TO in situ semble

d’étre une alternative car elle n’utilise pas les cellules exogénes.

Les scaffolds sont une partie essentielle dans I'lTO. Le scaffold idéal aura des propriétés
essentielles comme la biocompatibilité, la biodégradabilité et la bio-activité, ainsi qu’'une
porosité interconnecté supérieure a 60%, des pores (entre 150 et 400 um) et des propriétés

mécaniques nécessaires pour une réponse cellulaire adaptée.

La fonctionnalisation des scaffolds avec des biomolécules est important pour favoriser
la réponse cellulaire, mais aussi pour attirer les cellules vers le site d’'implantation et favoriser
la prolifération cellulaire. Parmi la large gamme de biomolécules étudiées dans la littérature,
le VEGF est trés intéressant en raison de son activité angiogénique (développement de
vaisseaux sanguins) et son activité ostéogénique (recrutement d'ostéoblastes). Enfin, la
technique d’incorporation des biomolécules reste essentielle pour contréler la vitesse de
libération et la stabilité de la biomolécule. Ainsi, au regardant des résultats dans la littérature,
l'incorporation de biomolécules comme le VEGF par adsorption semble étre intéressante dans

un scaffold comme les hydrogels, répondant a de nombreux points du cahier des charges.
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Chapitre 3. Les hydrogels pour I'ingénierie tissulaire osseuse

Les hydrogels sont des biomatériaux de choix pour la réparation osseuse, hotamment
par I'approche de I'I'TO, grace a leurs caractéristiques uniques. En effet, ils peuvent étre
utilisés sous plusieurs formes en fonction des besoins cliniques, par exemple, pour le
remplissage de petits défauts (injectable) ou le comblement de défauts osseux larges

(éponges) en s’adaptant parfaitement a la forme du défaut (1951%),

Les hydrogels sont des réseaux tridimensionnels de chaines polyméres enchevétres
gonflés par I'eau. La tres forte teneur en eau (= 90%) des hydrogels permet le transport
efficace de l'oxygéne, des nutriments et des produits métabolisés. Malgré leur forte affinité
pour I'eau, ces réseaux tridimensionnels sont insolubles grace a des liaisons physiques et
chimiques formées entre les chaines de polymeére. Les hydrogels possédent des propriétés

viscoélastiques ajustables pour réduire au maximum lirritation des tissus environnants'%-""",

Les hydrogels sont aussi capables de mimer les caractéristiques structurelles,
mécaniques et chimiques de la MEC. Par conséquent, ils peuvent idéalement servir de

105,106,111.112) " ||s ont montré

supports aux cellules exogénes pour la régénération tissulaire!
également leur capacité a piéger des biomolécules et des principes actifs, et peuvent donc
agir comme veéhicules pour la libération de molécules (tels que des médicaments, des facteurs

de croissance (FCs), des cytokines, etc.)!'0>106:117),

1. Classification des hydrogels

Les hydrogels son classifiés selon différents critéres, i.e. la nature des polymeéres, le

type de réticulation, structure, etc., comme illustré dans le Tableau 9.

Tableau 9. Classification des hydrogels en fonction des différentes propriétés(107.109.111),

Classification Caractéristique

Nature des polyméres Naturels
Synthétiques
Hybrides ou Composites

Méthode de préparation | Homopolyméres
[Structure Copolyméres
Réseau interpénétrant

Charge ionique Anioniques
Cationiques
Non-ioniques
Méthode de réticulation | Chimiques
Physiques
Structures physiques Amorphes
Cristallines
Biodégradabilité Dégradable/Résorbable

Non dégradable
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Sensibilité aux stimuli Chimique : Biochimique : | Physique :
environnementaux . .
pH Antigénes Température
Glucose Enzymes Lumiere
Oxydation Ligands Force ionique
Rayonnement
électrique et
magnétique

Dans le cas de la classification des hydrogels selon la nature des polymeéres, nous allons
plus particulierement nous focaliser sur les hydrogels a base de polyméres naturels, lesquels

peuvent étre formés & partir de protéines et de polysaccharides!%%:108.110.112)

Les hydrogels a base de polyméres naturels sont particulierement avantageux pour I'l'T
et pour la délivrance de biomolécules de par leur biocompatibilité et dégradabilité. En effet, la
composition chimique des polyméres naturels s’approche de celle de la MEC et favorise

I'adhésion et la prolifération cellulaire, dont la régénération des tissus'%®

. De plus, ils sont
dégradés dans le corps humain par voie enzymatique et leurs produits de dégradation ne sont
pas toxiques pour les tissus environnants avec de faibles réponses inflammatoires'%1%, Par

conséquent, ils sont un bon choix pour offrir une intégrité structurelle aux tissus'°>1%8).

De nos jours, il existe de nombreux travaux dans la littérature sur la formation des
hydrogels & partir de protéines telles que la fibrine!"'*"¥ |a soie">'"® |e collagéne'"'"®) et
la gélatine!''®129)_ Bien que les protéines favorisent la signalisation cellulaire en raison de leur
interaction spécifique avec d’autres protéines ou ligands dans le corps'?"), leur inconvénient
majeur est la réponse immunologique qu'’ils provoquent!'®®. Cela est d( & I'origine humaine ou
animale des protéines, notamment le collagéne et la fibrine.

(122,123 (124,125)

Les polysaccharides tels que I'acide hyaluronique (HA) ) les alginates , la
cellulose!'%:127) et |e chitosane (CHT) sont également utilisés pour I'obtention d’hydrogels pour
PIT. Parmi eux, le CHT fait I'objet de nombreuses études en raison de ses propriétés
intéressantes. Ses caractéristiques, propriétés et formulation en tant qu’hydrogels seront

développées dans la section 3.

2. Formes des hydrogels

Les hydrogels peuvent étre utilisés sous différentes formes ou états physiques. Ci-
dessous nous allons décrire trois formes d’hydrogels : les hydrogels non-injectables, les
hydrogels injectables et les éponges (hydrogel macroporeux). Parmi eux, ces deux derniers
présentent des caractéres intéressants pour notre application et seront développés plus en

détail.
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2.1. Hydrogels non-injectables

Les hydrogels non-injectables ont des structures fortement réticulées par des liaisons
chimiques ou physiques et sont de nature « solide » a température ambiante. lls peuvent
gonfler dans l'eau, les solutions tamponnées et les fluides biologiques''?. Par exemple,
Zheng et al."?® ont développé des hydrogels hybrides d’acide polyacrylique/alginate /matrice
osseuse déminéralisée (PAA/Alg/DBM) obtenus a partir d’'une réticulation chimique en deux
étapes. Les résultats ont montré que 'hydrogel hybride « solide » possédait une résistance
mécanique élevée, un rapport de gonflement supérieur a 15 et un bonne cytocompatibilité vis-

)1%8). Cependant, I'application d’'un

a-vis la lignée cellulaire d'ostéosarcome humain (MG63
hydrogel « solide » dans I'lI'T semble étre limitée, en raison de sa structure mal appropriée pour

'ensemencement ou encapsulation des cellules.

2.2. Hydrogels injectables

Les hydrogels injectables sont basés sur un systéme « sol-gel » a partir d'un mélange
polymére. Ce mélange peut étre injecté en raison de sa viscosité suffisamment basse pour
passer a travers une aiguille qui deviendra un hydrogel pendant la transition de phase du sol
au gel®). Les hydrogels sont étroitement dépendants de ses propriétés viscoélastiques pour

étre injectables.

Les hydrogels injectables sont devenus trés intéressants pour I'I'TO en raison de leur
facilité de manipulation, leur capacité a remplir les défauts irréguliers, et surtout leur potentiel
a étre utilisés dans la chirurgie mini-invasive''23%13 De plus, ils peuvent étre utilisés en tant

s130132)  Pour la

que supports pour I'administration d’agents thérapeutiques et de cellule
reconstruction osseuse, différents polymeres naturels (comme le collagéne, la gélatine, le
CHT, l'alginate, I'acide hyaluronique et le fibrinogéne) et synthétiques (comme le polyéthyléne
glycol, le poly(N-isopropylacrylamide), et le copolymére Pluronic®) ont été utilisés pour
I'obtention d’hydrogels injectables!'®. Dans ce contexte, deux types d’hydrogels injectables
(selon le moment de gélification) ont été décrites!"3*1%) (Figure 15) : les hydrogels injectables

in situ et les hydrogels injectables préformés.
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Figure 15. Schéma illustrant les deux classes d’hydrogels injectables : hydrogels préformés et les
hydrogels in situ. lls peuvent servir comme support pour la délivrance des cellules, médicaments,
biomolécules et matériaux de remplissages (e.g. les CaP). Adapté de Sivashanmugam et al.{'30),

2.2.1. Hydrogels in situ et préformés

Les hydrogels in situ sont obtenus a partir de la transition sol-gel des précurseurs de
I'hydrogel dans conditions physiologiques. Ce type d’hydrogel peut étre formé par réticulation
chimique (par des agents réticulants, des agents photosensibles, par réactions polymeére-
polymeére, etc.) ou par réticulation physique (e.g. Réaction thermo sensitive des polymeéres,
réaction au pH, etc.)™®. Chichiricco et al.*® ont développé un hydrogel in situ & base
d'hydroxypropylméthylcellulose silanisée (Si-HPMC) et carboxyméthyle chitosane méthacrylé
(MA-CMCS) via la réticulation photochimique (120 s d’irradiation) pour la régénération guidée
de défauts parodontaux. Les résultats ont montré un bonne cytocompatibilité de I'hydrogel Si-
HPMC/ MA-CMCS vis-a-vis les fibroblastes murins!"*®. Néanmoins, un des inconvénients
majeurs des hydrogels in situ est sa progressive gélification sensible au temps. En
conséquence, la solution initiale (contenant les précurseurs) peut diffuser des composants
toxiques (dans le cas des agents réticulant, par exemple) dans les tissus environnants et

diminuer l'efficacité de la gélification('341%),

Les hydrogels injectables préformés sont obtenus a partir de la transition gel-sol—gel

a partir des hydrogels préformés dans une seringue par auto-assemblage des chaines

(135

polyméres via des liaisons faible'®®). Ces systémes comprennent les hydrogels réticulés par

assemblage peptidique et des protéines, par interactions ioniques entre deux polyméres
(complexes polyélectrolytes), par interactions électrostatiques entre systémes colloidaux et

g(134.135,137)

par la formation de structures supramoléculaire Il convient de signaler que la
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maijorité des hydrogels injectables préformés sont particulierement adaptés a I'encapsulation

et a la délivrance de cellules et/ou de principes actifs!13%138.139),

2.2.2. Caractéristiques rhéologiques des hydrogels
2.2.2.1. Notions fondamentales de rhéologie

La rhéologie étudie la déformation de la matiére, y compris son écoulement, sous une
contrainte appliquée. Le terme a été introduit en 1920 par Bingham, sur la base du mot grec

«panta rhei» qui signifie écoulement!™?).

Un modéle a deux plaques est utilisé pour définir les paramétres rhéologiques
nécessaires du comportement de I'écoulement comme est montré dans la Figure 16. Le
cisaillement appliqué a I'échantillon sera exprimé en termes de déformation (y), taux de

cisaillement (y°) et de contrainte de cisaillement (t)'*".

Figure 16. Modéle a deux plaques utilisé pour décrire le mouvement de cisaillement a l'aide des
paramétres comme la force (F) et la vitesse (V)!'41).

a) Viscosité

La viscosité (n) est une mesure directe de la capacité de I'hydrogel a résister a la

déformation en réponse & une contrainte**) défini comme suit :
T
n= /yo (1)
Soit T contrainte de cisaillement et y° taux de cisaillement*?,

La rhéologie permet d’étudier la viscosité des mélanges en mode rotation™"). La Figure
17 illustre les 3 principales rhéogrammes représentatifs des fluides newtoniennes (viscosité
est constante et indépendante de la contrainte et du temps) et non newtoniennes. C’est dernier
présent deux catégories de fluides : les rhéofluidifiantes (la viscosité diminue pour des taux de
cisaillement croissantes) et les rhéoépaississants (la viscosité augmente pour des vitesses de

cisaillement croissantes)'#"14%),
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Figure 17. Rhéogrammes des fluides (1) newtoniennes, (2) rhéofluidifiants et (3) rhéoépaississant('4",

b) Propriétés viscoélastiques

Deux paramétres importants existent permettant la caractérisation des matériaux
viscoélastiques, a savoir le module de stockage (G') et le module de perte (G"). Ceux-ci sont

dérivées du module de cisaillement complexe (G*) défini comme suit*? :

=T/ (2) G'=G*cosé (3) G" = G*siné 4)
Soit T contrainte de cisaillement, y déformation('*? .

Le G’, défini comme le composant élastique, est la mesure de I'énergie de déformation
stockée pour I'hydrogel lors du processus de cisaillement et décrit la force et le degré auquel

le gel agit comme un solide"4142),

Le G”, défini comme le composant visqueux, est la mesure de I'énergie de déformation
dépensée et perdue par I'hydrogel lors de I'application du cisaillement. Un G” élevé par rapport
a G’ décrit un matériau trés visqueux14%142),

Le tan O, défini comme le rapport G’/G’, exprime le bilan viscoélastique de
140,142,143)

I'hydrogel

Le mode oscillatoire est la méthode plus efficace pour mesurer les propriétés

1) et déterminer la gélification d’'un mélange par le point gel

viscoélastiques des hydrogels!
(G’ = G”). Les tests classiques sont le balayage d’amplitude, le balayage de fréquence, le
balaye au cours du temps et le balayage de température (pour les hydrogels

thermosensibles)'*?.

e Balayage d’amplitude de déformation (y): Ce test détermine la valeur de la
déformation a laquelle I'hydrogel est détruit hors de la région viscoélastique
(RVE)(141.144),

e Balayage de fréquence (v, w) : Ce test permet d’observer le spectre mécanique des
mélanges et de distinguer clairement les solutions (enchevétrés) et hydrogels

comme illustre la Figure 18.
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Figure 18. Spectres mécaniques caractéristiques de (A) une solution, (B) un hydrogel "faible"
(interactions physiques) et (C) un hydrogel "forte" (interactions covalentes)(43),

e Balayage au cours du temps : Ce test détermine la gélification d’'un mélange par
rapport au temps a une déformation et a une fréquence définies.
e Balayage de température : Ce test détermine la thermo gélification des mélanges, a

une déformation et a une fréquence définies.

2.2.2.2. Caractérisation rhéologique des hydrogels injectables

Les hydrogels injectables préformés doivent répondre a des exigences essentielles
comme posséder un caractére rhéofluidifiant et autoréparant!'**1%). Les hydrogels peuvent
étre injectés grace a leur caractére rhéofluidifiant, ou la viscosité de I'hydrogel diminue avec
'augmentation de la force de cisaillement. Une fois I'hydrogel au repos, il reprend son
caractére élastique (propriété appelé autoréparante)'®:134138146) Ce comportement est illustré

dans la Figure 19.

‘ ' Gel réparé ) - \
Hydrogel Gel a faible viscosité Réparation complete

Figure 19. Schéma de I'évolution de la structure du réseau polymeére pendant le cisaillement
(destruction du réseau) et le repos (réparation du réseau)('3%).

Les méthodes d'analyse rhéologique qui sont utilisées pour observer le caractére

injectable d’'un hydrogel seront décrite ci-dessous.

Le caractere rhéofluidifiant (shear-thinning) d’'un hydrogel est déterminé en appliquant
une rampe continue de cisaillement et en mesurant la diminution de la viscosité. La Figure
20A-C illustre les courbes représentatives des hydrogels rhéofluidifiantes : la viscosité du gel

diminue considérablement lorsque le taux de cisaillement augmente!'34147),
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Figure 20. Résultats des analyses rhéologiques pour (A et B) des hydrogels supramoléculaires a base
d’HA modifié avec B-cyclodextrine (CD-HA) et adamantane (Ad-HA) a une concentration de 5 et
7,5%1%4) et (C et D) des hydrogels & base d'un complexe d’auto-assemblage de gélatine contenant
différentes concentrations de nanosphéres de gélatine('#”). (A et C) Analyse en mode balayage du taux
de cisaillement et (B et D) Analyse de déformation cyclique, les régions ombrées sont a forte contrainte
et les régions non ombragées sont a faible contrainte.

Le caractere autoréparant (self-healing) est évalué a travers une analyse de
déformation cyclique. Pour ce faire, les hydrogels seront soumis a des cycles répétitifs de
contrainte faible et de contrainte élevé. La Figure 20B-D illustre le comportement
d’autoréparation des hydrogels : a forte contrainte le module G’ de I'hydrogel diminue et il
devient visqueux (région ombrée). Lorsque la contrainte cesse, les liaisons inter chaines se

rétablissent et 'hydrogel reprend son comportement élastique (G'>>G”)(134147),

En conclusion, un hydrogel injectable préformé montre un caractére viscoélastique

modulable en fonction de la force de cisaillement appliquée, dit phénoméne réversible.

2.2.3. Mesure de la force d'injection d'hydrogel

Lors de son application en clinique, I'hydrogel est injecté au moyen d’une seringue. La
force a appliquer sur le piston pour provoquer son écoulement a travers I'aiguille est donc un
critere essentiel & considérer®. L'injectabilité d’'un hydrogel est liée ses propriétés
viscoélastiques (G’ et G”), mais aussi aux facteurs tels que la concentration, la viscosité, le

processus de gélification et le taux de gélification'®3).

Une méthode typique de test d'injectabilité consiste a extruder I'hydrogel a travers une
seringue avec ou sans aiguille par application d'une force (dit force d’injection)*®. Un test de

résistance a la compression est utilisé pour mesurer la force d’injection (Figure 21A). La cellule
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de charge applique une force sur le piston d’'une seringue pour éjecter I'hydrogel a travers une
aiguille™). La force d'injection est fortement influencée par différents facteurs tels que la
vitesse d’enfoncement du piston, le débit, le diametre et longueur de la seringue et le calibre
et la longueur des aiguilles'**1491%9) pgr exemple, Chen et al."** ont trouvé que la réduction
du diamétre de l'aiguille (de 18G a 27G) a induit I'augmentation de la force d'injection pour
I'hydrogel supramoléculaire d’acide hyaluronique modifié avec R-cyclodextrine (CD-HA) ou
'adamantane (Ad-HA) (Figure 21B). Lima et al."* ont rapporté I'augmentation de la force
d’injection lors de 'augmentation de la vitesse d’enfoncement du piston (de 20 mm/min a 100

mm/min) pour un hydrogel a base de CHT/polyéthyléne glycol (PEG) (Figure 21C).
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Figure 21. (A) Schéma illustrant le montage pour mesurer la force d'injection avec une machine d'essai
mécanique. (B) Graphique montrant la force d'injection pour un hydrogel supramoléculaire d’'HA injecté
a partir d'une seringue de 1 mL avec différentes aiguilles de 18G, 25G et 27G & un débit de 2 mL/h('34),

(C) Graphique montrant la force d'injection pour un hydrogel de CHT/PEG injecté avec la méme aiguille
a différentes vitesses transversales('49),

L'étude de Cilurzo et al.!">" a défini qu'une force d'injection inférieure a 45 N représente
une injection facile pour le chirurgien®". Cependant I'injectabilité réelle peut varier par rapport

a l'ergonomie de la seringue qui peut affecter la force appliquée!®*.

2.3. Eponges (hydrogels macroporeux)

Les éponges sont des hydrogels macroporeux et présentent une architecture similaire a
celle de la MEC. La littérature rapporte beaucoup d’exemples dans lesquelles les éponges ont
été utilisées dans I'I'T pour la croissance du tissu héte, la régénération osseuse ou la
vascularisation d'un organe('®2'%®_ Différentes méthodes ont été rapportées pour la mise en
forme des éponges telles que [l'utilisation de gaz pour la génération des pores (« gas
foaming »), I'utilisation de solvants avec des agents porogénes (« solvent casting ») et la
(153-155)

lyophilisation Cette derniére méthode est la plus utilisée en raison de sa

simplicité(155-"%8),
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2.3.1. Formation d’éponges par lyophilisation
La lyophilisation des hydrogels conduit a la formation des structures poreuses
alvéolaires sous la forme de mousses ou d’éponges. Cette méthode consiste a éliminer I'eau

(sous la forme de cristaux) d’'un hydrogel congelé par sublimation de la glace (Figure 22).

Congélation Sublimation
- - iy
Moule/récipient - Hydrogel -' @ - )
Formation des cristaux Pores Eponge

Figure 22. Processus de fabrication d'éponge de CHT par lyophilisation('5?),
2.3.2. Propriétés des éponges formées par lyophilisation
2.3.2.1. Porosité

L’éponge formée par lyophilisation d’'un hydrogel présente une porosité allant jusqu'a

90% et présente des pores interconnectés!'®®). Cette structure poreuse interconnectée est un

g(160

bon support pour la culture des cellule ) et sa topographie de surface peut favoriser la

515

prolifération et la migration des cellules'®®). La porosité des éponges dépend généralement de

plusieurs facteurs en fonction de la composition de I'hydrogel (concentration du polymere,
degré de réticulation, efc.) et des conditions de congélation (température, gradient de

congélation, vitesse de congélation, etc.)"*"~"%9).

Par exemple, plus la température de
congélation est basse, plus la vitesse de congélation est rapide. Cela entraine la formation des
cristaux de glace dans un court période de temps pour se développer et donc la taille des

pores sera plus petite'>?).

EFG

Figure 23. Caractérisation de la porosité d’'une éponge de soie réticulé par la genipine et obtenue par
lyophilisation rapporté par Silva et al.('"®. (A) Images au MEB de la coupe transversale des éponges et
(B) reconstruction 3D des éponges par uCT, en vue de dessus, longitudinale (gauche) et latérale
(droite).

La porosité de I'éponge peut étre caractérisée en utilisant différentes techniques comme
la microscopie électronique a balayage (MEB) et la microtomographie par rayons X (uCT). Le
MEB permet I'observation de la surface de I'éponge avec une résolution de jusqu’a 1 um de
profondeur sur un champ d’observation relativement petit (Figure 23A). En revanche, le uCT

permet d’analyser des échantillons de différentes tailles et de visualiser la structure interne de
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'éponge en 3D par reconstruction d’images en 2D prises sous différents angles (Figure
23B)!"%4,

2.3.2.2. Propriétés mécaniques

Les éponges possédent des propriétés mécaniques supérieures a celles des hydrogels
injectables'®®. Les propriétés mécaniques des éponges sont évaluées par la mesure du
module de Young (E, résistance d’'un matériau élastique a la contrainte défini comme le rapport
de la contrainte de traction a la déformation), de la résistance a la traction, de la déformation

a la rupture et de la résistance a la compression‘'®").

Une autre propriété importante est la rigidité qui est définie comme la résistance a la
déformation lorsque le matériau est soumis a des contraintes mécaniques, elle est
habituellement définie comme la pente de la région linéaire de la courbe contrainte —
déformation des matériaux'®?.

Des techniques différentes sont fréquemment utilisées pour mesurer les propriétés
mécaniques comme les méthodes de traction, de compression, le test d'indentation, etc.'®".
Dans le cas d’étude préliminaire des propriétés mécaniques, nous allons nous focaliser

d’abord sur le test de compression.

rg g
% %
Figure 24. (A) Schéma illustrant le test de compression non confiné('®") et (B) Les courbes contrainte

— déformation en compression représentatives des éponges de CHT/alginate a différents ratios
rapportés par Felfel et al.(162),
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Le test de compression est effectué en utilisant une plaque soumise a une charge
spécifique pour induire une force de compression sur un échantillon déposé sur le plateau de
'appareil (Figure 24A). La force et le déplacement pour la compression de I'échantillon son
enregistrés par le logiciel pour créer une courbe de contrainte — déformation. La courbe
présentée dans la Figure 24B présente un profil typique d’'un matériaux polymére poreux, en
exposant 3 régions : (i) la région élastique linéaire entre 5 et 10% de déformation et (ii) une
région de plateau aux déformations élevées (jusqu’a 40%) et (iii) la région de densification a
une déformation trés élevée (au-dela de 45%)'%21%%) A partir de cette courbe, les valeurs de

module de compression et la résistance a la compression peuvent &tre obtenus!'Y.
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3. Hydrogels a base de chitosane
3.1. Le chitosane : définition, source et structure

Le chitosane (CHT) est un produit dérivé de la chitine, un élément structurel retrouvé
dans I'exosquelette des crustacés (comme la crevette, le crabe et le homard) et des insectes.
Il est aussi naturellement présent dans la paroi cellulaire des champignons('%+184-1%6) | g chitine
est le deuxiéme polymére naturel le plus abondant apreés la cellulose!'®”. L’obtention du CHT
peut se faire a partir de la desacétylation partielle de la chitine de fagon chimique ou

194.156.168) 'Cependant, le processus le plus utilisé est la désacétylation chimique

enzymatique'
en raison de ses faibles codts et de la facilité de production & I'échelle industrielle!'®®. Dans ce
cas, la chitine est traitée avec I'hnydroxyde de sodium concentré pendant une longue période
de temps afin d’éliminer le groupe acétyle et en laissant a sa place le groupe amine (-NH>).
Ce processus est souvent réalisé sous une atmosphére d’azote afin d’éviter des réactions

indésirables!6%:169)

Chimiquement, le CHT (Figure 25A) est un polysaccharide linéaire composé d’unités de
répétition D-glucosamine et de N-acétyl-D-glucosamine, reliées par des liaisons glycosidiques
de type B-(1-4)"%"170 Le degré de désacétylation (DD) qui représente la fraction de motifs
glucosamine est supérieure a 50% pour le CHT, et inférieure a 50% pour la chitine. La masse

molaire du CHT varie en fonction des paramétres de I'origine et du traitement (154164.168.170)

CHITINE (DD < 50%) A CHITOSANE (DD > 50%)
CH
CH, !
o
on HO O=<NH Désacétylation OH . o {NH |
G . N B
r (s
T o) (o) . o
O Ho 4 o y
Nz OH NH2 OH
bD 1-DD o 1 DD

Plusieurs structures

[

Perles Hydrogels Eponges

Films

Figure 25. Le chitosane (CHT): (A) Sa structure a partir de la désacétylation de la chitine et (B)
représentation schématique du CHT sous différentes structures(6%.171.172) .

3.2. Propriétés chimiques et biologiques du CHT

Le CHT possede des propriétés chimiques et biologiques particuliéres en raison de sa
structure chimique. Le CHT n’est soluble que dans les solutions ayant un pH égal ou inférieur

a 6,5. Lors de la solubilisation, les groupes amine libres (—NH2) sont protonés pour former des
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groupes ammonium (—NHs") et le CHT devient un polyélectrolyte cationique, ce qui est une
caractéristique unique pour les polysaccharides'®”1%8170 De plus, 'ensemble des fonctions
amines (—-NH2) et hydroxyles (-OH) permettent au CHT d’interagir avec d’autres polyméres et
molécules biologiques'®%1%4168) | es propriétés physicochimiques du CHT lui permettent d’étre
mis sous forme de microsphéres'®), d’hydrogels!'’*17%), de nanofibres""®, ou d’éponges!’’:17®

(Figure 25B).

Le CHT est un polymeére biodégradable dans le corps humain notamment par différentes

S(156,179

enzymes qui hydrolysent ses liaisons glycosidique ). Parmi elles, le lysozyme est la

T(156,179,180

principale enzyme qui dégrade le CH ) et il se trouve en abondance dans le corps

humain (1 — 14 pg/mL dans le sérum(®"). Le CHT est donc dégradé en oligosaccharides non-

toxiques qui sont ensuite assimilés ou éliminés via les voies métaboliques!'®®).

Comme illustré dans la Figure 26, la structure du CHT est trés proche de celle des
glycosaminoglycanes (GAG) de la MEC'® et donc posséde diverses activités biologiques.
Les GAGs sont présents dans le cartilage, I'os et le derme, et comprennent ’héparane sulfate,

le dermatane-sulfate, le kératane-sulfate, I'acide hyaluronique (HA) et la chondroitine

sulfate“83'184).
A B
OH
4 o= o
-x.O —— [}. HO~T— .-l‘h--D'..
H'GL__;;'-.__. O \——__“x ol
OH ! ¥ NH!
'y ] - o]
W\ W,
0 0
Acide hyaluronique Chondroitine sulfate

Figure 26. Exemples de GAG: structure de (A) l'acide hyluronique (HA) et (B) du chondroitine
sulfate('84),

Par ailleurs, la nature cationique du CHT Ilui confére des propriétés biologiques

(18%) ot antimicrobiennes'®). De plus, le CHT

particulieres comme des propriétés hémostatiques
est un polymeéere biocompatible qui favorise I'adhésion et la prolifération des cellules
ostéoblastes et des cellules mésenchymateuses, la formation d'une matrice osseuse

154,164,170,187

minéralisée in vitro et la production de collagéne' ). Par conséquent, le CHT est un

biomatériau de choix pour étre utilisé en tant que support a la croissance et a la régénération

de tissus osseux!"®¥.

3.3. Influence du DD et de la masse molaire dans les propriétés du CHT

En raison de la trés grande diversité de sources, des voies d’obtention et des
caractéristiques macromoléculaires, chaque lot de CHT présente des propriétés différentes.

Ainsi, le degré de désacétylation (DD) et la masse molaire sont les paramétres les plus
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importants du CHT et ont une forte influence sur ses propriétés physico-chimiques, sa
cristallinité, sa solubilité, et sa dégradation, mais aussi sur sa biocompatibilité!'7*182188) En
conséquence, il faut prendre en compte ces deux parameétres dans le choix du CHT pour la

fabrication d’un scaffold pour I'lT.

La solubilité du CHT sera plus importante si le DD est plus élevé di a la protonation des
groupes amines (—NH2). Avec un DD plus faible, le CHT devient insoluble d{ aux liaisons
hydrogénes entre les fonctions hydroxyles, amides, et éthers de la chaine polymére. D’autre
part, si la masse molaire est élevée, le CHT va se solubiliser plus lentement, en raison de sa

haute viscosité('89),

Les scaffolds a base de CHT ayant un DD plus élevé ont montré des propriétés
biologiques plus intéressantes concernant la prolifération et 'adhésion cellulaire. Par exemple,
les films de CHT avec un DD élevé ont démontré une augmentation de I'adhésion cellulaire
de kératinocytes et fibroblastes'®?). Cette tendance a également été démontrée dans des
éponges de CHT avec un DD supérieur a 85% ou la prolifération de fibroblastes a été

améliorée"®".

La dégradation du CHT dépend de sa cristallinité, de son DD et de sa masse molaire.
Avec un DD élevé, le CHT devient plus cristallin, et donc la propriété de gonflement est

(182,192-194) Drautre part, le CHT avec un DD plus faible montre une structure amorphe

diminuée
laquelle a une plus grande capacité de gonflement (absorption d’eau). Ce phénoméne favorise
la pénétration des enzymes et donc une dégradation plus rapide('®%192-1%%)Seda Tigli et al.("®"
ont démontré que les éponges a base de CHT avec un DD supérieur a 85% montrent une
dégradation plus lente en comparaison aux éponges de CHT d’'un DD plus faible!"". En
revanche, une masse molaire élevée du CHT entraine un taux de gonflement plus faible ce

qui ralentit la dégradation('"9%),

Le CHT présente aussi une activité immunostimulatrice sur les cellules immunitaires
pour la libération des biomolécules (e.g. cytokines, FC, etc.) pro et antiinflammatoires ; ce qui
montre un impact significatif sur I'application des biomatériaux a base de CHT. Ainsi, un DD
élevé induit une réponse inflammatoire négligeable en raison de son faible taux de
dégradation, tandis qu’'un CHT de DD faible peut favoriser une réponse inflammatoire forte a

cause de sa dégradation plus rapide('%).

Toutes les variabilités mentionnées ci-dessus soulignent qu'il est impératif de
caractériser complétement (surtout le DD et la masse molaire) le CHT destiné a étre utilisé
dans des études biologiques. Au regard des résultats dans la littérature, le CHT a utiliser

devrait avoir un DD supérieur a 85% et une masse molaire moyenne.
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3.4. Formation d’hydrogels a base de CHT

Les hydrogels a base de CHT peuvent étre classifiés selon la méthode de réticulation,
c.a.d. les hydrogels chimiques, formés a partir des liaisons covalentes et irréversibles ; et les
hydrogels physiques, formés a partir des liaisons faibles et réversibles. Ces deux types

d’hydrogels seront développés ci-dessous en se focalisant plus sur les hydrogels physiques.

3.4.1. Les hydrogels chimiques du CHT

L’obtention des hydrogels chimiques du CHT est basée sur I'implication des groupes
amine (—-NH.) et hydroxyles (~OH) en formant différentes liaisons amide et/ou ester!'%¢'"9),
Selon Bhattarai et al."%), les hydrogels chimiques de CHT peuvent étre obtenus par 4 voies :
(1) en utilisant les agents réticulants, tels que glutaraldéhyde'®®, le formaldéhyde!"®” et la
génipine!'® : (2) par réactions polymére-polymére entre des groupes fonctionnels activés, e.g.
la formation d’une base de Schiff"® et 'addition de Michael®® ; (3) en utilisant des agents

photosensibles et (4) par réactions catalysées par des enzymes comme la peroxydase®").

Réactions polymeére-polymére

- —— ——— -

/z \\ ,/ o
’ N /OO0 0OQON
1 OOC00 Y g
1 ] L & }) \
\ 1 \ |
L 0d000, N\ &L '
N ’ OO0
N /’ N v,
\\___’/ \s__.’/
Basede Schiff Addition de Michael

Agent réticulant,
i.e. genipine

Photo Réticulation
polymérisation enzymatique

Figure 27. Schema illustrant les 4 voies de réticulation chimique du CHT. Adapté de Bhattarai et al.(1%)
et Flégeau et al.(5%),

Bien que les hydrogels chimiques aient une meilleure stabilité et résistance mécanique,
et une réticulation controlée®, ils montrent des inconvénients. D’'un cété, les agents
réticulants peuvent apporter une certaine toxicité a I’hydrogel, surtout s’il y a des résidus qui
n'ont pas réagi avec le CHT("*¢292  Concernant les autres voies, le CHT doit subir des

modifications chimiques supplémentaires et des étapes de purification!'?®.

3.4.2. Les hydrogels physiques du CHT

Pour les hydrogels physiques du CHT, 'absence d’agents réticulants dans la formation

de I'hydrogels leur assure une meilleure cytocompatibilité*?. Par la suite, les principaux
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mécanismes de formation des hydrogels physiques seront discutés ci-dessous (Figure 28),
avec une préférence pour I'approche de complexes polyélectrolytes (PEC) en raison de leurs

propriétés physicochimiques et biologiques intéressantes.

A ) Polymére B C

}F f A
Chitosane 7t \

Liaison hydrogéne Molécules Chitosane Polyélectrolyte \
ou association Chitosane anioniaues anionique Chitosane
hydrophobe

Figure 28. Représentation schématique des stratégies de réticulation physique du CHT. (A)
Réticulation par interactions hydrophobes, (B) Formation de structures supramoléculaires (C)
Réticulation ionique par molécules anioniques et (D) formation d’'un complexe polyélectrolytes. Adapté
de Pella et al.?%) et Racine et al.(1%9),

34.2.1. Réticulation via des liaisons hydrophobes

Il est possible de former un hydrogel de CHT sans aucun additif. Pour cela, la solution
de CHT doit étre neutralisée, afin de diminuer la densité de charges, donc de réduire les
phénoménes de répulsion électrostatique intra-chaines, et de permettre I'association des
chaines via des interactions hydrophobes, des liaisons hydrogénes et la formation de clusters
formés de cristallites de CHT('5¢:1%9179) Montembault et al.®®» ont décrit la gélification d’'une
solution de CHT en milieu hydro-alcoolique. Une solution aqueuse de CHT a été mise en
contact avec un volume équivalent de 1,2-propanediol, la solution commence a s’évaporer et
la constante diélectrique est réduite favorisant ainsi les interactions hydrophobes et les liaisons
hydrogéne®®). Cette approche a été appliquée pour I'élaboration de vaisseaux vasculaires?*®
avec des résultats encourageants. Aussel et al.?° ont ainsi démontré la formation de tubes a
partir d’'une solution hydro-alcoolique de CHT a des concentrations de 5% et 10% avec une

résistance mécanique permettant de résister aux contraintes physiologiques®®.

Figure 29. Production de tubes d'hydrogels physiques a partir d'une solution hydro-alcoolique du CHT
developpé par Aussel et al.?%). Aspect macroscopique des tubes de chitosane a la concentration de
(a) 5% et (b) 10%.
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D’autres méthodes rapportées pour la formation d’hydrogels de CHT comprennent la
mise en contact d’une solution de CHT avec 'ammoniac gazeux®® ou avec une solution de
NaOH®"). Bien que ces techniques démontrent plusieurs avantages pour leur utilisation
biomédicale, la biocompatibilité du matériau finale est fortement dépendant du processus de

ringage pour enlever les traces d’ammoniaque.

34.2.2. Réticulation par interactions supramoléculaires

Une autre stratégie est la formation de structures supramoléculaires a partir des
interactions « héte-invitée » (complexe d’inclusion), en utilisant les cyclodextrines (CDs)
comme molécules « hotes ». Ce type d’hydrogels est intéressant car ils sont injectables!".
Auzély-Velty et Rinaudo®® ont décrit pour la premiére fois la formation des hydrogels
supramoléculaires de CHT. Les molécules de B-cyclodextrine (héte) et d’'adamantane (invitée)
ont été respectivement greffés tout au long de la chaine du CHT (Figure 30A). Pour la
formation de I'hydrogel, deux solutions séparées du CHT (avec chaque greffage) ont été
mélangées, et un hydrogel a été formé instantanément (Figure 30B)?°®). Un inconvénient de
cette technique est I'étape supplémentaire dont la modification préalable du CHT pour parvenir

a former des réseaux supramoléculaires.

A ‘.f-o; 38;;2\} B J/& Q/';/ _
CS-AD R=H, COCH;r_\_J‘ CS-CD R =H, COCH, :;2%\ L_j‘\ /X‘ﬁ/f
' N " £
i oy DT e

/

Figure 30. (A) Structure de CHT modifiée avec la cyclodextrine (CD) et 'adamantane (AD). (B)
Représentation schématique de brins a double chaine reliés par quatre points de jonction constituant
un réseau réversible « héte — invitée » a partir des dérivés de CS(159),

34.2.3. Réticulation ionique

Le caractére cationique du CHT lui permet de former des hydrogels par l'interaction
ionique avec les molécules anioniques tels que les ions phosphates, sulfates et citrates, ainsi

(159179) Dans le groupe de citrates,

qu’avec les ions métalliques comme le Mo(VI), Pt(ll) et Pd(lI)
I'acide citrique a été utilisé en tant qu’agent réticulant avec le CHT®%°21% pParmi les agents
réticulants phosphatés, les plus répandus sont le B-glycérophosphate (thermo-sensitif) et le
trypolyphosphate (TPP). A titre d’exemple, Sacco et al.®'V ont montré la formation des
hydrogels macroscopiques et homogenes en utilisant CHT et TPP dans un systéme a dialyse

(Figure 31)@",
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Figure 31. Montage expérimental pour développer des hydrogels homogénes CHT — TPP en utilisant
la technique de dialyse étudié par Sacco et al.?'). (A) La solution de CHT est placée dans une
memebrane semipermeable en contact avec une solution de TPP sous conditions d'agitation. Pendant
la dialyse, les ions TPP diffusent a travers les membranes et (B) aprés 24 h, la solution visqueuse s'est
transformée en un hydrogel homogéne par gélification ionotrope.

La formation d’hydrogels par réticulation ionique est dépendante de plusieurs facteurs
comme la densité de charge et la taille des agents anioniques, mais aussi de la concentration
du CHT et de sa charge cationique dépendant de son DD et du pH'®. De méme, les
interactions ioniques fortes ont permis de conférer a I'hydrogel une stabilité en milieu

physiologique'®?.

34.24. Hydrogels a base de complexes polyélectrolytes

Le complexe polyélectrolyte (PEC) est formé a partir du mélange en solution de deux
polyélectrolytes (polymeéres ioniques) de charges opposées (polyanion et polycation) (Figure
28D). Un PEC est obtenu grace aux interactions électrostatiques (réversibles) entre les
polyélectrolytes, ainsi qu’aux liaisons hydrogénes et hydrophobes®'22'Y Meka et al. (212)
propose deux types de modéles structuraux de PEC : le modéle non stcechiométrique soluble
dans I'eau (rapport de groupes fonctionnels cationiques / anioniques est <1 ou >1) et le modéle
stoechiométrique insoluble (mélange de PE en rapport 1:1 avec des groupes ioniques
forts)?'?. Le dernier est sous-classé en structures semblables a une échelle (chaines
polyméres ordonnées) et « scrambled-eggs » (chaines polyméres désorganisées)(Figure
32)(212,215).

Figure 32. Modeles structuraux du complexe polyélectrolyte (PEC). (A) Complexes non
stoechiométriques, (B) Complexes stoechiométriques : modéle en échelle et (C) complexes
stoechiométriques : modéle « scrambled-eggs ». Adapté de Meka et al. ?'2).
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213

Les hydrogels obtenus par formation de PEC sont cytocompatibles?'® et présentent des

caractéristiques de gonflement intéressantes®'¥

. La stabilité¢ du PEC est contrélée par
différents paramétres liés aux polymeéres tels que la masse molaire, la concentration, la densité
de charge et le rapport de charge ; ainsi que par des paramétres physicochimiques notamment

les propriétés du solvant (polarité), la température et le pH#°223),

En raison du caractére cationique du CHT en solution, il est capable de former des PEC
avec différents polyméres anioniques, naturels ou synthétiques®®®22')_ Parmi eux, la formation
de PEC avec des polyélectrolytes naturels ont attiré notre attention pour leur utilisation en tant
que systémes d’administration de principes actifs et comme scaffolds pour 'I'TO®324) | e
Tableau 10 présente des exemples d’hydrogels formés a partir du PEC entre le CHT et les

polyméres anioniques naturels.

Tableau 10. Hydrogels a base de PEC du CHT et polymeéres naturels anioniques.

Polyélectrolyte
Polyélectrolyte anionique Réf.
cationique
Gélatine (216)
Polyglutamate (217,218)
Alginates (219-221)
Acide hyaluronique (222,223)
Chitosane (CHT) Carboxymeéthylcellulose (224)
Pectine (225,226)
Gomme de gellane (227)
Carraghénane (228,229)
Xanthane (230,231)

3.5. Formation de complexes polyélectrolytes a base de CHT et de polymeéres de
cyclodextrine anioniques

3.5.1. Les cyclodextrines

Les cyclodextrines (CD) sont des oligosaccharides synthétiques cycliques constitués
des unités anhydroglucopyranoses liées par des liaisons a-1,4 glycosidiques, obtenues a partir
de la dégradation enzymatique de I'amidon. Les a-, 3-, et y-CD sont les cyclodextrines les plus
courantes, composées de 6, 7, et 8 unités de glucose, respectivement®?23® |es CDs
appartiennent a la famille des molécules cages car leur structure se compose d'une cavité
hydrophobe (Figure 33B) qui peut piéger ou encapsuler des molécules et principes actifs. Les
propriétés d'encapsulation conduisent donc a la formation d’'un complexe d’inclusion « hbte-
invitée »?*). Les CD sont notamment utilisées dans le domaine pharmaceutique pour
améliorer la biodisponibilité des principes actifs, vectoriser des médicaments et prolonger leur

libération@®*,
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Figure 33. Représentation schématique de la B-CD. (A) La structure chimique de la B-CD et (B)
I'architecture de la B-CD sous la forme de « tore » ayant une cavité hydrophobe qui peux former des

complexes d'inclusion. Adapté de Crini(23%),

Afin d’obtenir des propriétés spécifiques, les CDs sont modifiés chimiquement de par

ses groupes hydroxyles avec différents motifs, et celles-ci sont appelées CD dérivées. Par

exemple, 'hydroxypropyl-B-CD (HPBCD) présente une solubilité dans I'eau supérieure a celle
de la B-CD native (1,8 g/100 mL & 20°C)®*®. La Figure 34 montre les CD dérivées les plus

représentatifs.

CHzDH

Z_E\ ]% Randomly methylated-pB-cyclodextrn (EMBCD) -CGHg or -H

2-Hydrowypropy-B-oyclodesxtnn (HEBCD) -CHaCHOHCHg or -H
/& Sulphobutylether-B-cyclodesxtrin (SBERCD) -(CHg)4S05MNa or -H
ROCH: cof Glucosyl-f-oyclodextrin (54 pC0) -glucosyl or -H
or DH RO “A/Q Maltosyl-B-cyclodextnn (G2 pCO) -maktosyl or -H

CHEOR 0 CH:OR

Figure 34. La B-cyclodextrine et de ses dérivés relevant du domaine pharmaceutique. Adapté de Davis

et Brewster(23%),

3.5.2. Les polymeéres de cyclodextrine

Les polyméres de cyclodextrine sont des structures comprises de molécules de CDs qui

sont liées de maniére covalente dans la chaine principale ou conjuguées en tant que groupes

latérales des polyméres®?. Les polyméres de cyclodextrines présentent trois types de

structures®®): les polyrotaxanes, les polyméres linéaires et les polyméres réticulés (Figure

35).
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Figure 35. Schéma illustrant les différents réseaux de polymeéres de CD. (A) Les polyméres linéaires,

(B) les polymeéres réticulés et (C) les polyrotaxanes. Adapte de Zhang et Ma®®3? et de Folch-Cano et
al.237),

Les polyméres de cyclodextrine réticulés sont obtenus a partir de la réaction entre le CD
et des agents réticulants comme les dialdéhydes, les diisocyanates et I'épichlorhydrine®®).
Egalement, il est possible d’obtenir des polyméres de cyclodextrines ioniques (cationiques ou
anioniques). Un exemple de polymeére cationique, est le polymére de cyclodextrine obtenu
avec I'épichlorhydrine en présence d’un agent substituant comme le chlorure de choline®®® ou

le chlorure de glycidyltrimétylammonium (GTMAC)#9).

Nous nous sommes plus
particulierement intéressés aux polymeéres de cyclodextrine anioniques afin de les utiliser avec

le CHT (polymere cationique) dans la formation de PEC.

3.5.3. Hydrogels injectables a base de polymeéres de cyclodextrines

Parmi les applications des polymeéeres de cyclodextrines, ils peuvent former des

hydrogels injectables comme a été décrit par Simoes et al.®*?)

. Dans leur travail, ils ont
rapporté la formation d’'un hydrogel « seringeable » fait a partir de pseudo-polyrotaxanes a
base de PEO-PPO et de cyclodextrines. Les CD s’enfilent sur les chaines latérales de
copolymeres pour créer de polypseudorotaxanes, puis ceux-ci forment un hydrogel via un
auto-assemblage (Figure 36). Les chaines de I'’hydrogel peuvent étre dissociées sur certaines
contraintes et elles peuvent se réformer, présentant une thixotropie qui permet I'écoulement a

travers la seringue et la récupération du gel dans le site d'implantation*?).
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Figure 36. Hydrogel injectable a base de pseudo-polyrotaxane rapporté par Simoes et al.?40). (A)
Schéma de la stratégie utilisé et (B) lllustration de I'hydrogel de cyclodextrine auto-assemblé.

3.5.4. Le polymeére de cyclodextrine réticulé par I'acide citrique

Le polymere de cyclodextrine anionique (PCD) utilisé pour nos travaux de thése a été
développé par Martel et al.**" au sein du laboratoire UMET & I'Université de Lille. Ce polymére
est obtenu a partir d’'une réaction de polymérisation entre I'acide citrique (agent de réticulation)
et la B-CD (Figure 37). Lors du processus, le mécanisme de polyestérification a lieu entre les
groupes hydroxyles de la CD et les groupes carboxyliques de I'acide citrique, qui produisent
finalement le PCD avec un caractére anionique. A partir de cette réaction, le PCD soluble dans
l'eau (PCDs) et le PCD insoluble dans l'eau (PCDi) sont obtenus en fonction du degré
d’avancement de la réaction de polymérisation®"). Le PCDs montre une structure moléculaire
hyperbranchée qui est hautement soluble dans I'eau et une masse molaire entre 5 000 et
30 000 g/mol selon le temps de polymérisation. Le PCDi est isolé pour des temps de
polymérisation supérieures et présente une structure réticulé, insoluble mais qui présente des

(241,242

taux de gonflement dans I'eau d’environ 200% ). Le PCDs et le PCDi présentent un taux

de fonctions carboxylate d’environ 4 mmol/g.
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Figure 37. Réaction de polymérisation entre I'acide citrique et le CDs afin d’obtenir le PCD anionique.
3.5.5. Systémes de CHT-PCD - Travaux antérieurs du laboratoire

Notre équipe a développé plusieurs applications basées sur les mélanges CHT-PCDs
comme illustré dans la Figure 38. La premiére approche concerne la formation des
revétements multicouches par la technique « layer-by-layer » (LbL) (Figure 38A). Dans un
premier temps, le revétement LbL a été déposé sur des textiles pour la libération de principes

actifs. Martin et al.?*®

ont recouvert un support textile en polyéthyléne téréphtalate (PET) avec
20 couches de deux polyélectrolytes CHT-PCDs et a révélé leur potentiel pour la délivrance
de médicaments en utilisant une molécule modéle, comme |'acide 4-tert-butylbenzoic
(TBBA)®*) ou le bleu de méthyléne®*¥. Cette technique a été utilisée pour une application

 (245)

dans les pansements. Mogrovejo-Valdivia et al.“™ ont montré que le revétement multicouches

CHT-PCDs limitait la diffusion de I'argent sans perdre son effet antibactérien®*®. D’un autre

coté, Junthip et al.?4®)

ont formé un assemblage LbL a base de PCD anionique et cationique
(fonctionnalisé par des groupes ammonium)®®), Pérez-Anes et al.**”) ont modifié une surface
métallique en titane par un assemblage LbL de 30 couches de CHT-PCDs pour la libération

prolongée de gentamicine®").
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Figure 38. Schéme illustrant les systemes CHT-PCDs étudiés au sein du laboratoire. (A) Systéeme
multicouches, (B) Nanofibres et (C) Hydrogels et éponges.

La deuxiéme approche a été la formation de nanofibres électrofilées de CHT-PCDs
(Figure 38B). Ouerghemmi et al.""® ont élaboré des nanofibres monolithiques et « core-shell »
par electrospinning a base du mélange CHT-PCD pour la libération prolongée de

(176

triclosane'"®). Actuellement, ces nanofibres sont étudiés dans un projet de thése pour former

des revétements sur stents pour la libération prolongée de simvastatine.

Plus récemment, la formation d’hydrogels et d’éponges (Figure 38C) a été étudié dans
le travail de thése de Dr. Claudia Flores®®. Son étude a été basée sur la formation d’hydrogel
physique en évaluant les processus de préparation, la granulométrie des composants (c.a.d.
le CHT etle PCDs) et les ratios CHT:PCDs a utiliser. Une étape importante dans cette stratégie
a été le mélange des composants a sec par cobroyage avant la formation d’'un hydrogel. Les
éponges obtenues ont été imprégnées de ciprofloxacine pour une libération locale. Ce
nouveau matériau a le potentiel d’étre utilisé dans différentes applications médicales telles que
le traitement des plaies®*® ou la régénération osseuse. Il convient de souligner que toutes les
études précédentes sur le complexe CHT-PCD ont été réalisées uniquement avec un PCD

soluble (PCDs). Notre travail va consister a poursuivre et approfondir ces travaux.

3.6. Applications des hydrogels de CHT pour I'ingénierie tissulaire

Dans la littérature, il existe de nombreuses études sur I'utilisation du CHT en tant que
scaffold pour I'IT. Différents travaux seront discutés en se focalisant sur les hydrogels

injectables et les éponges a base de CHT.

Les hydrogels multi-membranes (structure semblable a I'oignon) de CHT ont été étudiés

dans la littérature pour leur utilisation dans le domaine biomédical. A titre d’exemple,

82



Etude bibliographique

Ladet et al.?*®) ont évalué la bio-activité des hydrogels multi-membranes de CHT obtenus par
une solution hydro-alcoolique (sans utilisation d’'un agent réticulant externe). Les hydrogels
multi-membrane ont été ensemencées avec des chondrocytes de lapin pendant 45 jours. Les
résultats ont démontré que les chondrocytes ont proliféré, maintenu leur phénotype et produit
des protéines matricielles comme le collagéne type Il. Enfin, cet hydrogel était capable d’agir

comme un bioréacteur pour les chondrocytes®*9),

200 ont évalué la faisabilité de fabriquer des hydrogels de CHT

Nie et al.
« hiérarchiques » et sous différentes formes. lls ont donc préparé les hydrogels multi-
membranes de CHT (Figure 39) par coagulation dans un bain de NaOH. lls ont obtenu 2 types
d’hydrogels : un préparé par un moule a ouverture unique (Figure 39A) et I'autre par un moule
cylindrique (Figure 39B). Les résultats obtenus ont révélé que l'orientation de chaque
membrane a un impact sur les propriétés mécaniques de I'hydrogel. Par conséquent, le sens
d’'orientation dans les hydrogels « hiérarchiques » joue un réle trés important dans la

conception et I'application de I'hydrogel, e.g. dans la migration cellulaire®>?.

R rr——

Figure 39. Hydrogels multi-membranes a base de CHT rapportés par Nie et al.?%0) (A) Coupe
longitudinale de I'hydrogel préparé par un moule a ouverture unique et (B) I'hydrogel préparé par un
moule cylindrique, vue d'ensemble et coupe transversale.

Dans le cas des hydrogels injectables de CHT, I'exemple le plus représentatif est
'hydrogel CHT/B—glycérophosphate qui a été rapporté pour la premiére fois par
Chenite et al.®®". |l s’agit d’'un hydrogel thermosensible qui gélifie & une température de 37°C.
Naderi et al.®*? ont développé un hydrogel injectable thermosensible & base de CHT, B—
glycérophosphate et hydroxyéthylcellulose. Dans cette recherche, les cellules souches
mésenchymateuses (CSM) ont été encapsulées a l'intérieur de I'’hydrogel, et une excellente
survie cellulaire et prolifération ont été observées. De plus, la délivrance d’insuline
recombinante a été étudiée pour une période de 8 jours. Un autre exemple concerne un
hydrogel de CHT réticulé chimiquement avec la genipine. Moura et al.**® ont démontré la
gélification in situ d’'un mélange de CHT et de genipine. L’injection in vivo a montré une
gélification rapide in situ et I'hydrogel formé restait en place pendant au moins une

(253

semaine®®). Liu et Yao ont développé un systéme d’auto-assemblage supramoléculaire en

utilisant le copolymére Pluronic® et le CHT pour d’abord former des micelles, I'ajout de a-CD
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au mélange permet la formation d’'un hydrogel supramoléculaires injectables a température
ambiante®®).

Dans le domaine de I'I'TO, les hydrogels injectables du CHT ont été évalués dans

différentes recherches pour combler les défauts osseux qui ne nécessitent pas une résistance

33,112,132,255)

mécanique élevée! lIs sont également utilisés pour renforcer le tissu osseux

lésé®?). Les hydrogels injectables de CHT sont aussi utilisés avec des biocéramiques
(hydrogel composites) pour améliorer leur résistance mécanique et leur bio-activité.
Morais et al.**® ont comparé différentes formulations d’hydrogels d’alginate, de CHT et d’acide
hyaluronique en ajoutant I'hydroxyapatite renforcée avec un bioverre au phosphate (GR-HAp)

(Figure 40). lls ont démontré que tous les hydrogels avaient un caractére rhéofluidifiant et des

)(256)

forces d’extrusion faibles (facile a gérer pour le clinicien

Figure 40. Aspect macroscopique des trois hydrogels développés par Morais et al.?%) : (A) hydrogel
d’alginate ; (B) hydrogel d’alginate/CHT; (C) hydrogel d’alginate/acide hyaluronique et (D) hydrogel
alginate/GR-HAp.

Ressler et al.?®") ont développé un hydrogel injectable sensible au pH de CHT/HAp a
partir d’'un procédé de précipitation humide in situ suivi d’une réticulation physique a 37°C avec
le bicarbonate de sodium. lls ont démontré que I'hydrogel injectable CHT/HAp a permis la
prolifération et la différenciation ostéogénique des CSM aprés 14 jours de culture®®”),

En raison de leurs propriétés, les éponges de CHT peuvent étre utilisés pour I'I'TO en
tant que matériau de comblement osseux avec en plus leur capacité a accueillir des cellules.
Seol et al.**® ont étudié la régénération osseuse in vitro en utilisant des éponges de CHT a
3% réticulées par le TPP. Les cellules primaires d’ostéoblastes de souris ont été ensemencées
a l'intérieur de I'éponge de CHT, elles ont proliféré et formé des dépbts de calcium pendant
les 56 jours de culture. Cette étude a démontré que les éponges de CHT favorisent la
prolifération et la différentiation des cellules ostéoblastiques®®.
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Les éponges servent aussi de réservoir de principes actifs, tels que les FCs ou les petites
molécules, pour une libération contrdlée. De la Riva et al.® ont développé une éponge de
CHT/Alginate/PLA-H pour la libération de VEGF, ou le FC a été incorporé dans des
microsphéres lors de la préparation du scaffold. La libération du VEGF a été observée pendant

5 semaines®¥,

Afin d’augmenter la propriété ostéoconductive du CHT et d’améliorer ses propriétés
mécaniques, les éponges composites peuvent étre également congues en ajoutant des

pl1702%9)  Ces deux composants ont été utilisés ensemble dans

biocéramiques tels que I'HA
plusieurs études ou il a été démontré que I'ajout de I'HAp modifie les propriétés de gonflement,
augmente les propriétés mécaniques et réduit la vitesse de dégradation®®2 A titre
d’exemple, Lee et al.**? ont comparé les propriétés des éponges de CHT avec la micro-HAp
et la nano-HAp dans une étude in vivo. Les deux scaffolds étaient cytocompatibles et
montraient une microstructure poreuse (Figure 41). Les résultats obtenus aprés 2 semaines
d’'implantation chez les lapins ont révélé que les éponges CHT/nano-HAp étaient meilleures

comparées a celles contenant la micro-HAp(#?),

SDEC

Figure 41. Images MEB des éponges CHT/micro-HAp (A et B) et des éponges CHT/nano-HAp (C et
D) obtenues par Lee et al.%52),
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4. Conclusion

Les hydrogels sont des biomatériaux adaptés pour I'l'TO en raison de leur ressemblance
avec la MEC et de leur capacité a piéger des principes actifs tels que les petites molécules ou
les FC, mais aussi des cellules. En plus, les hydrogels peuvent étre utilisés sous différentes
formes physiques. Ainsi, les hydrogels injectables et les éponges (hydrogels macroporeuses)
nous ont particulierement intéressés en raison de leur potentiel en chirurgie mini-invasive et
comme comblement osseux. Ces deux types d’hydrogels sont soumis a des critéres
spécifiques comme les propriétés rhéofluidifiantes et autoréparantes pour I'hydrogel
injectable ; et 'obtention de scaffolds poreux interconnectés avec des propriétés mécaniques

appropriées, pour I'éponge.

Parmi la large gamme de polyméres naturels utilisés pour élaborer des hydrogels ou des
éponges, le CHT présente des propriétés chimiques et biologiques intéressantes. Ce
polysaccharide naturel cationique est capable de former des hydrogels physiques en évitant
l'utilisation d’agents réticulants cytotoxiques, en comparaison aux hydrogels chimiques.
Particulierement, la formation d’hydrogels a base de complexes polyélectrolytes (PEC) en
combinant le CHT a un deuxiéme polymeére anionique nous est apparu intéressante. Dans les
travaux précédents du laboratoire, les polyméres de cyclodextrine anioniques hydrosolubles
(PCDs) ont montré leur capacité a former des PEC avec le CHT. Des applications en tant que
revétements multicouches, nanofibres et hydrogels ont été développées. Dans ce contexte,
nous allons étudier de maniére plus approfondie I'obtention des hydrogels CHT/PCD sous sa

forme injectable et d’éponge pour une application dans I'I'TO.
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Synthese bibliographique, objectifs de la these et cahier de charges

L'os est un tissu hautement vascularisé qui est constamment renouvelé. Pendant la
consolidation ou la réparation osseuse, différentes biomolécules, telles que les facteurs de
croissance (FC) ostéogéniques et angiogéniques, ou encore les hormones, sont impliqués.
Cependant si I'os présente des défauts osseux importants, sa capacité d’auto-guérison n’est
plus assurée. Les greffes naturelles (autogreffes ou allogreffes) sont donc utilisées par les
cliniciens. Bien que l'autogreffe soit considérée comme le « gold-standard », la technique
présente beaucoup des inconvénients notamment la morbidité au site du donneur et la

disponibilité limitée des tissus a utiliser.

Pour surmonter ces inconvénients, différents types de biomatériaux (e.g. biocéramiques,
polymeéres, etc.) sont utilisés. Cependant, le biomatériau seul manque de bio-activité pour
stimuler les réponses cellulaires spécifiques. De ce fait, la réparation des défauts osseux en
utilisant I'approche de l'ingénierie tissulaire osseuse (ITO) est considérée comme une
alternative aux greffes osseuses conventionnelles. La technique d'IT in vitro englobe la
combinaison de scaffolds (biomatériaux), de cellules et de molécules bioactives. Néanmoins,
I'utilisation de cellules ex vivo demande des conditions expérimentales spécifiques et entraine
des obstacles techniques, réglementaires et éthiques avant I'implantation chez les patients.
Ainsi, I'l'T in situ peut surmonter ces limites, car elle utilise le corps humain comme bioréacteur.
Dans ce cas, les molécules bioactives sont incorporées dans le scaffold, sans utiliser de
cellules. Les agents chimiques ou des FCs seront libérés a des vitesses contrélées lesquels
vont activer les cellules en contact. Les cellules produiront donc des FCs supplémentaires, qui

stimuleront les différents types de cellules a s'auto-assembler pour former des tissus in situ.

Dans ce contexte, les scaffolds ont une grande importance car ils sont capables de
fournir un environnement approprié aux cellules. Le scaffold idéal pour I''TO aura donc les
propriétés comme la biocompatibilité, la biodégradabilité et la bio-activité (telles que
I'ostéoconductivité et I'ostéoinduction), ainsi qu’une porosité supérieure a 60% et des pores
interconnectes de taille entre 150 et 400 um. Lors du développement de nouveaux scaffolds
pour la régénération tissulaire des défauts osseux larges, il faut prendre en compte certaines
propriétés tels que la porosité et la rigidité du matériau pour favoriser la vascularisation. Ceci
reste encore une des problématiques majeures lors de la régénération de défauts osseux

larges.

L’incorporation de signaux biologiques (e.g. les FCs ostéogéniques ou angiogéniques)
pour rendre les scaffolds bioactifs reste essentielle. Cette derniére approche a démontré une
bio-activité importante lors de la vascularisation in situ du scaffold et donc dans la régénération

osseuse. A cet effet, le FC angiogénique le plus utilisé est le facteur de croissance de
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I'endothélium vasculaire (VEGF) di a ses propriétés dans la régulation de I'angiogenése et a
sa participation dans plusieurs étapes de la réparation osseuse. Plusieurs études ont mis en
évidence la libération continue et la bio-activité pro-angiogenése du VEGF a partir de différents
scaffolds. Une fois de plus, le choix du biomatériau et la technique d’incorporation des FC

dans le support devient donc trés importante.

Dans ce cadre, les hydrogels sont des biomatériaux de choix pour la réparation osseuse.
Non seulement pour leurs propriétés (c.a.d. ressemblance a la MEC, support pour les cellules,
véhicule pour la délivrance des biomolécules, etc.), mais aussi par leur capacité d’étre utilisés
sous différentes formes physiques, par exemple les hydrogels injectables et les éponges
(hydrogels macroporeux), en fonction des caractéristiques du défaut osseux (taille,
emplacement, etc.). Les hydrogels injectables sont devenus trés intéressants car ils sont
utilisés pour la chirurgie mini-invasive, pour combler des défauts relativement petits et
irréguliers, et renforcer le tissu osseux lésé. Les exigences pour I'application des hydrogels
préformés restent sur leurs propriétés rhéofluidifiante et autoréparante. D’un autre cété, les
hydrogels peuvent étre transformés en éponges par différentes méthodes dont la
lyophilisation. Les éponges sont souples et flexibles mais plus stables mécaniquement qu’un
hydrogel ; et elles sont capables de combler des défauts osseux relativement larges pour
lesquelles il est nécessaire d’avoir une porosité et des propriétés mécaniques adaptées. Les
deux structures permettent le chargement et la délivrance de FCs ou de médicaments et
agissent directement pour soutenir le développement et la différenciation des cellules dans les
tissus nouvellement formés. Les hydrogels peuvent étre classifier selon différents critéres tels
que la nature des polymeres utilisés, la méthode de réticulation, etc. C’est vers les hydrogels
a base de polyméres naturels que nous nous sommes orientés en raison de leur
biocompatibilité. Parmi eux, le chitosane (CHT) a été largement étudié en raison de ses
propriétés physicochimiques (maniable pour produire une variété de structures) et biologiques

(biocompatibilité, bio-activité, biodégradabilité, etc.) intéressantes.

Le CHT, un polysaccaride cationique obtenu de la chitine, est trés adapté pour la
formation d’hydrogels. Les paramétres de masse molaire et de degré de desacétylation (DD)
impactent directement les propriétés du CHT. Les hydrogels a base de CHT peuvent étre
obtenus par réticulation chimique ou physique. Le caractére cationique de CHT lui permet de
former des hydrogels physiques par complexes polyélectrolytes (PEC) avec d'autres
polyméres synthétiques ou naturels anioniques. Ceci permet d’éviter I'utilisation d’agents
réticulants chimiques, et assurer une meilleure biocompatibilité pour I'application médical. Les
polymeéres de cyclodextrine anioniques (PCD) obtenus a partir de la réticulation de la CD et
I'acide citrique ont été sujet a différentes études au sein du laboratoire. Lors de la synthése,

deux polymeéres sont obtenus : le PCD soluble (PCDs) et le PCD insoluble (PCDi) dans I'eau,
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ayant différentes propriétés physicochimiques, mais la méme structure chimique. En raison de
son caractére anionique, le PCDs a été utilisé pour la formation de systéemes de CHT-PCD
comme la formation de revétements multicouches (« layer-by-layer ») sur des textiles et des
supports meétalliques, I'obtention de nanofibres par electrospinning et la formation des

hydrogels.

1. Objectifs de la thése

Dans ce contexte, I'objectif principal de ce projet de thése est de développer et de
caractériser des matériaux destinés a servir de scaffolds pour le comblement et la régénération
osseuse. Ainsi, deux matériaux seront mis au point : le premier sera sous la forme d’éponge
(hydrogel macroporeux) pour le remplacement de défauts osseux larges nécessitant une
vascularisation et le deuxiéme sous la forme d’hydrogel injectable pour le comblement de petit
défauts osseux en chirurgie mini invasive. Ces deux matériaux seront obtenus par le mélange
de chitosane (CHT, cationique), et de polymere de cyclodextrine (PCD, anionique), formant

des complexes polyélectrolytes (PEC) (Figure 42).

Le premier volet de cette thése sera consacré a l'obtention des éponges par
lyophilisation des hydrogels CHT/PCDs. Les éponges seront optimisées et caractérisées par
leurs propriétés physicochimiques et meécaniques, et par leur microstructure. La
cytocompatibilité de I'éponge sélectionnée sera ensuite évaluée avec des cellules pré-
ostéoblastes et endothéliales. De plus, la problématique de la vascularisation des scaffolds
qui constitue une des limites des stratégies de ITO classique sera abordée en incorporant le
VEFG dans I'éponge. La libération in vitro de VEGF et sa bio-activité seront ensuite évaluées

avec des cellules endothéliales.

Le deuxiéme volet sera consacré a l'optimisation de la formulation des hydrogels
injectables. Pour ce faire, le PCD sous sa forme soluble (PCDs) et insoluble (PCDi) seront
mélangés dans la formulation de I'hydrogel CS/PCD afin de voir son impact sur les propriétés
physicochimiques des hydrogels. Ainsi, les hydrogels CS/PCDi/PCDs préparés a trois different
ratios seront caractérisés par ses propriétés viscoélastiques (caractére rhéofluidifiant et

autoréparant), d’'injectabilité et de cytocompatibilité avec des cellules pré-ostéoblastes.

Enfin, une étude prospective sera développée en évaluant la faisabilité d’incorporer
'hydroxyapatite (HAp) dans la formation de I'hydrogel pour favoriser le potentiel

ostéoconducteur.

2. Cahier des charges

Bien que les deux types de biomatériaux doivent posséder les caracteéristiques
communes comme la biodégradabilité et la biocompatibilité, il existe des caractéristiques

souhaitables spécifiques pour chacun d’eux, comme illustré ci-dessous (Tableau 11).
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Figure 42. Schéma de la stratégie pour la formation d’'un hydrogel via PEC en utilisant le CHT et le
PCD. La premiére étape est la formation d’'une éponge CHT/PCDs pour les défauts osseux larges, la
deuxiéme étape est I'optimisation des hydrogels injectables CHT/PCDIi/PCDs pour la chirurgie mini-
invasive.
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Tableau 11. Cahier de charges spécifique pour I'éponge et I'hydrogel injectable.

EPONGE
PROPRIETE Objectif Méthode d’'évaluation
Porosité interconnectée | Permettre le transport des Microscopie électronique a

supérieure a 60% - taille de

pores >= 100 ym.

Absorption d’eau

(gonflement)

Module de compression

Bio-activité par

incorporation du VEGF

nutriments, l'invasion des cellules
et la vascularisation du
biomatériau.

Permettre la souplesse du
biomatériau et la diffusion des
principes actifs.
Favoriser la manipulation
chirurgicale facile et I'intégration du

biomatériau lors de la chirurgie

Favoriser la vascularisation et donc

la régénération du tissu osseux.

balayage (MEB)/
microtomographie (uUCT).

Mise en contact avec un tampon
physiologique. Mesure du gain de

masse.

Test mécanique de compression

Profil de libération de VEGF.
Test de prolifération et de migration

des cellules endothéliales.

HYDROGEL INJECTABLE

PROPRIETE

Rhéofluidifiante et

autoréparante

Injectabilité sans difficulté

Stabilité des

hydrogels apreés injection

structurelle

Objectif

Déterminer la faisabilité d’injection

avec les propriétés viscoélastiques.

Démontrer sa capacité d'utilisation

pour la chirurgie mini-invasive.

Déterminer si les hydrogels

reprennent leur forme et Ssils

gardent leur structure.

Méthode d’évaluation

Analyses rhéologiques

Test d’injectabilité en utilisant une

machine d’essais universelle.

Injection dans un  tampon
physiologique, observation de la

structure des hydrogels
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1. Matériels

1.1. Les composants
1.1.1. Le chitosane (CHT)
Le CHT, obtenu a partir de crustacés, a été acheté chez Sigma-Aldrich (lot STBG1894V,

France). Le CHT a été caractérisé par son degré de desacétylation (DD), sa masse molaire et
sa viscosité (n). Le DD a été déterminé par spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier
(IRTF) et par résonance magnétique nucléaire (RMN-H') (Annexe 1). La masse molaire a été
déterminé par viscosimétrie capillaire, et par chromatographie par perméation de gel (GPC)
(Annexe 2). La GPC a permis de déterminer I'index de polymolécularité (IP). La viscosité a été
obtenue par rhéologie a partir d’'une solution de 1%w. du CHT dans 1%. d’acide acétique.

Tous les résultats obtenus sont montrés dans le Tableau 12.

Tableau 12. Propriétés physico-chimiques du CHT (lot STBG1894V) obtenues aprés caractérisation.

Propriété Technique Valeurs
DD, % IR 74,62
RMN-H' 73,31
Masse molaire, Viscosimétrie capillaire 150
kDa 190
GPC (IP:1,7)
n, cps Rhéologie 277

1.1.2. Les polymeres de B-cyclodextrine (PCD)

Le PCD soluble (PCDs) et insoluble (PCDi) ont été synthétisés par I'Unité Matériaux et
Transformations (UMET, UMR CNRS 8207, Université de Lille) en utilisant la méthode
développée par Martel et al.**). Le PCDs et le PCDi ont été obtenus a partir d’'une seule
réaction d'estérification entre la B-cyclodextrine (Kleptose®, Roquette, France), I'acide citrique
(Sigma-Aldrich, France), comme agent réticulant, et I'nypophosphite de sodium qui a joué le
réle de catalyseur. Aprés réaction, I'eau a été éliminée dans un évaporateur rotatif Rotavapor®
(Blchi, Suisse) et la partie solide a été récupéré et traité a 140°C pendant 90 min sous vide.
Ensuite, ce mélange solide a été dispersé dans I'eau et filtré a I'aide d'un entonnoir en verre
fritté. La fraction insoluble (PCDi) a finalement été obtenue aprés séchage a 90°C pendant
une nuit, tandis que la fraction soluble (PCDs) a été concentrée, purifiée par dialyse
(Spectra/Por®, MWCO 20 kDa, France) et lyophilisée (Alpha 1-2 Christ®, Allemagne)®".
Aprés la réaction de synthése, le rendement de PCDs et de PCDi était respectivement de 41%
et 59%. La masse molaire du PCDs a été déterminée par chromatographie d'exclusion de
taille (SEC) et cela a donné une valeur de 20 kDa. Dans le cas du PCDi, son réseau polymére
est infini et il est donc impossible de déterminer sa masse molaire. Le pourcentage en masse
de cyclodextrine dans PCDs, déterminé par RMN-H', était de 58% et il était identique pour le
PCDi.
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1.1.3. L’hydroxyapatite (HAp)

L’HAp a été produite par le Laboratoire des Matériaux Céramiques et Procédes Associes
(LMCPA, Université Polytechnique Hauts-de-France). L’'HAp est une biocéramique hautement
cristalline (Figure 43a) qui a été synthétisé par précipitation de Ca(NOs), - 4H.O et
(NH4)2HPOQO4. La formule chimique de 'HAp est Ca1o(PO.)s(OH). et son rapport Ca/P est de
1,67, sa pureté a été évalué par IRTF et par diffraction des rayons X (XRD) . L'HAp a été

fournie sous forme de poudre (Figure 43b).
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Figure 43. L'hydroxyapatite : & gauche, sa structure cristallinet®®® et a droit, sous la forme de poudre
préte 'emploi(3®).

1.2. Labiomolécule : facteur de croissance de I'endothélium vasculaire (VEGF)

Le VEGF-165 (humain recombinant, dérivé d’E. coli, C-64420, PromoKine, Allemagne)
est une protéine homodimére de 38,2 kDa constituée de deux chaines polypeptidiques de 165
acides aminés (Figure 44). Cette molécule est sécrétée et exprimée par des tissus

(264

vascularisés®?. Les principales fonctions du VEGF sont la stimulation de la croissance des

cellules endothéliales, 'angiogenése et la perméabilité vasculaire@®),

Figure 44. Représentation de la structure moléculaire du VEGF. Deux chaines de monomeres sont
représenté en orange et en rouge(®? respectivement.

1.3. Lescellules
1.3.1. Les cellules pré-ostéoblastes : MC3T3-E1
La lignée cellulaire immortalisé MC3T3-E1 (CRL-2594™,  ATCC®, Etats-Unis) a été

obtenue a partir du tissu du crane (calvaria) de souris nouveau-nées. Les cellules MC3T3-E1

sont un modéle ostéogénique bien connu largement utilisées pour les test in vitro sur les
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scaffolds pour remplacer I'os et dans la recherche liée a lingénierie tissulaire osseuse
(ITO)@e5),

1.3.2. Les cellules endothéliales : HUVECs

Les cellules primaires HUVECs (C-122000, PromoCell GmbH, Allemagne) sont isolées
de la veine du cordon ombilical provenant de donneurs uniques®®”. Les cellules HUVECs sont
largement utilisées comme cellules modéles pour étudier nombreuses fonctions et maladies
liées au tissu endothélial, telles que l'angiogenése, et les voies liees a I'hypoxie et a
linflammation. De plus, ces cellules sont utilisées pour la vascularisation via la formation de

capillaires ou microvaisseaux dans les scaffolds pour I'ingénierie tissulaire (IT)"?.

2. Méthodes

2.1. Développement, optimisation et caractérisation des éponges CHT/PCDs
2.1.1. Préparation des poudres de CHT et PCDs

Tout d’abord, le CHT et le PCDs ont été broyées séparément afin d’obtenir des particules
avec une taille identique. Le CHT a été broyé en utilisant un broyeur rapide a rotor Pulverisette
14 (Fritsch, Allemagne) pendant 2 min a 8000 rpm. D’un autre cété, le PCDs a été broyé a
'aide d’un mortier. Ensuite, les poudres de CHT et PCDs ont été tamisées séparément en
utilisant un tamis d’'une taille de maille de 125 um. Par la suite, le CHT et le PCDs ont été
mélangés avec différents ratios et cobroyés en utilisant un vibro-broyeur MM-400 (Retsch,

Allemagne) a 10 Hz pendant 3 min.

2.1.2. Formation des hydrogels CHT/PCDs

Pour la formation de I'hydrogel, un systeme de deux seringues interconnectées a été
utilisé comme illustré dans la Figure 45. Les quantités de poudre cobroyée CHT:PCDs et d’eau
ultra pure ont été déposées respectivement dans deux seringues. Puis, les deux seringues
ont été connectées avec un connecteur femelle-femelle luer-lock (Vygon®, France) et le
mélange poudre/eau a été soigneusement mélangé en appuyant alternativement sur chacun
des pistons pendant 1 minute (environ 80 — 90 répétitions). Ensuite, I'acide lactique (Ali, >85%,
Sigma-Aldrich, France) a été ajouté au mélange (concentration finale de 1%). Finalement, tout
a été ré-mélangé pendant 1 minute afin d’obtenir un hydrogel. Le Tableau 13 montre la

formulation utilisée.

Tableau 13. Formulations pour la préparation des hydrogels CHT/PCDs(24®),

CHT:PCDs CHT, % wv PCDs, % wv Eau ultrapure, % v Ali, % v
3:3 3 3 93 1
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Partie solide
CHT/PCDs

Partie liquide
Eau ultra pure

N )
: Y :
(]:‘@‘”“”")“MW“”’””@:{)

Mélanger x 1 min
‘Ajout d’Ali (conc. Final 1%y,v)

(%)mm‘\ |HH\WEWH”HHHHH(%)

Mélanger x 1 min

Hydrogel

Figure 45. Schéma illustrant le procédé d’obtention des hydrogels CHT/PCDs. Le systéme de deux
seringues interconnectées a été utilisé pour la préparation des hydrogels. D'abord la phase de
suspension a été faite, suivie de la phase d’acidification en ajoutant I'acide lactique (Ali) pour finalement
obtenir I'hydrogel.

2.1.3. Formation des éponges CHT/PCDs

Les éponges CHT/PCDs 3:3 ont été obtenues par la lyophilisation des hydrogels (section
2.1.2) (Figure 46). Pour cela, I'hydrogel a été injecté dans un tube de 12 mm de diamétre et
50 mm de longueur. Puis, celui-ci a été congelé pendant une nuit a —20°C, et finalement
lyophilisé pendant 24 h & 0,06 mbar et -53°C en utilisant le lyophilisateur Alpha 1-2 (Christ®,
Allemagne). Enfin, les éponges obtenues ont été coupées en disques de différents diamétres
et hauteurs selon le besoin de I'étude a effectuer. Un poingon a biopsie (Kai Medical, France)

a été utilisé si nécessaire.
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( Congélation
| —20°C
Hydrogel 0\ 1
Lyophilisation
-53°C, 0,06 mBar
Eponge
Traitement thermique

140-160°C,1,5h

Figure 46. Schéma illustrant la formation des éponges CHT/PCDs. L’hydrogel fraichement préparé a
été injecté dans un tube, puis congelée et lyophilisé afin d’obtenir une éponge. Ensuite, I'éponge
découpée a suivi un traitement thermique (TT).

2.1.4. Stabilisation des éponges par traitement thermique

Afin de donner plus de stabilité aux éponges par la formation de liaisons covalentes entre
le CHT et le PCDs, celles-ci ont regu une traitement thermique (TT) pendant 90 minutes dans
une étuve universelle ventilée UFP600 (Memmert GmbH, France). Trois températures 140,
150 et 160°C ont été évaluées pour I'éponges CS/PCDs 3:3.

2.1.5. Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF)

Les éponges CHT/PCDs avec et sans TT ont été caractérisées par IRTF en utilisant
'ATR-FTIR Spectrum100 (Perkin-Elmer, France). Le spectre des échantillons a été enregistré
en utilisant une résolution de 4 cm™ avec 32 scans dans une gamme spectrale de 4000 a
650 cm™.

2.1.6. Etude de la propriété d’absorption et d’adsorption d’eau des éponges

La propriété d’absorption et d’adsorption d’eau des éponges avec et sans TT ont été
analyses en utilisant deux méthodes : I'absorption d'eau en batch en utilisant une solution
tamponnée, dit gonflement; et I'adsorption d'eau vapeur par la méthode de sorption
dynamique de vapeur (DVS). Pour ces deux méthodes, la taille des éponges a été fixée a 6

mm de diamétre et 5 mm d’épaisseur.

2.1.6.1. Test de gonflement par batch

Pour analyser le gonflement, les éponges ont été pesées et mises dans un flacon, puis
une solution de PBS (solution saline tamponnée au phosphate, Sigma-Aldrich, France), pH
7,4, a été ajoutée dans un ratio de 2 mg d’éponge/1 mL. Le flacon a été incubé a 37°C sous

agitation orbitale a 80 rpm pendant 24 h. L’éponge gonflée a été retirée du PBS a la premiére

99



Matériels et méthodes

demi-heure, puis chaque heure pendant 6 h, et finalement a 24 h afin d’étre pesée (Figure 47).
La masse humide a été obtenue immédiatement aprés avoir enlevé I'eau en excés avec un

papier absorbant. Le taux de gonflement a été déterminé selon la formule suivante :

% Gonflement = (%) x 100% (5)

Soit Wy la masse humide (éponge gonflée) et W, la masse séche initiale de I'éponge.

Toutes les analyses ont été faites en triplicata (n=3).

= =

2 mg éponge/mL PBS, Enlever I'exces
37°C, 80 rpm d’eau

Figure 47. Schéma illustrant la méthode de gonflement dans PBS (pH 7,4) a 37°C. L'éponge immergée
dans PBS est retirée chaque heure, I'eau excédant est enlevée avec un papier absorbent et I'éponge
est pesée.

2.1.6.2. Sorption Dynamique de Vapeur (DVS)

Les isothermes d’adsorption-désorption d’eau des éponges CHT/PCDs ont été mesurés
avec un analyseur thermogravimétrique Q5000 SA (TA Instruments, France) sur des
échantillons d’environ 9 mg. L’appareil est composé d’'une microbalance dans une chambre a
température et & humidité régulées. L’humidité relative (HR) est contrélée avec un flux de gaz
porteur, dans notre cas I'azote. Elle est donc générée par le mélange des flux du gaz sec
(HR = 0%) avec un flux de gaz saturé en vapeur d’eau (HR = 100%). Le flux global est de
200 mL/min(®42),

L’isotherme d’absorption a été obtenu comme suit. L'éponge a été placée dans la
chambre du systéme et elle a été desséchée a 60°C avec 0% de HR pendant 1 h. Ensuite, la
température a été réduite et fixée a 25°C, et I'humidité a été augmentée par paliers de 5%
jusqu'a atteindre une humidité de 95%. La stabilité du systéme a été vérifiée par une variation
de masse inférieure a 0,01% pendant 5 min lors de chaque palier de 3 h. Puis, I'isotherme de
désorption a été déterminé par la diminution de HR jusqu’a 0%. Sur chaque palier la stabilité

en masse est atteinte avant le temps maximum, ce qui permet de valider les résultats obtenus.

2.1.7. Dégradation des éponges

La dégradation des éponges avec et sans TT ont été analyses en utilisant deux
solvants : PBS et PBS enrichi avec lysozyme. Pour les deux, la taille des éponges a été fixée

a 6 mm de diamétre et 5 mm d’épaisseur.
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2.1.7.1. Dégradation dans le PBS

Afin de connaitre le profil de dégradation, les éponges ont été immergées dans le PBS,
pH 7,4 avec un ratio de 2 mg d’éponge/1 mL a 37°C et sous agitation orbitale a 80 rpom. Aprés
2,24, 48 et 120 h d'immersion, les éponges ont été retirées du PBS rincées a I'eau ultra pure
pour éliminer trace de sel, congelées et séchées par lyophilisation (0,06 mbar, —-53°C) (Figure
48). Le pourcentage de dégradation a été déterminé par la perte de masse en utilisant la

formule suivante :

% Degradation = (W;;—W") X 100% (6)

Soit Wrla masse séche aprés lyophilisation et W, la masse séche initiale de I'éponge.

2.1.7.2. Dégradation dans PBS enrichi par lysozyme

Afin de s’approcher du vivant, la dégradation des éponges a été effectuée en présence
du lysozyme qui est la principale enzyme qui dégrade le CHT dans le corps humain!'®®. Pour
cela, une solution de lysozyme (Sigma-Aldrich, France) a 0,5 mg/mL dans PBS a été
préparée ; et de I'azide de sodium (Sigma-Aldrich, France) a été ajouté dans la solution a 0,5
mg/mL afin d’éviter une contamination microbienne. Ensuite les éponges ont été immergées
dans la solution de lysozyme avec un ratio de 2 mg d’éponge/1 mL solution, et ont été incubées
a 37°C sous agitation orbitale a 80 rom. Aprés 2 h, 1,5, 7, 14 et 21 jours, les éponges ont été
récupérées et la dégradation de I'éponge a été évaluée comme décrit ci-dessus dans le test
PBS.

Ringage a I’eau ultrapure

2 mg éponge/mL of PBS ou PBS
enrichi avec 0,5 mg/mL lysozyme, N
37°C, 80 rpm Lyophilisation

Figure 48. Schéma illustrant la méthode de dégradation des éponges CHT/PCDs dans PBS ou PBS
enrichi avec 0,5 mg/mL de lysozyme a 37°C.

2.1.8. Etude de la microstructure et de la porosité de I'éponge CHT /PCDs
2.1.8.1. Microscopie électronique a balayage (MEB)

La microstructure des éponges a été évaluée d’abord en utilisant le MEB. A cet effet,
'éponge a été découpée et placée sur le porte-échantillon. Avant toute observation, les
éponges ont été métallisés par du platine (Model 682 PECS, ADL, Etats-Unis), et observées
finalement par MEB (Hitachi S-4700, Allemagne) en utilisant une tension d'accélération de

5 kV et a un courant d'émission de 10 pA.
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2.1.8.2. Microtomographie par rayons X (uCT)

Pour cet essai, une éponge CHT/PCDs (12 mm de diametre et 5 mm d’épaisseur) a été
scannée par un scanner SkyScan1172 (Skyscan, Bruker, Belgique). L’acquisition a été fait
avec une source de rayons X fixée a 40 kV et 250 pA et les images en haute résolution ont
été prises avec une taille de pixel de 9,03 ym. La reconstruction en 3D des images acquises
a été faite a I'aide du logiciel NRecon® (Skyscan, Bruker, Belgique). Toutes les images ont été
ensuite analysées avec le logiciel CTAn (Skyscan, Bruker, Belgique) afin d’obtenir les
parameétres morphométriques (tels que la porosité, I'interconnectivité et la taille des pores) en
suivant le protocole proposé par Lopez-Heredia et al.®®®. Brievement, la région d’intérét
(réponge) a été sélectionnée et limitée. Puis, le seuillage adaptatif a été appliqué afin de
minimiser l'effet de volume partiel et le biais d'épaisseur. La méthode des « doubles cubes
temporels » a été utilisée pour la construction du modéle. Dans le cas de l'interconnectivité, la
méthode dite « shrink-wrap » a été développée. Il s’agit de limiter la région d’intérét avec un
objet de taille spécifique (vox), par exemple, 0, 30, 60, 120 ou 240 uym, et de mesurer le volume
occupé par ces objets en fonction de la porosité totale disponible. Finalement, la porosité

fermée et ouverte ont été déterminées lors de 'analyse de la porosité totale®%®).

2.1.9. Test mécanique de compression

La résistance mécanique a la compression des éponges CHT/PCDs avec et sans TT
(n=3) a été évalué en utilisant un appareil d’essai mécanique Univert® (CellScale, Canada). A
cet effet, les éponges ont été coupées en cylindres de 12 mm de diamétre et 11 mm de
hauteur. Puis, les éponges ont été réhydraté par plongées dans une solution de PBS pendant
2 h avant le test. Le systéme a été équipé d’une cellule chargée a 10 N, et le test a été pratiqué
jusqu'a 50% de déformation. Le module élastique de compression (E) a été calculé en utilisant

la région linéale de la courbe contrainte-déformation.

2.2. Etude des propriétés biologiques de I'éponge CHT /PCDs.
2.2.1. Cytotoxicité - Méthode de contact indirect

La cytotoxicité des éponges a été évaluée par la méthode d'extraction (contact indirect)
selon la norme ISO 10993-5 en utilisant la lignée cellulaire de cellules pré-ostéoblastes
MC3T3-E1 (Figure 49). Les éponges ont été préalablement réhydraté dans le milieu de culture
MEM-a (Gibco®, ThermoFischer Scientific, France) en respectant la ratio 2 mg d’éponge/1 mL
milieu a 37°C et 80 rpm (Innova 40, New Brunswick Scientific, France) pendant 2 h. L’éponge
réhydraté a été retirée du milieu de culture et I'excés a été enlevé avec un papier absorbant,
puis I'éponge a été immédiatement pesée. L’extrait de I'éponge a été obtenu en les
immergeant dans 1 mL de milieu de culture MEM-a enrichi avec 10% de SVF (sérum de veau
foetal, Gibco®, Thermo Fisher Scientific, France), respectant la ratio 100 mg d’éponge/1 mL

milieu a 37°C sous agitation 80 rpom pendant 24 h. Le milieu complet (MEM-a avec 10% SVF)
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sans éponge a été aussi incubé en tant que contréle. D’un autre c6té, les cellules MC3T3-E1
ont été ensemencées dans une plaque polystyrene de culture cellulaire (TCPS) de 96-puits
(Falcon®, France) afin de former un tapis cellulaire. Le nombre de cellules ensemencées a été
de 4 x 103 cellules par puits dans 100 pL du milieu complet et incubées & 37°C sous
atmosphére de 5% de CO; pendant 24 h.

Aprés incubation, chaque milieu d’extraction (n=3) a été stérilisé en utilisant un filtre de
0,2 um (Acrodisc®, Pall corporation, France). Ensuite, le milieu de culture du tapis cellulaire a
été remplacé par 100 pL du milieu d’extraction stérile. Les cellules ont été incubées pendant
24 h supplémentaires, a 37°C sous atmosphére de 5% de CO.. Finalement, la viabilité
cellulaire a été évaluée par I'utilisation d'un essai fluorométrique avec le réactif d’AlamarBlue®
(Uptima, Interchim, France). L’AlamarBlue® est un indicateur redox qui change de couleur et
devient fluorescent lors de la réduction chimique du milieu de culture liée a lactivité
métabolique des cellules. Ce test est donc basé sur la mesure du taux d’oxydoréduction de ce

colorant(®®®),

Cette réponse, qui ne peut avoir lieu qu’avec des cellules vivantes, est
proportionnelle a I'activité métabolique cellulaire. Suite a I'incubation supplémentaire de 24 h,
le milieu de chaque puits a été remplacé par 200 pL de solution de 10% de AlamarBlue® dans
milieu de culture complet et la plaque a été incubée a 37°C sous atmosphére de 5% de CO;
pendant 2 h. Puis, 150 uL de cette solution ont été transférés dans une plaque de 96-puits
Fluoro-LumiNunc™ (ThermoScientific, France). La lecture par fluorescence a été mesurée en
utilisant le fluorométre Twinkle LB 970 (Berthold, Allemagne) a 530 nm comme longueur
d'onde d'excitation et a 590 nm comme longueur d'onde d'émission. L'activité métabolique
cellulaire a été exprimée par le pourcentage d’intensité de la fluorescence par rapport a la

valeur du controle.

—> b
q e
Gonflement Extraction PR Addition de milieu d'extraction ~ Analyse
R o Stérilisation . . L : fluorimétrique
préliminaire a-MEM complete, 37°C, Filtre 0.22um Tapis cellulaire (lignée cellulaire q
a-MEM s/sérum, 37°C, 80 rpm, 24 h ’ MC3T3-E1 pré-ostéoblastes) - 37 °C, AlamarBlue®
80rpm,2h Ratio 100 mg/mL 5% CO,, 24 h

Figure 49. Schéma illustrant la méthode d'extraction (ISO 10993-5) pour déterminer la cytotoxicité des
éponges. Le milieu d’extraction a été obtenu aprés 24 h d’incubation, puis ce milieu a été stérilisé et a
été mis en contact avec le tapis cellulaire. Aprés 24 h d’incubation supplémentaire, la viabilité cellulaire
a été mesurée en utilisant le réactif d’AlamarBlue®.

2.2.2. Cytocompatibilité et adhésion cellulaire - Méthode de contact direct

La cytocompatibilité et 'adhésion cellulaire sont ensuite évaluées selon la méthode de
contact directe en considérant I'impact de la propriété de surface de I'éponge. L’évaluation a

été réalisée avec deux types de cellules : les cellules formant des os (pré-ostéoblastes) et les
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cellules formant des vaisseaux sanguins (cellules endothéliales). La taille des éponges pour

le test de contact direct été 6 mm de diamétre et 2-2,5 mm d’épaisseur.

2.2.2.1. Culture direct avec cellules pré-ostéoblastes (MC3T3-E1)

Tout d’abord chaque éponge a été stérilisé par immersion dans 1 mL d’éthanol 70%
pendant 1 h a température ambiante sous agitation a 80 rpm. Ensuite, 'éponge a été rincée
avec une solution stérile de HBSS (Solution saline équilibrée de Hanks, Gibco®, Thermo
Fischer Scientific, France) avec un ratio de 20 mg d’éponge/10 mL, pendant 1,5 h a 37°C et
80 rpm. Finalement, I'éponge a été conditionnée en I'immergeant dans le milieu de culture
MEM-a complet, avec le méme ratio utilisé pour 'HBSS, pendant la nuit, a 37°C et 80 rpm.
Aprés le conditionnement, I'éponge a été mise dans une boite de Pétri stérile, préte pour

ensemencer les cellules.

D’'un autre cété, les cellules pré-ostéoblastes (MC3T3-E1) ont été récupérées par
trypsinisation a partir d’'une boite de culture cellulaire et ont été centrifugées. Puis, les cellules
ont été ensemencées a une densité de 3,5 x 10° cellules/mm® d’éponge goutte par goutte

(30 uL) sur toute la surface de I'éponge.

Les éponges ensemencées dans la boite de Petri ont été incubées pendant 2 h a 37°C
et 5% CO, afin de permettre I'adhésion cellulaire. Chaque éponge a, ensuite, été déplacée
dans une plaque de culture cellulaire de 12-puits et 3,5 mL/puits du milieu de culture MEM-a
complet a été ajouté. Les éponges ensemencées ont été remises a incuber a 37°C et 5% CO:
pendant 3 et 6 jours. Le renouvellement du milieu de culture a été fait chaque 3 jours.
L’adhésion cellulaire et la viabilité cellulaire dans I'éponge ont été évalués par observation
MEB et par le test LIVE/DEAD®, respectivement.

2.2.2.1.1. Observation de I'adhésion cellulaire par MEB

Apreés la période d’incubation, les éponges ont été mises dans une plaque de culture
cellulaire de 48-puits. Afin de fixer les cellules, 700 pL/puits d’'une solution de glutaraldehyde
a 2,5% (Sigma-Aldrich, France) a été ajouté sur chaque éponge et laissée en contact pour
1 h a 4°C (Annexe 3). Ensuite, les éponges ont été rincées 2 fois avec 700 yL de tampon
Millionig (Annexe 3) pendant 40 min a 4°C. Aprés fixation, un processus de déshydratation
progressive a température ambiante a été effectué dans des bains successifs d'éthanol a
concentrations croissantes de 50%, 70%, 80%, 90%, 95% et 100%.x. Puis, les éponges ont
suivi un processus de dessiccation en utilisant une solution de HMDS (hexamethyl disilazane,
Sigma-Aldrich, France) et d’éthanol absolu a différents ratios (1:2 et 2:1) pendant 20 min.
Enfin, les éponges ont été couvertes d’HMDS et laissées sous la hotte pendant la nuit afin de
permettre I'évaporation du solvant. La méthode d’observation par MEB de la section 2.1.8.1 a

été suivie.
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2.2.2.1.2. Test de viabilité cellulaire par kit LIVE/DEAD®

Le kit LIVE/DEAD® (Thermo Fischer Scientific, France) est composé de I'acétoxyméthyl
calcéine (4 mM) et de ’'homodimeére-1 d’éthidium (2 mM). La calcéine est capable de pénétrer
dans la membrane plasmique que des cellules viables, ou elle est clivée par les estérases
intracellulaires et donne une fluorescence verte. D’'un autre cété, I'hnomodimére d'éthidium
colore les cellules mortes car il se lie a I'acide désoxyribonucléique (ADN) fragmenté présente
dans les cellules sans membrane plasmique intacte, et il émet une fluorescence rouge®’?. Les
instructions du fournisseur ont été suivies pour l'utilisation de ce kit. Briévement, les
échantillons ont été transférés dans une plaque de culture cellulaire de 48-puits contenant
500 pL/puits de HBSS (ringage 3 min a 37°C). Ensuite, 500 pyL d’une solution
Calcéine 2 uM/Ethidium 1 yM a été ajoutée sur chaque éponge, suivi par 30 min d’incubation
a température ambiante et a I'abri de la lumiére. Ensuite, les éponges ont été placées dans
une boite de Petri a fond en verre y-Dish 35mm (Ibidi GmbH, France) et ont été observées par
microscopie confocale a balayage laser LSM 710 (Zeiss, Allemagne). Les longueurs d’onde
utilisées étaient de 494/517 nm pour la calcéine et de 528/617 nm pour 'homodimere
d’éthidium.
2.2.2.2. Culture directe avec cellules endothéliales (HUVECs)

Le test de contact directe a aussi été fait aussi avec les cellules primaires HUVECSs, afin
d’observer la cytocompatibilité de I'éponge avec des cellules endothéliales, qui sont des
acteurs centraux de la néovascularisation. Le milieu de culture utilisé pour ces cellules a été
le milieu ECM (Milieu de culture pour des cellules endothéliales, PromoCell, France) enrichi
par le supplément fourni avec le milieu de culture. Brievement, les éponges ont été
ensemencées avec 5,3 x 10° cellules/mm? et ont suivi la méme méthode décrite dans la
section 2.2.2.1 pendant 3 et 6 jours de culture. Enfin, la viabilité cellulaire et 'adhésion

cellulaire ont respectivement été évaluées en utilisant kit LIVE/DEAD® et le MEB.

2.3. Chargement des éponges avec VEGF : Evaluation de la libération du VEGF et
leur bio-activité

2.3.1. Chargement des éponges CHT /PCDs avec VEGF

Les éponges CHT/PCDs stériles (6 mm de diamétre x 2—-2,5 mm d’épaisseur) ont suivi
un conditionnement en les immergeant dans une solution saline (NaCl 0,9%) stérile pendant
la nuit, et puis rincé avec I'eau ultra pure stérile pendant 2 h, a 37°C et 80 rpm. Ensuite, les

éponges ont été congelées et séchées par lyophilisation (0,06 mbar, -53°C).

Une solution aqueuse concentrée de VEGF a été diluée dans du PBS avec 0,1% d’ABS
(Albumine de sérum bovine, Sigma-Aldrich, France) a différentes concentrations. Une quantité

de VEGEF finale de 20, 50 et 100 ng par éponge a été ajouté dans 30 pL de solution goutte a
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goutte sur I'éponge pour éviter tout débordement. Puis, les éponges chargées de VEGF ont
été incubées a 4°C pendant la nuit pour assurer un maximum d'adsorption de VEGF sur
'éponge. Ensuite, les éponges ont été congelées a —20°C pendant 24 h et séchées par
lyophilisation (0,06 mbar, —-53°C) pendant 24 h (Figure 50A). Aprés lyophilisation, les éponges

chargées ont été stockées a —20°C jusqu’au moment de I'utilisation.

2.3.2. Libération du VEGF

Pour évaluer la libération statique du VEGF, les éponges chargées ont été déposées
dans une plaque de culture cellulaire de 24-puits. Puis, 1 mL de PBS stérile ou de milieu ECM
enrichi par 0,5% de SVF a été ajouté a chaque puits et la plaque a été incubée a 37°C sans
agitation. Le milieu de libération a été collecté et remplacé par du PBS ou milieu ECM enrichi
avec 0,5% de SVF a 1, 2, 3, 5 et 7 jours (Figure 50B). La quantité de VEGF a été déterminé
par la méthode inmuno-enzymatique ELISA en « sandwich » (Peprotech, France). Cette
méthode permet la détection des antigénes (i.e. facteurs de croissance) en utilisant des
anticorps spécifiques dans plusieurs étapes. Premiérement, I'anticorps de capture est fixé sur
un support, puis le milieu de libération est ajouté et I'antigéne présent est liée a I'anticorps de
capture. Ensuite, un deuxiéme anticorps (dit de détection) est ajouté pour se lier aussi a
I'antigéne. Puis, un anticorps secondaire marqué avec une enzyme est additionné et il se lie
a l'anticorps de détection. Enfin, un substrat convertible par 'enzyme en signal colorée est
ajouté®"). La lecture de I'absorbance a été faite dans un spectrométre pour microplaques

Multiskan™ FC (Thermo Scientific™, France) a une longueur d'onde de 405 nm.

L’effet de « burst » de libération du VEGF a été étudié avec des prélévements plus
fréquents a 30 min, puis chaque heure pendant 8 h et finalement a 24 h dans le milieu ECM
enrichi par 0,5% de SVF.

ONy

/ 4°C pendant la nuit

/ ——> Congélationa-20°C —>
/

Lyophilisation 24 h Prélévement et

= Immersion dans 1 mL PBS renouvelement du
Chargement VEGF (pH 7,4) ou milieu de culture milieu a I'heure
20,50 ou 100 ng +0,5% SVF, 37°C sélectionnée
! Test ELISA 1

Quantification de VEGF |

Figure 50. Schéma illustrant le chargement des éponges CHT/PCDs avec VEGF et I'étude libération.
(A) Processus de chargement en utilisant la méthode goutte a goutte, suivi d’'une incubation a 4°C, une
congélation et finalement la lyophilisation et (B) La libération de VEGF dans différents milieux. Les
prélévements ont été quantifiés en utilisant le test ELISA.
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2.3.3. Evaluation de la bio-activité du VEGF libéré

Il est bien connu que le VEGF régule étroitement I'angiogenése en stimulant la migration,
la prolifération et la différenciation des cellules endothéliales pour former de nouveaux
vaisseaux sanguins. Cependant, il est connu que I'activité du VEGF (au méme titre que les
autres FCs) est dépendante de sa concentration. Par conséquent, il est donc nécessaire
d’évaluer si le VEGEF libéré par les scaffolds est toujours bioactif. A cet effet, la bio-activité du
VEGEF libérée a partir des éponges a été évaluée sur les fonctions des cellules endothéliales
liées a 'angiogenése. Différentes techniques in vitro sont largement décrites dans la littérature

255.2712273)  Nous nous sommes

pour évaluer les propriétés angiogéniques des scaffolds'
concentrés donc sur I'évaluation de la prolifération et de la migration des cellules HUVECs

induites par le VEGF.

2.3.3.1. Prolifération cellulaire

Dans le but d’évaluer I'impact de VEGF libéré sur la prolifération cellulaire, d’abord la
libération de VEGF des éponges (n=2) avec et sans VEGF (0 ng/mL) a été fait dans le milieu
ECM enrichi avec 0,1% de SVF pendant 7 jours. Le milieu de libération a été prélevé et
renouvelé 100% a 1, 2, 3 et 7 jours, et le milieu prélevé ont été stockés a 4°C jusqu’au jour du
test. Tout d’abord, les cellules ont été cultivées & une densité de 3,5 x 10° cellules/puits dans
une plaque 96-puits et incubées pendant 6 h. Puis, le milieu de culture a été remplacé par le
milieu ECM enrichi de 0,1% SVF pour priver les cellules en nutriments, et la plaque a été
incubée pendant la nuit a 37°C et 5% CO.. Aprés incubation, le milieu manquant de nutriments
a été remplaceé par le milieu de libération préleve a 1, 2, 3 et 7 jours, et la plaque a été incubé
pendant 48 h. Un contréle positif (50 ng/mL VEGF) et un contrdle négatif (milieu ECM enrichi
avec 0,1% SVF) ont été aussi testés. La prolifération des cellules a été finalement quantifié

par un dosage fluorométrique avec le réactif d’AlamarBlue® (décrit a la section 2.2.1).

2.3.3.2. Migration cellulaire

Afin d’évaluer la migration cellulaire, deux techniques ont été utilisés : le test de migration
« Transwell® » et la technique de blessure/cicatrisation (« scratch »). Pour cela, la libération
des éponges avec et sans VEGF (0 ng/mL) a été faite dans le milieu ECM avec 0,5% de SVF
et 0,1% de SVF, respectivement, selon le besoin du protocole expérimental. Un prélevement

journalier pendant 3 jours été réalisé, puis stocké a 4°C jusqu’a le jour du test de migration.

2.3.3.2.1. Technique de blessure/cicatrisation

Pour cette technique, les cellules HUVECSs ont été ensemencées (5 x 10* cellules/puits)
dans une plaque de 4-puits Nunc™ (Thermo Fischer Scientific, France) jusqu’a ce qu’elles
soient confluentes. Puis, une plaie est formée en grattant une zone de la monocouche a l'aide

d’'un cdne de micropipette stérile. Ensuite, chaque puit a été rincé avec le milieu ECM enrichi
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de 0,1% SVF afin d’enlever les cellules détachées et les débris cellulaires. Toute de suite, le
milieu de libération de chaque éponge (500 uL) a été ajouté délicatement sur la monocouche
et 'image a temps 0 a été prise sous le microscope inversé (DM IL LED, Leica, Allemagne).
Finalement la plagque a été incubé a 37°C et 5% CO, pendant 24 h. Un contrble positif
(50 ng/mL VEGF) et un contréle négatif (le milieu ECM avec 0,1% SVF) ont été utilisées. Aprés
incubation, le milieu de chaque puit a été prélevé et les cellules ont été fixées et colorées avec

une solution 0,2% de Crystal-violet.

La migration des cellules a été vérifiee par le remplissage de la zone vide de la
monocouche cellulaire (blessure) en prenant des images sous le microscope (temps 24 h)
pour I'analyse qualitative de la migration. Les images ont été traitées et les pourcentages de
réduction de la largeur de la blessure sont mesure et calculé avec le logiciel Image J (Version
1.50 26)@™).

2.3.3.2.2. Test de migration « Transwell »

Ce test consiste en I'utilisation des inserts de culture Transwell® (Corning® Costar, Etats-
Unis) avec une membrane de polycarbonate avec une taille de pores de 8 um insérés dans
une plaque 24-puits (Figure 51A). Tout d’abord, les cellules HUVECs ont été remises en
suspension dans ECM avec 0,5% de SVF et ont été ensemencées sur la membrane de l'insert
(5 x 10* cellules/insert). Ensuite, le milieu de libération VEGF (600 uL) a été placé
soigneusement dans le compartiment inférieur et finalement la plaque a été incubée a 37°C
dans 5% de CO; pendant 4 h (Figure 51B). Un contrdle positif (20 ng/mL VEGF) et un controle
négatif (milieu ECM avec 0,5% de SVF) ont été utilisés. Aprés incubation, les cellules non
migrées ont été enlevées du coté supérieur de la membrane a I'aide d’un coton tige. Puis, les
cellules migrées du coté inférieur de la membrane ont été fixées avec 70% d’éthanol et
colorées avec 0,2% de Crystal-violet. Les membranes avec les cellules ont été regardées sous

microscope inversé pour observer la quantité de cellules migrées.
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Insert Transwell® ——p

<4———Compartiment supérieur
Plaque 24-puits —p ‘

{zzzsszssss===——— Membrane microporeuse

\ Compartiment inférieur

Cellules

HUVEC Incubation 37°C,

5% CO2, 4h

Cellules HUVEC

Milieu de libération migrées

avec VEGF

Figure 51. Configuration expérimentale du test de migration. (A) Matériels a utiliser pour le test : I'insert
de culture avec une membrane de polycarbonate et la plaque de culture cellulaire de 24-puits et (B) la
procédure du test de migration : a temps 0 les cellules sont mises en contact avec le milieu de libération
contenant VEGF, aprés 4 h d’incubation les cellules ont migré a travers la membrane de l'insert.

2.4. Développement et optimisation des hydrogels injectables CHT /PCDi/PCDs
2.4.1. Formation des hydrogels CHT /PCDi/PCDs

La formation des hydrogels avec différents ratios de polymére de cyclodextrine soluble
(PCDs) et insoluble (PCDi) a été étudiée afin de trouver un bon compromis entre les propriétés
des hydrogels pour améliorer leur stabilité et pouvoir les utiliser en tant que hydrogels
injectables. La formation des hydrogels CHT/PCDi/PCDs (Tableau 14) a été faite selon la
méthode décrite dans la section 2.1.2.

Tableau 14. Formulations pour la préparation des hydrogels injectables CHT/PCDi/PCDs.

CHT:PCDi:PCDs CHT, % wv PCDi, % wv PCDs, % wv Eau ultrapure, % vv Ali, % vy

3:3:0 3 3 0 93 1
3:1,5:1,56 3 1,5 1,5 93 1
3:0:3 3 0 3 93 1

2.4.2. Test du flacon retourné pour la formation des gels

La gélification et la stabilité des hydrogels choisis ont été évalués par le test du flacon
inversé®™®. Immédiatement aprés Iacidification et le mélange finale de la suspension
CHT/PCDI/PCDs, 1,5 mL du mélange a été extrudé dans des flacons en verre de 10 mL et
incubée a 37°C pendant 24 h. Les flacons ont été retournés (pendant 3 min) au temps 0, 1 et

24 h, et les photos des hydrogels ont été prises.
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2.4.3. Etude rhéologique des hydrogels CHT/PCDi/PCDs

Les hydrogels CHT/PCDi/PCDs ont été caractérisés par ses propriétés rhéologiques afin
de comprendre les interactions des PCDi et PCDs dans les propriétés viscoélastiques, et afin
d’évaluer leur possible application en tant qu’hydrogels injectables. Le rhéometre MCR 301
(Anton Paar, France) équipé d'une géométrie des plateaux paralléles (plan-plan, PP25) de
diamétre 25 mm et d'une base Peltier qui contréle la température de la plaque, a été utilisé.

Le Tableau 15 présente les paramétres utilisés.

Tableau 15. Paramétres a utiliser dans le rhéométre pour I'analyse rhéologique.

Parametres
Mode de travail Oscillation/Rotation selon I'analyse
Géométrie PP25
Taux de cisaillement 1,308 min/s
Contrainte de cisaillement 327,04 Pa/mNm
Entrefer 1 mm
Température 37°C/25°C selon I'analyse

Avant toute analyse, la région viscoélastique (RVE) des hydrogels a été déterminée lors
du balayage d’amplitude (entre 0 et 100%) a une fréquence constante de 1 Hz. Ensuite,
différents test rhéologiques, tels que le balayage au cours de temps, la déformation cyclique,

etc. comme décrit ci-dessous. Tous les analyses ont été effectuée en triplicata.

2.4.3.1. Balayage au cours du temps

Le comportement du module d'élasticité (G’) et du module visqueux (G"”) de tous les
hydrogels a été évalué en fonction du temps a une température fixe de 37°C dans le mode
oscillatoire. Une fréquence de 1 Hz et une amplitude de 1% ont été choisies pour s'intégrer
dans le RVE. Pour éviter le séchage de I'échantillon, de petits bols d'eau ont été placés autour

de I'échantillon.

2.4.3.2. Balayage de fréquence

De la méme maniéere, les modules G’ et G” ont été évalués lors d’'un balayage de
fréquence. La gamme utilisée était de 1 a 100 rad/s a une amplitude de 1% et a température

ambiante.

2.4.3.3. Balayage de taux de cisaillement

Afin d'évaluer le comportement rhéofluidifiant des hydrogels, la fluidité des ceux-ci a été
évaluée. A cet effet, un programme de balayage de taux de cisaillement (0-10% s™') a été fait

en mesurant la viscosité a température ambiante.
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2.4.3.4. Analyse en mode déformation cyclique

Enfin, la propriété autoréparante des hydrogels a été évaluée afin de complémenter
I'étude précédent, et de simuler la procédure d'injection clinique. Ainsi, les modules élastique
et visqueux (G' et G") ont été mesurés en fonction du temps, en appliquant alternativement
une condition de cisaillement faible (contrainte de 1%) pendant 3 min et une condition de

134,147,276

cisaillement élevé (contrainte de 500%) pendant 2 min ). Cinqg cycles successifs de

cisaillement faible/élevé ont été appliqués a température ambiante.

2.4.4. Injectabilité
2.4.4.1. Profil de force d’injection

La force appliquée sur le piston de la seringue pour injecter les hydrogels a été évaluée
par un systéme de test électromécanique (MTS Insight 100, Etats-Unis) avec une cellule
chargée de 100 kN. Briévement, 1,5 mL de chaque hydrogel a été préparé comme mentionné
ci-dessus dans une seringue de 5-mL (12 mm de diameétre, Medicina®, Royaume-Uni).
Immédiatement aprées le mélange, la seringue a été équipée d'une aiguille de 18G (1,2 mm de
diameétre x 40 mm de longueur, BD® Microlance, France) et a été placée sur une éprouvette
vide. La cellule chargée a été déplacée vers le bas jusqu'au contact du piston de la seringue.
Ensuite, la force de compression a été appliquée a une vitesse transversale de 10 mm/min
sur la seringue jusqu'au moment ou I'hydrogel a été complétement éjecté. La courbe force-

déplacement a été donc obtenue.

2.4.4.2. Intégrité structurelle dans PBS apres injection

Les hydrogels ont été injectés a travers une aiguille 18G (BD Microlance™, France) dans
un flacon rempli de PBS (37°C, pH 7,4). La morphologie et la stabilité structurelle des
hydrogels ont été évaluées. Les caractéristiques de I'hydrogel telles que la formation de
« cordons », leur stabilité (sans changement de forme comme gonflement ou rétrécissement)
et leur désintégration ont été observées aprés injection puis a différents intervalles de temps,
jusqu’a 7 jours.

2.4.5. Cytotoxicité- Méthode de contact indirect

Pour cet essai, la cytotoxicité des meilleurs hydrogels a été évaluée par la méthode
d'extraction (ISO 10993-5), en utilisant les cellules pré-ostéoblastes MC3T3-E1. La méthode
suivie était la méme que dans la section 2.2.1 avec quelques modifications. Dans ce cas, les
hydrogels ont suivi une étape de pré-conditionnement pendant 24 h dans milieux de culture
MEM-a sans sérum. Egalement, les extraits des hydrogels ont été préparés a deux intervalles
detemps:24 et72h.
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2.5. Etude prospective : Formation des hydrogels composites avec HAp

Le meilleur hydrogel a été sélectionné pour évaluer la faisabilité d'élaborer des hydrogels
composites avec une phase minérale d’hydroxyapatite (HAp). Les hydrogels
CHT/PCDIi/PCDs/HAp ont été préparés selon la méthode décrite dans la section 2.1.2. Les
concentrations d’HAp évaluées dans un premier temps ont été 1, 3 et 5% (Tableau 16).
Notamment, la poudre d’'HAp (possédant une taille de particule inférieure a 125 ym) a été

mélangée aux poudres cobroyées du CHT/PCDi/PCDs dans la premiére seringue (Figure 45).

Tableau 16. Formulations pour la préparation des hydrogels composites CHT/PCDi/PCDs/HAp.

CHT'PCDi'PCDS:HAp CHT, Yowiv PCDI, Yowiv PCDS, Yowiv HAP, Yowiv Eau ultrapure, Yoviv All, Yoviv

3:1,5:1,5:1 3 1,5 1,5 1 92 1
3:1,5:1,5:3 3 1,5 1,5 3 90 1
3:1,5:1,5:5 3 1,5 1,5 5 88 1

Ensuite, les hydrogels composites ont été caractérisés par ses propriétés
viscoélastiques. Les méthodes de balayage d’amplitude et de balayage de temps dans le
rhéomeétre ont été faites. La morphologie et I'intégrité structurale dans PBS ont été évaluées.
Les hydrogels ont été lyophilisés pour former des éponges composites lesquels ont été

caractérisés par IRTF et sa microstructure a été évaluée par MEB.

2.6. Analyses statistiques

La moyenne et I'écart-type des données quantitatives ont été calculés pour toutes les
manipulations. Les résultats ont été comparés en utilisant le test t-student, I'analyse de
variance unidirectionnelle (ANOVA) et le test Post-Hoc de Tukey afin d’évaluer les différences
significatives. Les différences ont été considérées comme statistiquement significatives par
p<0,05.
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caractérisation des éponges CHT/PCDs
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Résultats et discussion

1. Formation et caractérisation des hydrogels CHT /PCDs

Afin d’obtenir des éponges, la premiére étape est la mise au point des hydrogels
CHT/PCDs en utilisant la concentration et le ratio adéquat pour former le complexe
polyélectrolyte (PEC). Ainsi, le ratio CHT/PCDs optimal a été sélectionné selon I'étude
précédemment effectué par le Dr. Claudia Flores au cours de ses travaux de thése®®.
L’hydrogel CHT/PCDs avec le ratio 3:3 a donc été sélectionné pour cette étude. Il est important
de noter que la thése précédente a permis de fixer certains paramétres tels que la
concentration minimale de CHT (3%w), la granulométrie de poudres (<125 pm), le cobroyage
a sec des poudres de CHT et de PCDs, et I'ordre des étapes de la préparation des hydrogels
(suspension des poudres dans I'eau et puis acidification). Dans le cadre de ce travail de thése,
la méthode de formation des hydrogels au vortex, développée auparavant, a été remplacée
par un systéme de deux seringues interconnectées comme illustré sur la Figure 52. L’utilisation
de ce systéme a permis d’obtenir des hydrogels plus homogénes et de s’adapter a une
utilisation en clinique car ils pourront étre injectés directement aprés avoir été préparés dans

la seringue contenant les poudres cobroyées.
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Figure 52. Schéma de la formation de I'hydrogel CHT/PCDs 3:3. (A) Les composantes : le CHT et le
PCDs. (B) Systéeme de deux seringues interconnectées pour I'obtention de I'hnydrogel. (C) Observation
macroscopique de I'nydrogel CHT/PCDs 3:3 et schématisation des interactions ioniques entre le CHT
et le PCD pour la formation de I'hydrogel.

Les poudres de CHT 3%uww et PCDs 3%uwy ont été préalablement cobroyées a sec ; apres
mise en suspension dans I'eau et acidification, un hydrogel est immédiatement obtenu dans
les seringues interconnectées. Les hydrogels ont une couleur jaune pale avec une consistance
homogéne sans séparation de phase (Figure 52C). Le processus de gélification de I'hydrogel
CHT/PCDs a commencé lors de I'acidification de la suspension aqueuse contenant la poudre

finement cobroyée de CHT et PCDs. L’ajout d’acide lactique au mélange a provoqué la
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dissolution des particules de CHT grace a la protonation de ses groupes amines (i.e. NH, >
NHs"). Lors de la dissolution, les chaines de CHT solvatées ont adopté une conformation
étendue induisant une augmentation de la viscosité, et les groupes NHs;* disponibles
interagissent avec les groupes carboxylate (COO’) du PCDs dissout. Ces interactions
physiques ont ainsi permis d’obtenir un hydrogel par la formation de complexes de
polyélectrolytes (PEC) (Figure 52C).

Par la suite, une analyse rhéologique préliminaire a été réalisée dans le but de
caractériser I'hydrogel obtenu et de connaitre ses propriétés viscoélastiques, surtout sous le

nouveau processus de préparation.
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Figure 53. Evolution des modules élastiques (G') et visqueux (G”) en fonction du temps pour I'hydrogel
CHT/PCDs, v = 1 Hz, y = 1%, 37°C (n=3).

L’évolution des modules viscoélastiques a été mesurée en fonction du temps dans le
mode oscillatoire, en utilisant une amplitude de déformation de 1%. La Figure 53 montre les
modules élastiques (G’) et visqueux (G”) de I'hydrogel. Le module G’ était supérieur au module
G” pendant tout le temps d’analyse. Cela signifie la formation d’'un hydrogel immédiatement
pendant la phase de mélange dans le systéme de seringues interconnectées (avant I'analyse
rhéologique). Anraku et al.*’” ont également démontré ce phénoméne en mélangeant la
chitine désacétylée (DD 19%) avec la sulfobutyléther B—cyclodextrine. La formation
instantanée d'un hydrogel résistant et élastique était le résultat des interactions
électrostatiques entre les groupes amines (cationique) et sulfate (anionique) des deux

composés, respectivement®’”).

2. Formation et caractérisations physicochimiques des éponges CHT /PCDs

Par la suite, les éponges ont été obtenues par lyophilisation. Ainsi, 'hydrogel CHT/PCDs
a été injecté dans des tubes (12 mm de diametre et 50 mm d’hauteur), puis congelé a —20°C
et finalement lyophilisé. Les éponges 3:3 cylindriques sont illustrées sur la Figure 54A. D’un
point de vue macroscopique, les éponges ont présenté une couleur jaune-beige et une

porosité homogene sur toutes les sections a différents niveaux du cylindre (Figure 54B).
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v

o+

Figure 54. Images de I'éponge CHT/PCDs obtenues apres lyophilisation. (A) Eponge sous forme de
cylindre démoulée de son support apres lyophilisation et (B) Eponge coupée en disques.

2.1. Stabilisation des éponges par traitement thermique

Comme il a été rapporté dans le travail de thése précédent, les éponges CHT/PCDs
produites ont tendance a se désintégrer trés rapidement en milieux aqueux®®. La vitesse de
dégradation de scaffolds pour la régénération osseuse est importante pour soutenir la
génération de nouveaux tissus, donc celle-ci ne doit étre ni trop rapide ni trop lente. De ce fait,
un traitement thermique (TT) a été réalisé afin de donner plus de stabilité aux éponges. La
température de 140°C pendant 90 minutes réalisé précédemment au laboratoire a montré un
effet positif sur la stabilité de I'éponge. Cependant, aucune optimisation de cette étape n’avait
été réalisée. Ainsi, le TT a différentes températures de 140, 150 et 160°C pendant 90 minutes

ont été appliquées dans ce travail.

La Figure 55A montre I'aspect macroscopique des éponges apres les différents TT. Les
éponges ayant subi un TT ont changé de couleur; ainsi une couleur brunatre semble
s’assombrir avec I'augmentation de la température. Ce phénoméne est di aux facteurs
comme le réarrangement des chaines du CHT et surtout la réticulation (formation de liaisons
covalentes) due au traitement thermique®’®?™®. En effet, comme illustré dans la Figure 55B,
la formation de liaisons amides entre les groupes NH; et le groupe COOH du PCD peut se
produire a haute température. Cette réaction d’amidation a été démontrée par

Bernabé et al.?%®

avec un TT a 120°C sur les films PEC a base de CHT et de pectine. Une
autre possibilité est la réaction d’estérification entre les groupes COOH du PCD et les groupes
OH du CHT. La liaison covalente est énergétiquement plus forte qu’une liaison électrostatique
et donc permettra une meilleure stabilité de I'éponge, qui devrait se dégrader plus

lentement®,
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Eponge 140°C 150°C 160°C
CHT/PCDs

Figure 55. Etude du traitement thermique (TT) des éponges CHT/PCDs. (A) Images macroscopiques
des éponges avant et apreés TT et (B) schématisation des interactions ioniques puis covalente aprés TT
(amidation) entre le CHT et le PCDs.

2.2.  Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF)

Les éponges avec et sans TT ont été analysées par IRTF afin de déterminer sa
composition chimique. Sur la Figure 56, le spectre de I'éponge CHT/PCDs avec TT a 160°C

est comparé a celui de I'éponge sans TT et a ceux de ses constituants (CHT et PCDs).

Le spectre de la poudre de CHT montre des bandes caractéristiques des groupes —OH
et —NH, (superposées) entre 3600 et 3000 cm™, et les bandes du C-H entre 3000 et
2700 cm™. Les autres pics typiques du CHT sont indiqués respectivement & 1650 cm™
(élongation des liaisons C=0 du groupe amide), a 1555 cm™ (déformation N-H des amines
primaires), & 1375,5 cm™ (déformation symétrique du groupe CHs), & 1025,5 cm™ (élongation
C-O) et a4 894 cm™ (élongation C—O—C)®@*8.280.281) | o gpectre de la poudre de PCDs montre
une bande typique des groupes —OH correspondant aux acides carboxyliques compris entre
3600 et 3000 cm™, et révele des pics a 2931,5 cm™ (élongation asymétrique du groupe CH>),
a 1712,5 cm™ (élongation C=0 du groupe carboxylique), & 1151 cm™ (élongation C—-O-C) et

a 1019,5 cm™ (élongation C—OH) typiques des dérivés du sucre(?43282),

Le spectre de I'éponge sans TT montre des bandes, comprises entre 3600 et
3000 cm™, et entre 3000 et 2700 cm™, correspondant & la superposition des bandes du CHT
et du PCDs, respectivement. Le grossissement de la région spectrale entre 2000 et 650 cm’™
(Figure 56B) montre que le pic & 1713 cm™, correspondant a I'élongation C=0 du groupe
carboxylique du PCDs, réduit drastiquement son intensité (tracé vert sur le graphique)
comparé avec celui du PCDs. Cela peut étre associé a la conversion de groupes COOH en

groupes carboxylates (COO") pendant I'étape de suspension lors de la préparation de
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I'hydrogel®®. De plus, le pic de —NH, dans I'éponge, pic caractéristique du CHT (a
1555 cm™), s'élargit et passe a un nombre d'onde de 1569 cm™ (tracés rouge et gris du
graphique). Cela pourrait étre une conséquence de l'interaction ionique intermoléculaire (entre
le CHT et le PCDs)¥. Tous ces changements spectraux dans I'éponge prouvent la formation
du PEC entre les groupes NH3;* de CHT et le groupe COO"de la PCDs.

A
Y
. 3:3160°C

<
= 0-H/NH, C-H
[-9)
g 3:3sans TT
g _/-—\,_\”—
2
Pt
5]
7]
2
< 0-H CH,
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0-H/NH, (g
CHT

3650 3150 2650

Nombre d'onde, cm1

B C=0 NH,

Amid
mide NH,

3:3160°C

1850 1650 1450 1250 1050 850 650

Nombre d'onde, cm1

Figure 56. |dentification de la composition chimique de I'’éponge CH/PCDs par IRTF(A) Spectres IRTF-
ATR de I'’éponge CHT/PCDs 3:3 avec et sans TT a 160°C et des poudres de CHT et PCDs et (B)
Grossissement de la région comprise entre 2000 et 650 cm™.

Le spectre de I'éponge traitée a 160°C montre toutes les bandes correspondantes a
'éponge sans TT. Néanmoins, les changements dans l'intensité de certains pics sont affichés.
Pour I'éponge traitée a 160°C, l'intensité du pic a 1569 cm™ (groupes —NH; - tracé rouge) a
diminué. Cette réduction de groupes amines peut supposer la formation de liaisons amides,
lesquelles ont consommeé les groupes amines. D’autre coté, le pic correspondant aux groupes
amides a 1650 cm™' (tracé noir) apparait légérement plus intense dans le spectre de I'éponge

traité a 160°C en comparaison a I'éponge sans TT. De ce fait, nous pouvons supposer que la
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formation des liaisons amides a eu lieu lors du TT des éponges. Afin d’avoir plus de certitude,

une analyse par spectroscopie Raman devrait étre réalisée pour corroborer ces résultats.

2.3.  Propriété d’absorption et d’adsorption d’eau des éponges

La propriété d’absorption et d’adsorption d’eau des éponges a été évaluée par deux
méthodes : dans un premier temps, une étude d’absorption par la méthode en batch pour
mesurer le taux de gonflement dans une solution tamponnée (PBS), et dans un deuxiéme
temps, avec une étude d'adsorption d'humidité (vapeur) par la méthode de sorption dynamique
de vapeur (DVS).

2.3.1. Testde gonflement par batch

Les cinétiques de gonflement de I'éponge CHT/PCDs a différentes températures du TT
sont présentées dans la Figure 57. En général, les cinétiques de gonflement de toutes les
éponges ont suivi une tendance similaire : elles atteignent leur taux de gonflement maximal a
partir d’'une heure aprés immersion dans PBS. Une capacité d'absorption d'eau importante a
été observée pour toutes les éponges par un taux de gonflement d’environ 600% (TT a 160°C),
d’environ 500% (TT a 150°C), et d’environ 290% (TT a 140°C). Pour toutes les éponges la
tendance était similaire jusqu’a 24 h d’immersion dans le PBS. Il faut remarquer qu’il y a une
différence significative (p<0,05) sur les taux de gonflement entre les différentes températures
du TT. Cependant, le taux de gonflement de I'éponge sans TT n’a pas montré de différences

significatives (p>0,05) comparé a I'éponge traitée a 140°C.

Ces résultats sont particulierement surprenants, car théoriquement 'augmentation de la
température du TT de I'éponge devrait augmenter le taux de réticulation du réseau polyméres,
et donc réduire sa propriété de gonflement®’®2™®_|e mécanisme exact de ce phénoméne n’est

pas encore clair.

700% -
600% -
500% -
400% A

300% -

% Gonflement

200% -

100% A

sans TT 140°C 150°C —e— 160°C
0% : : : : . .
0 1 2 3 4 5 6
Temps, h

Figure 57. Profil de gonflement des éponges CHT/PCDs apres TT a 140, 150 et 160°C et sans TT,
dans le PBS (pH 7,4) a 37°C et 80 rpm. Le test a été répété 2 fois (n=3).
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Le gonflement des éponges est un paramétre trés important pour I''TO. Le gonflement
initial permet 'augmentation de la taille des pores, ce qui facilite I'invasion, I'adhésion et la
croissance cellulaire dans le scaffold 3D('®22%4) e gonflement est aussi important pour
l'incorporation de principes actifs par absorption et pour leur délivrance par diffusion dans les
éponges!'®®. D’un autre cété, un gonflement trop important peut conduire & un stress au niveau
des tissus environnants et a une perte de la résistance mécanique du scaffold di au

déploiement excessif des pores®@®

. En effet, nos éponges semblent s’adapter a une
application dans I'I'TO, car elles n'ont besoin que d’'une heure pour arriver a un taux de

gonflement maximal (plateau), et elles sont stables.

2.3.2. Sorption Dynamique de Vapeur

Par la suite, les isothermes d’adsorption/désorption de vapeur d’eau ont été enregistrés
par la sorption dynamique de vapeur (DVS). La Figure 58A illustre les courbes d’isothermes
d’absorption et désorption d’eau des éponges CHT/PCDs traitée a 160°C (une seule

température choisie) et sans TT.

Les isothermes pour les deux types des éponges ont le méme type de profil, et montrent
une augmentation quasi linéaire de I'absorption d’eau jusqu’a 70% d’humidité relative (HR),
puis une augmentation exponentielle entre 70 et 95% HR. Il convient de remarquer que les
courbes de désorption pour les deux éponges sont trés légérement au-dessus des courbes
d’absorption. Nous pouvons remarquer également que la courbe de I'éponge traitée a 160°C
montre une légére hystérésis. A 75% de HR, les deux éponges avec et sans TT ont montré
des valeurs en teneur en humidité trés similaires (0,181 et 0,189 g d’eau/g d’éponge,
respectivement), ce qui montre que le TT n’a que peu d’incidence sur la prise en humidité
jusqu’a cette valeur de HR. Cependant, a 95% de HR, I'éponge sans TT atteint une teneur en
humidité de 0,656 g d’eau/g d’éponge, tandis que I'éponge traité a 160°C atteint une valeur
de 0,473 g d’eau/g d’éponge, soit 28% de plus pour I'éponge sans TT. Ces résultats sont
logiques car I'éponge sans TT posséde plusieurs groupes hydrophiles (-OH, —COOH) qui
permet de nombreuses interactions avec I'eau et ainsi une plus forte teneur en eau. En
revanche, I'éponge traitée a 160°C a été réticulée et une grande partie de ces groupes
hydrophiles ont été impliqués pour former des liaisons covalentes (i.e. amides). Le
changement de la structure du réseau qui en découle explique que la courbe de désorption
soit située au-dessus de celle de sorption, I'eau présente dans le matériau étant plus difficile

a extraire une fois le réseau réticulé.

D’un autre c6té, nous avons constaté que la structure macroscopique de I'éponge sans
TT montrait une réduction de son volume trés importante aprés le processus de désorption ;
tandis que I'éponge traitée a 160°C n’a pas changé de forme a la fin de 'analyse (Figure 58B).

Ces résultats confirment la meilleure stabilité de I'éponge aprés TT.
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Figure 58. Résultats du test de sorption dynamique de vapeur (DVS). (A) Isothermes d'absorption et

de désorption de vapeur d'eau des éponges CHT/PCDs avec et sans TT a 160°C et (B) Images
représentatives des éponges avant et apres I'analyse.

3:3TT 160°C

Néanmoins, ces résultats n'ont pas été répétés dans le cas de I'absorption en batch
dans du PBS. L’éponge traitée a 160°C avait montré un taux de gonflement 4 fois plus élevé
a celui de I'éponge sans TT. Cette différence de comportement d’absorption d’eau pourrait

étre d0 aux différentes conditions dans deux tests.

2.4. Dégradation des éponges

Le taux de dégradation des scaffolds est trés important pour I'application dans I'I'TO. Le
but de ce travail est donc d’élaborer une éponge qui peut supporter la croissance cellulaire
pour générer un néo-tissu (dans ce cas I'os). Le cas idéal serait que le scaffold se résorbe au
méme rythme que la régénération du tissu. Ainsi, une étude préliminaire de dégradation a été
réalisée pendant 5 jours dans du PBS (pH 7,4) a 37°C. Puis, une biodégradation en utilisant

le lysozyme a été évaluée a 37°C pendant 21 jours.

2.4.1. Dégradation dans PBS

La Figure 59 montre les profils de dégradation des éponges traitées thermiquement dans
PBS. Les éponges traitées a 160°C ont montré une perte de masse de 3% environ au bout de

5 jours, tandis que la dégradation des éponges apres traitement a 140°C et 150°C était
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d’environ 15% et 20%, respectivement. Donc, la stabilité des éponges dans le PBS semble

augmentée avec la température du TT.

100%
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80% A

70% A

% Degradation
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140°C =—=-150°C —O—160°C
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0 1 2 3 4 5
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Figure 59. Profil de dégradation des éponges CHT/PCDs avec le TT de 140, 150 et 160°C dans PBS
pH 7,4 a 37°C et 80 rpm. Le test a été répété 2 fois (n=3).

Il faut remarquer que, parmi les trois températures, seulement les éponges traitées a
150°C ont donné des résultats peu cohérents car I'éponge a été dégradée plus rapidement
(environ 20% de perte de masse apres 5 jours) que I'éponge traité a 140°C (15% de perte de

masse apres 5 jours).

2.4.2. Dégradation dans PBS enrichi par lysozyme

Afin de se rapprocher des conditions in vivo, I'étude de la biodégradation des éponges
a été réalisée en utilisant une solution de PBS enrichi avec 0,5 mg/mL de lysozyme. Le
lysozyme est la principale enzyme qui dégrade le CHT dans le corps humain en coupant les

liaisons glycosidiques entre les unités polysaccharidiques du CHT(1%%),

Les cinétiques de biodégradation pour toutes les éponges sont illustrées dans la Figure
60A. Les éponges traitées a 150 et 160°C ont maintenu respectivement 93% et 88% de leur
poids initial aprés 21 jours. En revanche, les éponges traitées a 140°C ont subi une perte de
poids de 40% aprés 21 jours en batch. Ces résultats ont également été rapportés par
Shamekhi et al.""") sur la dégradation d’éponges de CHT dans une solution de lysozyme a
1,5 pg/mL, les éponges de CHT réticulées a 120°C ont été moins dégradées que les éponges

qui n’avaient pas subi de traitement thermique!""".
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Figure 60. Biodégradation des éponges CHT/PCDs avec le TT de 140, 150 et 160°C. (A) Profil de
dégradation des éponges dans PBS pH 7,4 enrichi avec 0,5 mg/mL de lysozyme a 37°C et 80 rpm. Le
test a été répété 2 fois (n=3). (B) Images représentatives des éponges humides aprés la biodégradation
jusqu’a 21 jours.

La Figure 60B montre des vues macroscopiques des éponges apres les différents temps
de dégradation. A partir du 14°™ jour, les éponges traitées a 140°C ont commencé a se
rétracter jusqu’a la fin de I'étude (jour 21). En revanche, les éponges traitées a 160°C ont
montré une bonne stabilité dimensionnelle en conservant leur structure jusqu’a la fin de
l'étude. Les points de la courbe a 21 jours montrent une augmentation de masse en
pourcentage, cela peut s'expliquer par I'accumulation possible de sels dans I'éponge. Le test
est réalisé dans un tampon PBS riche en sel, malgré le ringage des éponges avec l'eau
ultrapure a la fin de I'étude, les sels peuvent étre piégés a l'intérieur des éponges.

Il a été démontré qu'un certain nombre de paramétres y compris la cristallinité, le degré
de désacétylation et la réticulation jouent aussi un role important sur la dégradation des
éponges a base de CHT!'"", En effet, les résultats obtenus confirment qu'aux températures
les plus élevées (i.e. 160°C), les éponges CHT/PCDs sont plus stables. De méme, il convient
de remarquer que la dégradation dans le PBS seul et dans le PBS enrichi avec 0,5 mg/mL de
lysozyme jusqu’a 5 jours n’a pas montré de différences importantes quelles que soient les
éponges évaluées. De ce fait, la réticulation thermique a limité la dégradation des éponges
par le lysozyme. Considérant ces résultats, nous avons choisi I'éponge traitée a 160°C pour

la suite de I'étude.
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2.5. Etude de la microstructure et la porosité

La microstructure et la porosité d’un scaffold pour I''TO est trés importante car I'invasion
cellulaire, 'apport de nutriments, I'extraction de déchets et la formation de vaisseaux sanguins
dépendent de ces parametres. A cet effet, la microstructure de I'éponge CHT/PCDs avec et
sans TT a été caractérisée dans un premier temps, sur la morphologie de sa microstructure
par microscopie électronique a balayage (MEB) et dans un deuxiéme temps, sur la porosité

par microtomographie par rayons X (UCT).

2.5.1. Microscopie électronique a balayage (MEB)

L’analyse par MEB nous a permis d’avoir une premiére perception de la microstructure
des éponges. La section transversale des éponges avec et sans TT analysée par MEB (Figure
61A-B) a montré une microstructure poreuse, qui semble étre interconnectée. Une vue
agrandie des éponges (Figure 61A1-B1) a révélé des pores avec des parois lisses et fines. |

faut remarquer qu’il N’y a pas eu des différences entre les éponges avec ou sans TT.

»

Figure 61. Image MEB de I'’éponge CHT/PCDs sans TT (A1-A2) et avec TT a 160°C (B1-B2).
Grossissement (A1-B1) x 100 et (A2-B2) x 50.

La porosité des scaffolds est dépendante des parameétres du processus de préparation,

comme par exemple la concentration du CHT, la réticulation de I'hydrogel et la température

(157-

de congélation¥"=%9)_ Afin d’avoir une microstructure différente, une technique de congélation
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connu comme « freeze-casting » peut étre utilisée. Cette technique permet la production de
matériaux poreux qui peuvent étre minutieusement contrélés pour obtenir une porosité de taille
déterminée avec des formes et orientations différentes®®®. Nematollahi et al.?®® ont obtenu
des éponges de CHT/soie avec la méthode de « freeze-casting ». La microstructure de ces
éponges a révélé une porosité sous forme de lamelles alignées de fagon paralleéle et/ou
perpendiculaire selon la direction de la congélation. Les tailles de pores obtenues étaient de
135 et 372 ym dans une direction perpendiculaire et de 38 et 83 uym dans une direction
verticale®®®. Donc, cette technique pourrait &tre appliquée éventuellement sur nos hydrogels

afin d’avoir une porosité mieux contrdlée.

2.5.2. Microtomographie par rayons X (uCT)

Une analyse précise de la porosité de I'éponge été réalisée par uCT. Cette technique
non-destructive permet de calculer des paramétres morphométriques, tels que la distribution
de la taille des pores et la porosité totale de la microstructure d’'un matériau. L’analyse est
basée sur une série d'images 2D, prises sous différents angles, lesquelles seront reconstruites
de fagon tridimensionnelle a I'aide d’un logiciel™®. La reconstruction en 3D de I‘éponge avec
et sans TT (Figure 62) a révélé une porosité interconnectée avec des pores de différentes
tailles distribuées de fagon homogéne dans [I'éponge. L’analyse des paramétres
morphométriques a indiqué que I'éponge possédait une porosité totale interconnectée de
87,5% environ pour les éponges avec et sans TT, avec une taille de pores moyenne de 153
um. Cette porosité est considéré idéale pour une application dans I'l'TO car un scaffold doit

posséder une porosité interconnectée comprise entre 60% et 90% 79,

Figure 62. Reconstructions 3D de I'éponge CHT/PCDs sans TT (A1-2) et avec TT a 160°C (B1-2), a
partir des images obtenues par p-CT. (A) Vue de dessous et (B) coupe transversale.
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La Figure 63 montre I'analyse de linterconnectivité des pores dans I'éponge avec et
sans TT. Les résultats de l'interconnectivité ont montré que les deux éponges possédent des
tailles de pores comprises entre 30 et 240 um. Les éponges présentent aussi une totalité de
la porosité disponible et ouverte. Le pourcentage de cette porosité accessible aux objets de
tailles de 30, 60, 120 et 240 ym a été de 89%, 79%, 49% et 7%, respectivement pour I'éponge
sans TT, et de 88%, 76%, 42% et 6%, respectivement pour I'éponge avec TT. Lorsque la taille
de I'objet augmente, I'interconnectivité disponible au passage de cet objet diminue. L'éponge
a montré une accessibilité porosité moyenne d’environ 120 uym, i.e. des objets de cette taille
peuvent traverser 49% environ de la porosité de I'éponge. En revanche, des objets d’environ
200 pm peuvent pénétrer seulement le 6% de la porosité disponible de I'éponge. D’aprés cette
analyse, nous avons confirmé que la réticulation thermique de I'éponge, ne modifie pas la

microstructure de I'’éponge initiale.
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Figure 63. Pourcentage de porosité disponible interconnectée pour permettre le passage d'un objet de
taille définie dans I'éponge CHT/PCDs avec TT a 160°C. Le graphique a été fait a partir des données
apportées par le p-CT.

Un scaffold pour I''TO doit contenir des pores de différentes tailles”>"®). Les macropores
(100-350 um) permettent la croissance cellulaire et tissulaire in vivo, et l'invasion du systéme
vasculaire ; tandis que les micropores (< 20 ym) présentent une surface spécifique plus
grande qui vont favoriser I'adsorption des biomolécules ). L’éponge CHT/PCDs répond aux
critéres demandés, en ce qui concerne la porosité et l'interconnectivité pour une application
en ITO.

2.6. Test mécanique de compression

Les propriétés mécaniques de I'éponge sont importantes pour son application en tant
que scaffold pour I'I'TO. A cet effet, les éponges réhydratées avec et sans TT ont été évaluées
par rapport a leur comportement mécanique sous compression. Les courbes de contrainte-
déformation (Figure 64) des éponges montrent des profils trés différents. L’éponge traitée
thermiquement a montré des valeurs de contrainte significativement supérieures a celles de

'éponge sans TT. La courbe de contrainte-déformation de I'éponge traitée thermiquement a
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montré deux régions caractéristiques des matériaux élastiques!'®*'". La premiére région
présente une augmentation trés rapide de la contrainte aux faibles déformations et comprend
la région élastique linéaire initiale (entre 1 et 10% de déformation). Puis, la deuxiéme région
est représentée par un « plateau » ou les contraintes présentent une augmentation a
déformations élevées (jusqu’a 50%). La phase appelée « rupture » ne peut pas étre observée

car le test a été arrété a 50% de déformation.

50 A
45 4 = 3:3 sans TT
40 A
35 A
30 A
25 1
20 1
15 A
10 A+
| _//
0 T T T T T
0% 10% 20% 30% 40% 50%
Déformation

—3:3TT 160°C

Contrainte, kPa

Figure 64. Courbe de contrainte-déformation en compression représentatives de '’éponge CHT/PCDs
avec et sans TT a 160°C aprés immersion dans PBS pendant 2 h, testées a température ambiante. La
courbe correspond aux valeurs moyennes de trois répétitions (n=3).

Le module élastique de compression (E) a été calculé a partir de la région linéaire de la
courbe contrainte-déformation pour les deux éponges et a été de 256 + 4 kPa et de
12 £ 1 kPa, pour I'’éponge traitée thermiquement et pour I'éponge sans TT, respectivement.
La valeur de la contrainte a 50% de déformation a été de 42,92 + 0,04 kPa et de
7,84 1+ 0,01 kPa pour I'éponge avec et sans TT, respectivement. Ces résultats confirment le
renforcement des propriétés mécaniques des éponges réticulées thermiquement en
comparaison avec les éponges sans TT. D’un autre c6té, malgré la différence dans le module
de compression, les deux éponges avec et sans TT ont démontré une récupération totale
apres la compression (50%) dans I'appareil d’essais mécaniques avec une cellule de charge
de 10 N (Figure 65).

130



Résultats et discussion

Avant test Test Apreés test
0% deformation 50% deformation 10% deformation

Figure 65. Images représentatives des éponges CHT/PCDs avec et sans TT lors du test de
compression. A gauche, les éponges au début de I'analyse ; au milieu, les éponges compressées a
50% de déformation ; a droit, les éponges ont récupéré leur forme a la fin du test.

Les scaffolds a base de polymeéres biodégradables montrent des propriétés mécaniques
plus faibles que celles des biocéramiques®. Par exemple, Laasri et al.?®”) ont rapporté un
module de Young de 97 GPa pour un scaffold d’HAp (287) et Kuo et al.?®® ont rapporté un
module de compression de 170 + 6 kPa pour une éponge hémostatique commerciale a base
de gélatine (Spongostan™) laquelle a servi pour la différentiation cellulaire de pré-
ostéoblastes. Felfel et al.'®? ont élaboré des éponges a différentes ratios de CHT/Alginate et
des valeurs du module de compression entre 50 et 130 kPa ont été rapportés pour des
éponges mouillées.

L'os spongieux est aussi un matériau viscoélastique, et présente un module de

compression compris entre 0,1 - 2 GPa™.

Par conséquent, la valeur du module de
compression de I'éponge traitée thermiquement est beaucoup plus faible que celle de l'os. La
rigidité d’un substrat est un facteur important pour réguler la fonction des ostéoblastes
notamment leur différentiation®®, bien qu’on ne connaisse pas le mécanisme. Il a été rapporté
que les substrats rigides avec un module de Young de 134 kPa favorisent la différenciation
ostéoblastique'®®. Malgré les caractéristiques mécaniques de I'éponge CHT/PCDs,
'adhésion et la prolifération cellulaire peuvent étre envisagées. Donc plus d'études sont
nécessaires pour élucider l'adéquation de la rigidité de notre éponge a la fonction de

['ostéoblaste.

D’ailleurs, les propriétés mécaniques de I'éponge peuvent étre améliorées en ajoutant
une phase minérale comme il a été démontré par Beskardes et al.?®® pour une éponge de
CHT composite élaborée avec des perles et de la poudre d’'HAp, respectivement. Dans ce

cas, le module de compression a été augmenté de 295 kPa (éponge du CHT seule) a 1 399
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et 928 kPa pour les éponges composites contenant des perles et de la poudre d’'HAp,

respectivement.

En conclusion, I'éponge CHT/PCDs soumise a un traitement thermique (TT) présente
une meilleure stabilité par rapport a celle sans TT. Ainsi, 'éponge traitée a 160°C a démontré
un gonflement élevé et une dégradation lente. Cette éponge a montré aussi une porosité
adaptée aux exigences pour son utilisation dans I'l'TO. Enfin, le module de compression

obtenu a été 20 fois plus élevé que celle de I'éponge sans TT.

3. Etude des propriétés biologiques de I'éponge CHT/PCDs
L’éponge traitée a 160°C a été bien caractérisée par ses propriétés physicochimiques
et mécaniques, ensuite sa cytocompatibilité a été évaluée selon la norme ISO-10993 par les

méthodes de contact indirect et direct.

3.1. Cytotoxicité - Méthode de contact indirect

Sachant qu'un TT du CHT a température élevée peut étre contraignante d’'un point de
vu cytotoxicité en raison de la formation possible de composants toxiques lors de la réaction

(290)

de Maillard (réaction chimique entre les groupes amines et carboxyle du CHT)*™™, il est

nécessaire d’évaluer la cytotoxicité de nos éponges.

La Figure 66 présente le résultat de cytotoxicité de I'éponge CHT/PCDs (pré-
conditionnée pendant 2 h dans milieu de culture), laquelle a montré un taux de survie cellulaire
de 104 £ 6% par rapport au contrdle (p>0,05). Enfin, il est donc clair que les éponges réticulées

a 160°C pendant 90 minutes ne sont pas du tout cytotoxiques.
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Figure 66. Viabilité cellulaire des éponges CHT/PCDs avec un TT a 160°C en utilisant la méthode de
contact indirect avec les cellules pré-ostéoblastes MC3T3-E1 (p>0,05). Le test a été répété 3 fois (n=3).

3.2.  Viabilité et adhésion cellulaire - Méthode de contact direct
En plus des substances potentiellement toxiques élues de I'éponge (évalué par la
méthode indirecte), la surface de I'éponge joue aussi un role important dans I'interaction entre

les cellules et I'éponge, e.g. 'adhésion, la prolifération et/ou la différenciation des cellules®®?).
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Afin de mettre en évidence les interactions matériaux-cellules, un test de contact direct a été
réalisé en utilisant deux types de cellules : pré-ostéoblastes et endothéliales. La viabilité
cellulaire et 'adhésion cellulaire seront donc développées ci-dessous.

3.2.1. Culture directe avec les cellules pré-ostéoblastes (MC3T3-E1)
3.2.1.1. Observation de I'adhésion cellulaire par MEB

Tout d’abord, la Figure 67A-C montre les images MEB de cellules pré-ostéoblastes
(MC3T3-E1) dans I'éponge CHT/PCDs aprés 3 jours de culture statique. La morphologie
cellulaire est clairement caractéristique : sur la surface de I'éponge des parois des pores, les
cellules adhérées ont montré une forme polygonale bien étalées avec la présence de
lamellipodes et filopodes (fleches rouges), qui jouent un réle central dans la modulation de
I'adhésion cellulaire au cours de la phase d'étalement. De plus, les cellules ont montré des
surfaces dorsales rugueuses (synthése et sécrétion active d'/ECM), propriété caractéristique
des ostéoblastes actifs®*"). Ainsi, les cellules ont été parfaitement adhérées aux parois des
pores dans I'éponge.

i Trgias
)I I

Sy

Figure 67. Images MEB des cellules pré-ostéoblastes MC3T3-E1 adhérées sur 'éponge CHT/PCDs
traitées a 160°C aprés 3 jours de culture statique. Grossissement (A, B) x500 et (C) x1000. Fléches
rouges : filopodes.

Ces résultats ont également été observés dans le travail de Ran et al.?®® pour les
scaffolds de CHT avec des pores anisotropes ensemencés avec le méme type de cellules
(MC3T3-E1). Les cellules pré-ostéoblastes, adhérées aux pores, ont montré une morphologie
fusiforme et polygonale et elles ont proliféré durant 7 jours de culture®?. Amaral et al.**" ont
aussi démontré une bonne adhésion et prolifération des cellules ostéoblastes humains

(MG-63) sur les éponges de CHT ayant différents DD. Les cellules adhérées a la surface des
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éponges avec un DD élevé (>87%) ont présenté les meilleures résultats par rapport aux autres
DD, et les cellules ont montré de longs filopodes et de nombreuses interactions cellules-
cellules®?). Dong, il est confirmé les scaffolds & base de CHT montrent une bonne interaction

avec les ostéoblastes.

3212 Test de viabilité cellulaire par kit LIVE/DEAD®

D’un autre c6té, le test LIVE/DEAD® a été réalisé dans I'éponge CHT/PCDs cultivée avec
des cellules MC3T3-E1 pendant 3 et 6 jours pour observer par fluorescence les cellules
vivantes (fluorescence verte) et les cellules mortes (fluorescence rouge) dans la structure
poreuse de I'éponge. La Figure 68 montre les images de microscopie fluorescente de cellules
MC3T3-E1 sur I'éponge. Il a été constaté que I'éponge a été totalement occupée et colonisée
par des cellules vivantes ont été prédominantes aprés 3 et 6 jours de culture. Ceci nous a
confirmé la bonne cytocompatibilité de I'éponge grace a un bon transfert d'oxygene et des

270) ont démontré, la bonne viabilité cellulaire et

nutriments & travers des pores. Amirian et al.
une excellente prolifération des cellules MC3T3-E1 ensemencées dans une éponge
composite & base de gélatine/pectine/BCP aprés 1, 3 et 7 jours de culture®”®. De plus, les
cellules ont proliféré plus rapidement dans les éponges composites contenant les FC (BMP-2
et VEGF) que dans I'éponge sans FC, ce qui confirme l'efficacité de la stratégie de charger

des FCs dans le scaffold pour améliorer la réaction biologique.

Figure 68. Images 2D de microscopie confocale a fluorescence du test LIVE/DEAD® de cellules pré-
ostéoblastes MC3T3-E1 dans I'éponge CHT/PCDs apres (A) 3 jours et (B) 6 jours de culture statique.
Vert : cellules vivants, rouge : cellules mortes.

3.2.2. Culture directe statique avec cellules endothéliales (HUVECs)
3.221. Observation de I'adhésion cellulaire par MEB

La réponse cellulaire a ensuite été évaluée en utilisant des cellules primaires
endothéliales (HUVECs). La Figure 69A-C montre les images des cellules endothéliales dans
'éponge : les cellules sont bien adhérées et étalées sur la surface de I'éponge et montrent
une morphologie polygonale avec des filopodes (fleches rouges). Il convient de remarquer

que, les cellules primaires (comme les HUVECSs) sont beaucoup plus sensibles et fragiles lors
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de la manipulation par rapport aux cellules immortalisées (comme les MC3T3-E1). Par
conséquent, les résultats obtenus ici, montrant une bonne adhésion cellulaire des HUVECs
sur les éponges CHT/PCDs, sont trés encourageantes pour leur application en tant que
scaffold pour I''TO. Mohandas et al.*®® ont également démontré une excellente adhésion de
cellules endothéliales HUVECs, qui ont été bien étalées sur la surface d’'une éponge
CHT/acide hyaluronique aprés 24 h et 48 h de culture. lls ont aussi montré une prolifération
cellulaire plus importante une fois chargé VEGF dans les éponges'®®. Donc, cela montre
I'avantage d'ajouter du VEGF dans I'éponge pour améliorer encore la réponse cellulaire.

~

Figure 69. Images MEB des cellules endothéliales HUVECs adhérées sur I'’éponge CHT/PCDs avec
un TT a 160°C aprés 3 jours de culture statique. Grossissement (A) x500, (B) x 700 et (C) x1000.
Fléches rouges : filopodes.

3.2.2.2. Test de viabilité cellulaire par kit LIVE/DEAD®

La viabilité cellulaire des HUVECs dans I'éponge a été analysée par le test LIVE/DEAD®.
De la méme maniére a ce qui a été observé pour les cellules MC3T3-E1, les cellules HUVECs
ont parfaitement adhéré et ont bien colonisé I'éponge apres 3 et 6 jours de culture (Figure 70).
De méme, les cellules vivantes (fluorescence vert) étaient en trés grand nombre et les cellules

mortes (fluorescence rouge) étaient tres rares.

Néanmoins, nous avons aussi constaté que le nombre de cellules présentes dans
I'éponge aprés 6 jours de culture tend & étre inférieur a celui du 3°™ jour pour les deux types
de cellules. Cela peut étre di aux conditions de culture statique, qui ne permettent pas un
échange constant d'éléments nutritifs et de métabolites au sein de I'éponge. C’est donc qu’une
culture dynamique est nécessaire pour les scaffolds 3D.
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Figure 70. Images 2D de microscopie fluorescente du test LIVE/DEAD de cellules HUVECs dans
I'éponge CHT/PCDs apres (A) 3 jours et (B) 6 jours de culture statique. Vert : cellules vivants, rouge :
cellules mortes.

En conclusion, il a été démontré que les éponges sont capables d’agir en tant que bio-
support pour I'adhésion et la prolifération cellulaire avec les cellules pré-ostéoblastes et les
cellules endothéliales, qui garantit ainsi a la fois la régénération osseuse et la formation des
vaisseaux sanguins a lintérieur du scaffold. En conséquence, la suite va étre la
biofonctionnalisation de ce biomatériau avec le VEGF pour favoriser le recrutement et la
prolifération des cellules endothéliales. Ensuite, la méthode de contact directe devra étre aussi

réalisée afin d’évaluer sa cytocompatibilité.

4. Chargement des éponges avec VEGF : Evaluation de la libération et leur bio-activité

Aprés d’avoir démontré que I'éponge CHT/PCDs était cytocompatible par I'évaluation de
'adhésion cellulaire et la viabilité cellulaire en contact direct avec des cellules pré-ostéoblastes
et endothéliales, I'élaboration des éponges chargées de biomolécule (VEGF) a été prise en
considération. En ITO, la stimulation de la vascularisation a l'intérieur du biomatériau est une
phase fondamentale pour la régénération osseuse, mais reste encore un défi. Selon le principe
de I''TO in situ, l'incorporation par adsorption d'un FC angiogénique a été réalisée dans ce
travail. Ainsi, les éponges ont été chargées avec VEGF a trois concentrations (choisies selon
la littérature)®®® : 20 ng, 50 ng et 100 ng par éponge. Par la suite, la cinétique de libération du
VEGF dans deux milieux (PBS et le milieu de culture ECM enrichi avec 0,5% de SVF -sérum
de veau feoetal) et la bio-activité (pro-migration et pro-prolifération) du VEGF libéré envers les

cellules endothéliales ont été étudiées.

4.1. Libération du VEGF

Tout d’abord, le profil de libération du VEGF des éponges a été étudié dans le PBS et le
milieu de culture ECM enrichi avec 0,5% de SVF. Pour évaluer la cinétique de libération
statique du VEGF, le milieu de libération a été récupéré et renouvelé intégralement pour

chaque temps, et la concentration du VEGF a été mesurée par la méthode ELISA.

136



Résultats et discussion

4.1.1. Libération dans PBS

La Figure 71 montre le profil de libération du VEGF dans le PBS a 37°C. Pour les trois
concentrations testées, la libération du VEGF n’excéde pas 24 heures dans les conditions
appliquées, car la VEGF n’était plus détecté a partir du 2°™ jour. Il faut remarquer que la
quantité totale de VEGEF libéré est proportionnelle a la quantité initiale chargée, I'éponge avec
une charge initiale plus élevée (100 ng VEGF) a montré la quantité totale libéré (24,7 + 1,8 ng)
la plus haute (p<0,05) comparativement a I'éponge chargée avec 20 ng de VEGF
(3,4 £ 0,1 ng) ou celle chargée avec 50 ng de VEGF (9,9 + 0,1 ng) (Figure 71A). Ainsi, en
faisant varier la quantité de charge initiale, la libération de VEGF pourrait étre ajustée a la dose

bioactive requise.
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Figure 71. Profils de libération cumulative in vitro exprimés en (A) ng/mL et (B) en pourcentage, des
éponges CHT/PCDs chargées avec 20, 50 et 100 ng de VEGF dans le PBS (pH 7,4) a 37°C en
conditions statiques. Le test a été répété 2 fois (n=3).

Cependant, nous avons aussi constaté que la quantité totale de VEGF libérée par
rapport a la quantité initiale chargée n’était pas de 100%. Ainsi, les pourcentages de VEGF
libérée a partir des éponges chargées avec 20 ng, 50 ng et 100 ng de VEGF étaient
respectivement de 17,2%, 19,6%, et 24,7% de la quantité initiale chargée (Figure 71B). Ce

phénoméne peut étre dU a la dégradation lente de I'éponge, donc la biomolécule piégée dans
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la microstructure de I'’éponge n’est pu pas étre libérée par le mécanisme d'érosion. Egalement,
le VEGF a peut-étre été dénaturé ou dégradé progressivement pendant la durée du test
("imprégnation et libération a 37°C), induisant ainsi une diminution du taux de libération.
Gnavi et al.®®® ont montré des résultats similaires pour un hydrogel & base de gélatine, qui a
été chargé de VEGF a différentes concentrations. Ainsi, dans milieu de culture sans SVF, ils

ont obtenu un pourcentage de libération de seulement 27%5°).

Par ailleurs, dans la littérature, certaines études ont été réalisée dans un milieu de
culture enrichi en SVF, en raison de sa grande ressemblance avec le milieu physiologique.

Nous avons donc effectué le test dans un milieu enrichi a 0,5% SVF.

4.1.2. Libération dans milieu enrichi avec 0,5% SVF

La cinétique de libération du VEGF a été évaluée dans le milieu de culture ECM enrichi
avec 0,5% de SVF. Les profils de libération sont illustrés sur la Figure 72. Les trois groupes
évalués montrent un profil de libération similaire et rapide d’environ 85% le 1° jour. Puis, la
quantité de VEGF libérée est devenue plus faible en atteignant une libération cumulative finale
a7joursde 19,5+0,3ng,51,5+13,9ng et 101,1 £ 0,7 ng pour les éponges chargées de 20,
50 et 100 ng VEGF, respectivement (Figure 72A). La libération au 1°"jour sera approfondie ci-
aprés. De maniére similaire a ce qui a été trouvé avec la libération dans le PBS, la quantité
totale de VEGF libérée est proportionnelle a la quantité initiale chargée. Cependant, a
différence des résultats obtenus dans PBS (entre 17 et 25%), la totalité de la quantité de VEGF
chargée a été libérée. Ainsi, les trois groupes atteignent 97,5 + 1,6%, 102,9 + 27,7% et

101,1 £ 0,7% par rapport a la quantité initiale chargée (Figure 72B).
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Figure 72. Profils de libération cumulative in vitro exprimés en (A) ng/mL et (B) en pourcentage, des
éponges CHT/PCDs chargées avec 20, 50 et 100 ng de VEGF dans le milieu de culture ECM enrichi
avec 0,5% SVF a 37°C sous conditions statiques. Le test a été répété 2 fois (n=3).

Plusieurs hypothéses peuvent étre émises. Soit, le VEGF est dégradé plus rapidement
dans le PBS que dans le milieu enrichi en SVF ; soit le SVF facilite la libération du VEGF. Cela
pourrait s'expliquer par une interaction entre le VEGF et I'albumine, qui est la protéine la plus
abondante dans le plasma sanguin humain et le SVF. Cette molécule peut servir de véhicules
(« carriers ») pour les biomolécules a faible hydrosolubilité via les ligands hydrophobes de

e®¥_ De plus, I'albumine est capable de protéger un certain nombre d'enzymes ou

(294

I'albumin
de FCs de linactivation et de I'agrégation thermique, dit « effet chaperon »“%. Ainsi,
I'albumine pourrait faciliter la libération du VEGF via sa fonction de véhicule et le protéger de

la dégradation.

D’un autre c6té, la libération du VEGF dans notre étude a été relativement rapide (7
jours) dans le milieu enrichi en SVF, ce qui peut s’expliquer par la méthode d’incorporation du
VEGF dans les éponges. Le VEGF a été chargé sur I'éponge par le mécanisme d’adsorption
(interaction de faible énergie), qui d’'un cété affect peu la structure de la protéine par rapport
aux autres mécanismes (Tableau 7, partie 1) ; mais de I'autre c6té produit la libération rapide
de VEGF par diffusion une fois en contact avec le milieu aqueux. Li et al.®” ont démontré
qu’une libération du VEGF dés le début (surtout les 3 premiers jours) peut favoriser
I'établissement d’'une microcirculation locale trés importante pour la régénération osseuse sur
un modeéle in vivo chez les souris®”. En tenant compte de cette publication, malgré la libération
rapide du VEGF, nos éponges pourraient tout de méme induire la formation de vaisseaux
sanguins et garantir la formation de microcirculation dans la phase critique (3 premiers

jours)®"),

Afin d’évaluer de maniére plus approfondie la libération rapide pendant le 1° jour, la
libération a été évaluée avec des prélevements (et renouvélement de milieu) plus

fréquemment pendant 3 jours, les résultats sont présentés sur la Figure 73. Dans ce cas, la
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cinétique de libération du VEGF révele un « burst » initial d’environ 40% de la quantité totale
dés la premiére demi-heure pour les 3 concentrations, suivi d’'une libération modérée et
soutenue pendant 24 h. Ce type de profil de libération est typique de ce mécanisme (i.e.
I'adsorption non-spécifique de biomolécules). Finalement, les éponges ont libéré quasiment la
totalité de VEGF chargé initialement, soit 84,0 £ 4,4%, 97,5 + 3,8% et 100,4 + 4,2% de VEGF

a 3 jours de libération pour les concentrations respectives de 20, 50 et 100 ng de VEGF.
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Figure 73. Profils de libération statique in vitro des éponges CHT/PCDs chargées avec 20, 50 et 100
ng de VEGF dans le milieu de culture ECM enrichi avec 0,5% SVF a 37°C. Le test a été répété 2 fois
(n=3).

4.2. Evaluation de la bio-activité du VEGF libéré

Apres avoir étudié la cinétique de libération de VEGF, il est impératif d’évaluer son bio-
activité intrinséque vis-a-vis les cellules endothéliales. Pour cela, nous avons évalué deux
propriétés importantes lors de la vascularisation : la prolifération et la migration des cellules
endothéliales (HUVECS).

4.2.1. Prolifération cellulaire

La Figure 74 montre le pourcentage de prolifération cellulaire au bout de 48 h des
cellules HUVECs en contact avec le milieu de libération contenant le VEGF en comparaison
au contréle (milieu de culture avec 0,1% SVF). La libération de I'éponge sans VEGF n’a montré
aucun effet pro-prolifération. D’'un autre cbté, une prolifération cellulaire supérieure
significative (p<0,05) au contrdle peut étre observée jusqu'a 3°™ jour de libération pour les
trois groupes (20, 50 et 100 ng de VEGF chargé par éponge). Néanmoins, il n'y a pas de
différence significative entre chaque concentration (p>0,05). En revanche, pour les trois
groupes, la VEGF libérée du 3°™ au 7°™ jour ne présente plus d’effet « pro-prolifération » sur
les cellules HUVECSs. Ces résultats révelent que, a priori, en condition de culture cellulaire,
une concentration de VEGF inférieure a 0,23 + 0,05 ng/mL n’influence plus la prolifération des
cellules HUVECs (Tableau 17).
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Figure 74. Bio-activité du VEGF libéré dans le milieu de culture ECM enrichi par 0,1% SVF a 37°C
basée par la prolifération cellulaire en utilisant les cellules endothéliales HUVECs (*p<0,05). Le test a

été répété 2 fois (n=2).

Tableau 17. Concentration de VEGF libéré dans 7 jours dans milieu de culture ECM enrichi de 0,1% SVF.

Eponge VEGF
Libération 20ng 50 ng 100 ng
Jour Concentration Concentration Concentration
(ng/mL) (ng/mL) (ng/mL)
1 18,5+ 0,80 43,17 £ 3,00 84,26 +4,78
2 1,95 +£ 0,06 6,12 + 2,60 11,03+ 0,99
3 0,23+0,05 0,92 + 0,53 1,82+ 1,27
7 0,05+ 0,00 0,10+ 0,15 0,24 + 0,03

4.2.2. Migration cellulaire

Par la suite, en prenant en compte les résultats obtenus par le test de libération de VEGF
et son effet sur la prolifération cellulaire, I'activité de la pro-migration cellulaire de VEGF libérée

e(255272.273)  qaix

a été évaluée seulement sur 3 jours de libération. Basées sur la littératur
méthodes couramment utilisées : la technique de blessure/cicatrisation et test de migration «

Transwell », ont été appliquées comme suit.

4.2.2.1. Technique de blessure/cicatrisation

Par cette technique, la capacité du VEGF libéré pour favoriser la « cicatrisation » d’'une
blessure faite sur une monocouche cellulaire a été évaluée. L'effet cicatrisant mis en évidence
par cette technique englobe les étapes de migration et prolifération cellulaire, cependant ce

dernier est minimisé en utilisant le milieu pauvre en SVF®®, La

Figure 75 montre les images représentatives lors de la création de la blessure (0 h) et la

cicatrisation par la migration des cellules HUVECs apres 24 h.
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Figure 75. Images représentatives de la migration des cellules HUVECs en utilisant le test de blessure
par griffe en contact avec VEGF libéré dans le milieu de culture ECM enrichi par 0,5% SVF a 37°C. Les

images montrent que les cellules ont migré pour fermer la blessure aprés 24 h d’'incubation. Le test a
été répété 2 fois (n=2).
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D’abord, nous pouvons observer que, pour le contrdle négatif (0 ng/mL VEGF), la
migration des cellules au bord de la blessure aprés 24 h a été imperceptible. En revanche, le
contrdle positif, avec une concentration définie de VEGF a 50 ng/mL, a clairement montré la
migration des cellules et la réduction importante de largeur de la blessure. En conséquence,
la méthode appliquée ici est efficace pour montrer I'effet pro-migration de VEGF. D’un autre

coté, la libération de I'éponge sans VEGF (0 ng/mL) n’a montré aucun effet pro-migration.

Dans ce contexte, pour toutes les concentrations (20, 50 et 100 ng), le VEGF libéré le
1°" jour ont montré une effet pro-migration cellules par rapport au contréle négatif (0 ng VEGF),
dont une réduction importante de la largeur de la blessure est bien visible. Tandis que le VEGF
libéré du 2°™ et 3°™ jour ont montré d’effet de pro-migration plus faible ; le VEGF libérée
cumulative du 3°™ au 7°™ jour ne présente plus du tout de bio-activité sur les cellules
HUVECSs. Cette tendance est assez similaire a celle que nous avons trouvée dans le test ci-

dessus pour l'effet du test de pro-prolifération.
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Figure 76. Analyse quantitative de I'effet pro-migration de VEGF libéré exprimé en pourcentage relatif
de la réduction de la blessure d’'une monocouche de cellules HUVECs. Le test a été répété 2 fois (n=2).

Les pourcentages de réduction de la blessure, présentés dans la

Figure 75 et obtenus par ImageJ, confirment bien I'observation ci-dessus. La réduction
de la largeur de la blessure a été d’environ 55% pour tous les groupes par VEGF libéré du 1*
jour, qui est significativement plus fort (p<0,05) par rapport celui du contréle négatif (15%).
Puis, pour les trois concentrations, la réduction de la blessure par VEGF libéré de 2°™ et 3°m®
jour est devenue plus faible, d’environ de 30% et 20% respectivement, qui pourtant a été

toujours plus fort (p<0,05) que celui du contréle négatif.

Il convient de remarquer que par rapport au contréle positif, en regardant le VEGF libéré
du 1*" jour, les trois groupes d’éponges n’ont pas montré de différences significatives (p>0,05),
malgré la concentration de VEGF libéré du 1°" jour a été de 84,26 + 4,78 ng/mL (Tableau 17)
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pour I'éponge de 100 ng VEGF, qui est pourtant bien plus fort que contréle positif (50 ng /mL).
De plus, les trois concentrations n’ont pas montré de différences significatives (p>0,05) entre
eux, malgré que les concentrations de VEGF libéré (18,5 + 0,80 ng /mL, 43,17 £ 3,00 ng /mL
et 84,26 £ 4,78 ng /mL, respectivement) sont bien différent entre eux. D’un autre cété, le VEGF
libéré du 2°™ et 3°™ jour de tous les groupes (moins de 11 ng/mL de VEGF) a montré une
plus faible réduction de la blessure que contréle positif (p<0,05). Ces résultats montrent que,
dans les conditions de test appliquées, en dessous d'un certain seuil (par exemple, 18 ng/mL),
le VEGF induit une migration cellulaire sur HUVECs d'une maniére dose-dépendante ; mais
au-dela, l'effet pro-migration du VEGF ne se renforcera plus avec une concentration

croissante.

4.2.2.2. Test de migration « Transwell »

Une deuxiéme technique, la migration a travers d’'un membrane « Transwell », a été
réalisé pour encore évaluer I'effet du VEGF libéré sur la migration des cellules HUVECs. La
Figure 77 montre les images représentatives de la migration des cellules HUVECs a travers
d’'une membrane de polycarbonate (8 um) aprés 4 h de culture en réponse au VEGF déposé

dans l'autre c6té de la membrane.
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Figure 77. Images représentatives de la migration des cellules HUVECs en utilisant le test d'infiltration
(Insert Transwell®) aprés 4 h en contact du VEGF libéré dans le milieu de culture ECM enrichi par 0,5%
SVF a 37°C. Le test a été répété 2 fois (n=2).
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D’abord, nous pouvons observer que, pour le contréle négatif (0 ng/mL VEGF), le
nombre des cellules ayant migré a été trés faible, pareil que pour le milieu de libération de
'éponge sans VEGF. Par contre, le contrdle positif, avec une concentration de VEGF a 20
ng/mL, a montré une migration cellulaire évidente. De ce fait, cette méthode appliqué ici

semble aussi efficace pour montrer I'effet pro-migration de VEGF.

Dans ce contexte, on a constaté que le nombre de cellules ayant migré pour le VEGF
libéré du 1° jour a été different pour chaque groupe d’éponge. Le groupe de 20 ng VEGF a
montré un effet pro-migration évident, et beaucoup plus de cellules ont migré a travers la
membrane que le controle négatif. En revanche, les éponges chargées avec 50 et 100 ng
VEGF n’ont pas induit autant de migration cellulaire que le contrble négatif. Cela est peut-étre
dd a un gradient chimiotactique trop fort vers les cellules présentes de l'autre coté de
membrane « Transwell », 32 ng/mL et 87 ng/mL, respectivement pour les éponges chargées
de 50 et 100 ng VEGF, ce qui a pu déranger les adhésion et migration des cellules dans le
compartiment supérieur. Ce phénoméne n’a pas été observé dans la méthode de
blessure/cicatrisation car I'état des cellules dans les deux protocoles ne sont pas comparables.
Les cellules avaient déja bien adhéré au substrat de culture cellulaire avant de faire la blessure
et de mettre en présence de VEGF, tandis que pour la méthode « Transwell » les cellules sont

ensemencées en méme temps que I'exposition au VEGF.

Pour le 2°™ jour de libération, le groupe de 20 ng VEGF n’a pas présenté d’effet sur la
migration des cellules ; néanmoins, les éponges avec 50 et 100 ng VEGF ont montré une effet
pro-migration cellulaire similaire a celle du control positif. Pour le 3°™ jour de libération, tous
les groupes ne montrent plus de bio-activité (pro-migration) sur les cellules HUVECSs. Ici, avec
une concentration inférieure a 20 ng/mL, le VEGF semble induit une cellule de migration

HUVECs d'une maniéere dose-dépendante.

Ces résultats, clairement non-cohérents avec ceux du test de blessure/cicatrisation (qui
a montré un effet sur la migration cellulaire jusqu’a 3 jours de libération), nous rappellent que,
méme avec le méme sujet a tester, les différentes méthodes peuvent aboutir a des conclusions
trés différentes en fonction de la procédure expérimentale utilisée. Il est donc nécessaire
d'appliquer différentes méthodes pour assurer les résultats. Malgré des différences dans les
détails de leurs procédures, les deux meéthodes pour évaluer la migration cellulaire ont

confirmé l'effet pro-migration du VEGF libéré des éponges chargées de VEGF.

Parmi de nombreuses études similaires dans la littérature pour 'l TO, la plupart n’étudient
que le comportement de libération du VEGF ; peu d’entre elles vont plus loin dans 'examen
de la bio-activité du VEGF libéré in vitro, alors qu’elles pourraient étre désactivées pour de

nombreuses raisons. Ce travail a fait une étude approfondie sur la bio-activité du VEGF libéré,
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et a mis en évidence la relation entre la bio-activité et la dose libérée. Il sera aussi intéressant
par la suite d’observer la formation des vaisseaux sanguins a lintérieure de I'éponge

biofonctionnalisée.

5. Conclusion

En conclusion, nous avons développé et caractérisé des éponges CHT/PCDs de ratio
3:3. La méthode de fabrication en utilisant un systéme de seringues interconnectées a permis
d’obtenir des hydrogels homogénes et donc exploitables pour former éponges par

lyophilisation.

Ces éponges ont subi un TT et il a été constaté que celui-ci a induit la formation de
liaisons covalentes amides entre les fonctions NH> du CHT et les fonctions COOH du PCDs
en complément des interactions ioniques. De plus, le traitement thermique a montré un effet
sur les propriétés de dégradation et de gonflement des éponges CHT/PCDs. En raison de sa
biodégradation lente (dans PBS enrichi avec lysozyme) et de sa forte capacité de gonflement,
I'éponge CHT/PCDs traitée a 160°C a été choisie pour la suite de I'étude. L'éponge traitée a
160°C a démontré avoir une porosité adaptée aux exigences pour I''TO et a montré un module
de compression beaucoup plus élevé que I'éponge sans TT, réaffirmant ainsi la stabilité

donnée par la réticulation thermique.

Aprés avoir confirmé la cytocompatibilité des éponges par les méthodes indirectes et
directes selon la norme 1SO-10993 avec cellules pré-ostéoblastes et endothéliales, la bio
fonctionnalisation des éponges par I'adsorption de VEGF a trois concentrations a été réalisée.
La cinétique de libération de VEGF dans PBS et dans un milieu enrichi de 0,5% de SVF a
montré une grande différence. Dans ce dernier, une libération trés rapide d’environ 85% au
1°" jour de libération a été trouvé pour les éponges chargées de différentes concentrations de

VEGF, et la libération de VEGF détectable a duré une période de 7 jours.

Ensuite, la bio-activité du VEGF libérée par les éponges a été montrée par son effet pro-
prolifération et pro-migration des cellules endothéliales, qui sont deux processus importants
lors de la vascularisation de scaffold. Ces résultats sont encourageants pour I'application de
I'éponge en tant que scaffold pour I'I'TO. Cependant, elles sont besoin d’autres études telles
que l'essai de formation des tubes (tubulogénese) ou le test CAM (« Chick Chorioallantoic
Membrane »), pour pouvoir choisir une seule concentration de VEGF a charger. De méme, un

test de contact direct avec les cellules HUVECSs sera fait.
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1. Formation des hydrogels CHT/PCDi/PCDs

Le second objectif de notre travail a été de développer un hydrogel injectable pour la
chirurgie mini-invasive. Les travaux préliminaires ont montré que I'hydrogel a base de CHT et
de PCD soluble (PCDs) et élaboré a partir d’'un rapport massique 3:3 ne représentait pas une
stabilité optimale en milieu aqueux. Des travaux antérieures du laboratoire ont montré que la
forme insoluble du PCD (PCDi) présentait une composition chimique proche de celle du PCDs,
mais des propriétés physicochimiques tres différentes (forte capacité de gonflement dans
Ieau)®?. Par conséquent nous avons tenté de combiner les deux formes de PCDi et PCDs
pour élaborer des hydrogels CHT/PCDi/PCDs et nous avons étudié I'influence du PCDi sur les

propriétés physico-chimiques et rhéologiques des hydrogels obtenus.

A cet effet, les hydrogels ont été préparés a partir du mélange de CHT avec différents
ratios de PCDIi/PCDs. |l faut remarquer que la portion massique totale de PCDi et PCDs a été
fixée a 3%wy, car 'hydrogel CHT/PCDs 3:3 a été validé comme formulation de base lors de
I'étude de I'éponge. Ainsi les ratios CHT:PCDi:PCDs évalués ont été 3:0:3 (correspondant au
ratio 3:3 de la partie éponge), 3:1,5:1,5 et 3:3:0. La formation des hydrogels est illustrée dans
la Figure 78. Quel que soit le ratio CHT/PCDi/PCDs utilisé, on a obtenu des hydrogels
homogénes en les mélangeant dans le systéme de deux seringues interconnectées (Figure

78B), comme cela a été vu précédemment au chapitre 1.
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Figure 78. Schéma de la formation des hydrogels injectables CHT/PCDi/PCDs. (A) Les composantes :
le CHT, le PCDi et le PCDs. (B) Systéme de deux seringues interconnectées pour I'obtention de
I'hydrogel. (C) Observation macroscopique d’'un hydrogel CHT/PCDi/PCDs injecté et schématisation
des interactions ioniques entre le CHT et le PCD pour la formation de I'hydrogel.

Par la suite, les hydrogels ont été caractérisés par leurs propriétés rhéologiques,
d’injectabilité et de cytocompatibilité afin de trouver le meilleur ratio et de mieux comprendre

'impact de I'ajout du PCDi sur ces propriétés.
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2. Test du flacon retourné pour la formation des gels

Le test du flacon retourné permet la premiére observation sur la gélification des
suspensions des CHT/PCDIi/PCDs suite a I'acidification du milieu. Ainsi, le mélange final a été
extrudé dans un flacon qui a été retourné afin d’observer sa compacité et s’il coule ou pas sur
I'action de la gravité. Cette technique permet aussi d’'observer qualitativement la formation des
hydrogels ainsi que leur stabilité*’®. La Figure 79 révéle que, immédiatement aprés le
processus de préparation, les mélanges sont plutét des hydrogels compacts ; méme aprés
1 h ou 24 h d’incubation a 37°C. Aucun des hydrogels ne s'écoule sous I'effet de la gravité

aprés avoir retourné les flacons (pendant 3 min environ).

24h LG

Figure 79. Observation de flacons retournés contenant des hydrogels avec différents ratios
CHT/PCDi/PCDs immédiatement aprés injection (0 h), aprés 1 h et 24 h d'incubation a 37°C.

3. Etude rhéologique des hydrogels CHT/PCDi/PCDs

Le test rhéologique a été effectué en mode oscillation, et la contrainte (y) qu’on applique
va étre exprimée en termes d’amplitude (% d’un tour de mobile). La région viscoélastique
(RVE) des hydrogels CHT/PCDIi/PCDs, identifiée dans la Figure 80, est le domaine
d’amplitude pour laquelle les modules G’ et G” sont constants. Dans ce cas, cette zone
correspond au domaine entre 0,05 et 10%. Il est évident que le module de stockage (G’) est
supérieur au module de perte (G”), ainsi, les mélanges sont des hydrogels élastiques. Ce
résultat démontre que les hydrogels ne sont pas déstructurés dans la RVE ; en revanche au-
dela d’'une amplitude de 10%, le module G’ diminue et le module G” augmente, ce qui
correspond a la déstructuration des réseaux des hydrogels. Par la suite, la valeur d’amplitude
de déformation a été donc fixé a 1% pour tous les hydrogels et a été utilisé par la suite dans

toutes les analyses.
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Figure 80. Région viscoélastique (RVE) des hydrogels CHT/PCDi/PCDs 3:0:3, 3:1,5:1,5 et 3:3:0, v =1
Hz, 37°C lors du balayage d’amplitude. Le test a été répété 2 fois (n=3).

L’évolution des modules viscoélastiques en fonction du temps (Figure 81) a été réalisée

aune fréquence (v) de 1 Hz et a 37°C. Pour les trois ratios CHT/PCDi/PCDs évalués, le module

G’ a été supérieur au module G” a temps 0 et tout au long de I'étude. Cela signifie que

hydrogel élastique a été formé deés [acidification du mélange dans les seringues

interconnectées. Il convient de souligner que le module G’ montre un ordre décroissant :
3:0:3 > 3:1,5:1,5 > 3:3:0. Ainsi, 'hnydrogel 3:0:3 affiche une valeur de G’ de 970 + 50 Pa,
I'hydrogel 3:1,5:1,5 une valeur de 498 + 5 Pa et I'hnydrogel 3:3:0 une valeur de 180 + 10 Pa
(p<0,05). Néanmoins, tous les hydrogels (3:0:3, 3:1.5:1.5 et 3:3:0) présentaient des valeurs
similaires de G”: 135 + 1 Pa, 109 + 7 Pa et 107 £ 3 Pa, respectivement (Figure 81). En

conclusion, I'ajout de PCDi dans I'hydrogel induit une diminution du module G’, ceci est aussi

confirmé par la mesure du facteur de perte (tan d).
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Figure 81. Evolution du module élastique (G') et visqueux (G") en fonction du temps, v = 1 Hz, y = 1%,
37°C (la courbe G” de I'nydrogel 3:1,5:1,5 est superposé par la courbe G” de I'hydrogel 3:3:0). Les
valeurs moyennes sont représentées dans le graphique. Le test a été répété 3 fois (n=3).
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Tableau 18. Valeurs de G', G” et tan & (G”/G’), sous conditions v =1 Hz, y = 1% pour les hydrogels

CHT/PCDIi/PCDs
CHT/PCDIi/PCDs G’, Pa G”, Pa Tan d
3:0:3 970 + 50 135+ 1 0,14 + 0,01
3:1,5:1,56 498 £ 5 1097 0,22 + 0,01
3:3:0 180 = 10 107 £ 3 0,61 + 0,02

Le tan & défini comme le rapport G”/G’, exprime le bilan viscoélastique de I'hydrogel*?.

Les valeurs de tan ©& des hydrogels CHT/PCDIi/PCDs (Tableau 18) ont augmenté
significativement (p<0,05) a mesure que la proportion de PCDi augmente dans la formulation.
Ainsi, les valeurs de tan & pour I'hydrogel contenant uniquement du CHT et des PCDs (ratio
3:0:3) a été de 0,14 = 0,01, tandis que pour les hydrogels 3:1,5:1,5 et 3:3:0 (contenant
uniquement du CHT et du PCDi ) les valeurs de tan 6 ont été de 0,22 + 0,01 et de 0,61 + 0,02.
Borzacchiello et Ambrosio!™*® ont rapporté que les hydrogels chimiques et physiques peuvent
étre distingués par leurs spectres mécaniques, c.a.d. la corrélation des modules G’ et G” avec
la fréquence. En général, un hydrogel physique présente une valeur de tan & supérieure a 0,1,
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ce qui est typique d’hydrogels biologiques a base de polysaccharides ou de protéines!
hydrogels physiques peuvent en outre étre classés en hydrogels « faibles » présentant une
valeur de tan & plus élevée (liaisons réversibles formées par des associations temporaires
entre les chaines) et des hydrogels « forts » ayant une valeur de tan & plus basse (liaisons

2%9)_Selon ce critére, I'nydrogel 3:3:0 est

physiques stables formées dans certaines conditions)'
le plus faible parmi les trois en raison de sa valeur de tan & qui était la plus élevée
(0,61 £0,02).
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Figure 82. Spectres mécaniques des hydrogels CHT/PCDi/PCDs, y = 1%. Les valeurs moyennes sont
représentées dans tous les courbes. Le test a été répété 2 fois (n=3).

La Figure 82 montre le spectre mécanique des hydrogels CHT/PCDi/PCDs, qui
représente I'évolution des modules de G' et G" en fonction de la fréquence a une contrainte

de 1%. Les courbes révélent 'augmentation progressive des modules G’ et G” avec la
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fréquence. Les valeurs de G’ des 3 formulations étudiées se rapprochent lorsque la fréquence

est supérieure a 10 Hz et atteignent aux mémes valeurs au-dela de 40 Hz. Pour les trois ratios,

le spectre mécanique refléte le comportement d’un hydrogel physique!'*?.
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Figure 83. Evaluation du caractére rhéofluidifiant des hydrogels CHT/PCDi/PCDs en mode rotation en
fonction du taux de cisaillement (y°), y = 1%, température ambiante. Le test a été répété 2 fois (n=3).

La Figure 83 montre I'évolution de la viscosité (n) en fonction du taux de cisaillement
(0-10%s™). Les viscosités des trois hydrogels ont été classifiées dans I'ordre 3:0:3> 3:1,5:1,5>
3:3:0 dans le domaine du taux de cisaillement étudié (25 - 10° s™). Il a été également constaté
que la viscosité de tous les hydrogels diminuait a mesure que le taux de cisaillement
augmentait. Par exemple, la viscosité de I'hydrogel 3:1,5:1,5 a diminué de 30+ 1 Pa.s
a 1,07 £ 0,04 Pa.s (Figure 83). Ces résultats montrent un comportement rhéofluidifiant des

S('l 34,296

hydrogel ). Cette propriété est un facteur trés important pour un hydrogel injectable. Lors

de l'injection, les forces de cisaillement seront induites et les liaisons ioniques de 'hydrogel

seront détruites et I'hydrogel pourra étre extrudé a travers I'aiguille('3*147:297)
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Figure 84. Evaluation du caractére autoréparant des hydrogels CHT/PCDi/PCDs par la méthode de
déformation cyclique : y = 1% (faible) et y = 500% (haute), v = 1 Hz, température ambiante. Les valeurs
moyennes sont représentées dans le graphique. Le test a été répété 2 fois (n=3).

Une analyse de déformation cyclique a été réalisée comme le montre la Figure 84. Celle-

ci consiste a appliquer alternativement des cycles de déformation faible (y = 1%) et forte
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(y = 500%) pendant 3 et 2 minutes, respectivement. Tout d’abord, les hydrogels soumis une
faible contrainte montrent un module G’ élevé. Puis, une forte déformation (amplitude 500%)
a été appliquée sur les hydrogels préformés pour détruire complétement le réseau ionique
formé et augmenter la fluidité des hydrogels. Cela a été observé par la diminution drastique
de la valeur de G'. Ensuite, une faible déformation (amplitude 1%) a été a nouveau appliquée,
ce qui a révélé 'augmentation instantanée de la valeur de G’. En particulier, le module G’ de
I'hydrogel 3:0:3 a récupéré ~72% de sa valeur initiale pour atteindre ~90% aprés 3 minutes.
D’un autre céte, les hydrogels 3:3:0 et 3:1,5:1,5 ont montré un comportement similaire mais
avec une amplitude de variation de G’ inférieure a celle de I'’hydrogel 3:0:3.

Pour les hydrogels évalués dans ce travail, il a été évident qu’aprés application d’'une
forte contrainte, le module G’ des hydrogels chute brusquement et atteint une valeur stable.
Le cycle de faible contrainte suivant s’accompagne d’une augmentation soudaine du module
G'. Ce phénomeéne se reproduit ainsi indéfiniment au fils des cycles appliqués. Cette
expérience montre que les hydrogels CHT/PCDi/PCDs au repos ou sous faible contrainte
présentent un caractére élastique qui disparait dés qu’une forte contrainte (hors de la RVE)
est appliquée. Ce comportement est typique de celui des hydrogels physiques qui sont figés
au repos via les liaisons faibles établies entre les macromolécules, et qui sont détruites sous

sollicitation. Ceci refléte donc le caractéere rhéofluidifiant de I'hydrogel.

Dés l'arrét de la contrainte, la « pseudo-réticulation » des hydrogels se produit a
nouveau via le rétablissement et la réorganisation spontanée des nouvelles liaisons ioniques
(auto-assemblage). Ceci reflete le caractére autoréparant (self-healing) des hydrogels qui a
été aussi observée macroscopiquement (Figure 85) : I'hydrogel 3:1,5:1,5 a été coupé en deux
parties qui ont ensuite été réunies pour reformer un assemblage cohésif aprés une minute de
contact.

Figure 85. Images macroscopiques illustrant la propriété autoréparante de I'hydrogel 3:1,5:1,5 aprés
rupture de I'hydrogel en deux.

Bien que les PCDs et les PCDi présentent la méme composition chimique et la méme
quantité de groupes COOH (soit 4 mmol de groupes COOH par gramme de PCD)#*", I'analyse
rhéologique d'hydrogels a montré des modules G’ différentes pour tous les hydrogels évalués.
La différence des valeurs de module G’ provient probablement de la différence de densité des
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interactions ioniques entre le polycation (CHT) et le polyanion (PCD) au sein du réseau
polymére. Ceci peut étre expliqué par une différence d’accessibilité des groupes COOH
apportés par PCDi et PCDs. Cette différence peut elle-méme étre attribuée a la taille des
particules de deux types de PCD. Le PCDs solubilisé présente un forme globulaire d’environ

)@%8)En revanche, le PCDi est une poudre insoluble qui a

50 nm de diameétre (Figure 86
préalablement été broyée et tamisée pour obtenir une granulométrie d’environ 125 um, et donc
cette molécule formera des « clusters » d’au moins 200 um dans I’hydrogel. A cause de leurs

tailles trés différentes, 'une nanométrique, I'autre micrométrique, les deux types de particules

ne sont pas dispersées de la méme fagon au sein de I'hydrogel.

Figure 86. Image de microscopie électronique a transmission (MET) de la structure globulaire du PCD
soluble (diamétre ~ 50 nm)(%),

Hydrogel 3:0:3 Hydrogel 3:3:0

PCDs (50 nm) PCDi (~200 pum)
N\ Chaines CHT

Figure 87. Schéma illustrant la possible conformation structurelle des hydrogels CHT/PCDi/PCDs de
ratios 3:0:3 et 3:3:0.

Grace a ses dimensions nanométriques, le PCDs est dispersé de fagon homogéne au
sein de I'hydrogel et ses fonctions COOH présentent une grande accessibilité vis-a-vis les
fonctions NH3;* des chaines du CHT, ce qui conduit a une forte densité d’interactions ioniques
au sein du réseau comme illustré dans la Figure 87. En revanche, le PCDi forme des micro

domaines dont seuls les groupes COOH présents en surface peuvent interagir avec les
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chaines de CHT, conduisant ainsi a une faible densité d’interactions ioniques comparés au
PCDs. De cette maniére, nous pouvons expliquer que le module de stockage G’ de I'hydrogel
3:0:3 diminue quand la proportion de PCDi augmente dans la formulation de I'hydrogel
CHT/PCDIi/PCDs.

Wahid et al.?’® ont rapporté la formation des hydrogels injectables a base de
carboxyméthyle-CHT réticulées de fagon ionique avec différentes concentrations de zinc
(Zn?*). lIs ont rapporté des valeurs de G’ de ~200 Pa pour la concentration la plus basse de
Zn*, jusqu’a 11000 Pa pour la concentration la plus haute. Ces résultats ont montré que las
propriétés viscoélastiques de I'hydrogel sont ajustables selon la concentration de Zn?* ajouté.
En plus, les hydrogels ont démontré un caractére autoréparant: aprés avoir subi une
contrainte de 200% avec la destruction du réseau, le module G’ remonte une fois la contrainte

de 0,1% appliquée®’®.

4. Injectabilité
4.1. Profil de force d’injection

L'injectabilité est un parameétre important qui détermine si I'hydrogel peut étre injecté
manuellement par un clinicien et elle est liée a la force d’injection!™¥. Les courbes de force —
déplacement pour les trois formulations d'hydrogels sont rapportées a la Figure 88A. La force
d'injection a d'abord augmenté jusqu'a environ 3 mm de déplacement, puis elle a atteint a un
plateau. Les valeurs du plateau démontrent la force de glissement dynamique qui a été de
30+£3N,26 3 Net17 £ 1N, pour les hydrogels 3:0:3, 3:1,5:1,5 et 3:3:0, respectivement.

Ainsi, la force d'injection diminue avec le taux de PCDi croissant.
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Figure 88. Etude de I'injectabilité des hydrogels CS/PCDi/PCDs avec une seringue de 5-mL a travers
une aiguille 18G (A) Profil de la force d’injection a une vitesse d’enfoncement du piston de 10 mm/min
a température ambiante. La moyenne de trois mesures (n=3) est indiquée dans le graphique. (B)
Extrusion d’'un cordon de 'hydrogel 3:1,5:1,5.

La force d’injection d'un matériau fluide dépend des diamétres intérieurs de la seringue

e(134,149,150

et de l'aiguille, ainsi que de la vitesse transversale lors de I'analys ). C’est pourquoi,

156



Résultats et discussion

la mesure de la force d'injection varie souvent dans la littérature. Néanmoins, I'étude de

%) a défini qu'une force d'injection inférieure & 45 N représente une injection

Cilurzo et al.
facile pour le chirurgien. Dans ce contexte, tous les hydrogels CHT/PCDi/PCDs testés ont
présenté une force d’injection inférieure a 45 N, ce qui garantit une injection sans difficulté
pour les cliniciens. Par exemple, I'hydrogel 3:1,5:1,5 a été facilement extrudé a travers une

aiguille 18G en formant un cordon continu comme illustré sur la Figure 88B.

4.2. Intégrité structurelle des hydrogels dans PBS

Afin d'évaluer la stabilité et I'intégrité des hydrogels aprés injection dans milieu aqueux,
tous les hydrogels ont été injectés directement a partir d’'une seringue de 5-mL a travers d'une
aiguille 18G dans du PBS (pH 7,4) a 37°C. Les trois hydrogels injectés présentaient une
structure en forme de cordon ininterrompu avec une surface lisse (Figure 89 - aprés injection
0 h). L’hydrogel 3:0:3 (contenant que CHT et PCDs) a présenté une contraction visible du
volume (rétrécissement) dans les 30 premiéres minutes d'immersion et la bonne cohésion du
cordon a été maintenue jusqu'a 7 jours en batch. Au contraire, I’'hydrogel 3:3:0 (contenant que
CHT et PCDi) a commencé a se déformer et a se désintégrer dans les 30 premiéres minutes
en batch. Cela peut étre di a la propriété du gonflement caractéristique de PCDi (3 fois son
volume initial)®*", qui provoque un fort gonflement de I'hydrogel. De méme, le fait que
I'hydrogel soit « faible » selon I'analyse rhéologique précédent (moins de liaison ioniques) peut
générer la désintégration du cordon. De fagon intéressante, une heure aprés son injection
dans du PBS, le cordon d’hydrogel 3:1,5:1,5 n’a montré aucun changement en termes de
volume ou d’intégrité (Figure 89, 1 h). Aprés 24 h d'immersion dans du PBS (Figure 89, 24 h),
cet hydrogel, composé a parts égales de PCDi et de PCDs, a conservé sa structure méme s'il
a montré une surface plus rugueuse. Ces résultats ont démontré que I'hydrogel 3:1,5:1,5
présente la meilleure stabilité dimensionnelle et l'intégrité structurelle par rapport aux deux
autres hydrogels. Cela a été aussi confirmé par I'observation jusqu’a 7 jours d’incubation
(Figure 89, 7 jours). En conséquence, la combinaison du PCD insoluble et PCD soluble dans
la formulation de I'nydrogel CHT/PCD permet d'obtenir un hydrogel avec les meilleures
caractéristiques, ainsi que de réduire leurs inconvénients, sans déstabiliser le réseau ionique

formé.

Afin de mieux observer le phénoméne de contraction, les hydrogels ont été extrudés
dans un flacon avant d'ajouter du PBS et ont été incubés jusqu'a 24 h a 37°C. La Figure 90
montre I'évolution des hydrogels en milieu aqueux, les diamétres approximatifs a temps 0 sont
affichés avec un cercle rouge, celui-ci est superposé sur I'’hydrogel aprés 24 h d’incubation
(cercle jaune) afin d’observer si le diamétre initial est conservé. Ainsi, I'hydrogel 3:0:3 réveéle
une contraction évidente en termes du volume aprés 24 h. En revanche, I'hydrogel 3:3:0

montre une augmentation de son volume (gonflement). Néanmoins, la forme de I'hydrogel
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3:1,5:1,5 n'a pas été modifiée et son volume a légérement augmenté. |l sera par ailleurs

intéressant d’évaluer la perte ou gain de masse des hydrogels afin de démontrer son
gonflement ou sa dégradation.

3:0:3 3:1,5:1,5 3:3:0

Oh

0,5h

1h

6h

24h

7 jours

Figure 89. Evaluation qualitative de I'intégrité structurelle des hydrogels CHT/PCDi/PCDs aprés injection a travers

une aiguille 18G dans du PBS (pH 7,4) a 37°C: immédiatement apres l'injection (0 h) et a différents temps
d’incubation.
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CHT/PCDi/PCDs t=0 t=24h

3:0:3

31,515

3:3:0

Figure 90. Observation macroscopique des hydrogels CHT/PCDi/PCDs dans du PBS (pH 7,4) a 37°C
a temps 0 et aprés 24 h d'incubation. Cercle rouge : diameétre initial (temps 0), cercle jaune : diamétre
final (temps 24 h). Le cercle jaune de I'hydrogel 3:1,5:1,5 est superposé avec le cercle rouge du
diamétre initial.

La transition rapide gel — sol — gel de I'hydrogel lors de I'extrusion de la seringue, la
propriété d’autoréparation instantanée et la stabilité dimensionnelle sont les paramétres les
plus importants pour assurer un remplissage parfait du défaut osseux par injection(34:299:300)
De plus, I'absence de contraction de I'hydrogel assurerait également un bon contact du
matériau injecté avec la paroi du défaut et une bonne intégrité pendant le temps nécessaire
pour lactivité thérapeutique in situ (c.a.d. délivrance de molécules bioactives ou de

%) Enfin, en tenant compte les propriétés viscoélastiques (le comportement

cellules)'
rhéofluidifiant et autoréparant), la force d’injection et l'intégrité structurelle aprés injection,
I'hydrogel 3:1,5:1,5 a répondu au mieux aux spécifications de I'application, et a ensuite été

évalué dans les tests de cytotoxicité.

5. Cytotoxicité - Méthode de contact indirecte

La réponse cellulaire au contact des hydrogels est essentielle pour une application
biomédicale. Pour ce test, 'hydrogel 3:1,5:1,5 a été sélectionné du a leur propriétés indiqués
ci-dessus et a été comparé a I'hydrogel 3:0:3. La cytotoxicité de deux hydrogels a été
déterminée par la viabilité des cellules exposées aux extraits des hydrogels pré-conditionnés.
Selon la nouvelle norme publiée le 16 juin 2016 par la FDA (Food and Drug Administration)
concernant la norme ISO 10993 pour les tests de cytotoxicité, il est suggéré que tous les
dispositifs médicaux permanents devraient subir une extraction pendant une période

supérieure a 24 h (i.e. 72 h). Nous avons donc suivi la norme ISO 10993 (24 h) et la norme
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FDA (72 h) pour évaluer la cytotoxicité des hydrogels qui est illustrée dans la Figure 91. Le
taux de survie cellulaire (viabilité des cellules par rapport au contréle) dans le milieu
d'extraction de 24 h pour les hydrogels 3:0:3 et 3:1,5:1,5 ont été respectivement de 92 + 4%
et 90 = 7%. Aucune différence significative n'a été trouvée entre les groupes (p>0,05). De plus,
le taux de survie cellulaire en contact avec le milieu extrait aprés 72 h d’incubation donne des
résultats similaires a ceux de I'extraction a 24 h (p>0,05). Dans ce test, les hydrogels 3:0:3 et

3:1,5:1,5 ne sont pas cytotoxiques.

120% -
’ 24h ®m72h

100% - - I I I I T

80% -
60% A

40% A

Survie cellulaire, %

20% A

0%

3:0:3 3:1.5:1.5 Controle

Figure 91. Viabilité cellulaire des cellules pré-ostéoblastes (MC3T3-E1) aprés 24h de culture dans les
extraits d'hydrogels a des rapports 3:0:3 et 3:1,5:1,5 (24 et 72 h). Le milieu de culture MEM-a seul a été
utilisé comme contrble. Le test a été répété 2 fois (n=3).

6. Conclusion

L’impact de l'utilisation de PCD insoluble (PCDi) et soluble (PCDs) dans la formulation
des hydrogels injectables CHT/PCD a été étudié. Les hydrogels CHT/PCDi/PCDs élaborés a
partir de trois ratios ont été donc caractérisés. L'analyse rhéologique a montré que le
comportement élastique (mesuré par G’) diminue avec 'augmentation de la proportion de
PCDi dans le mélange. En plus, les propriétés rhéofluidifiantes et auto-réparantes (obtenues
grace aux propriétés d’auto-assemblage des PEC) ont été constatés par évaluation
rhéologique et par observation macroscopique. L’étude de la force d’injection des hydrogels a
démontré que tous les hydrogels sont capables d’étre injectés confortablement par un
chirurgien (forces < 30 N). Enfin, les hydrogels 3:0:3 et 3:1,5:1,5 ont démontré étre
cytocompatibles vis-a-vis les cellules pré-ostéoblastes. Nous avons donc mis en évidence
'impact de I'utilisation du PCDi sur les propriétés de I'hydrogel. En effet, il a été constaté que
'hydrogel 3:1,5:1,5 (contenant le PCDi et PCD en parts égales) a montré un bon compromis
et il a obtenu la meilleure stabilité dimensionnelle aprés injection dans un tampon (PBS, pH
7,4).
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1. Formation et caractérisation des hydrogels composites CHT /PCDs/PCDi/HAp

I est connu que le CHT possede des propriétés ostéoconductives et
ostéogéniques'’%?%®) Cependant, ces propriétés sont faibles en comparaison aux autres

29 Dans ce contexte, le dernier chapitre de ce travail est

matériaux, e.g. les biocéramiques!
consacré a évaluer la faisabilité de former des hydrogels composites en ajoutant de 'HAp a la
formulation de I'hydrogel CHT/PCDi/PCDs 3:1,5:1,5. A cet effet, 'lHAp a été incorporée lors de

la préparation des hydrogels a trois concentrations : 1, 3 et 5%uwn.

Les hydrogels CS/PCDi/PCDs/HAp obtenus ont montré une coloration blanche et

opaque par comparaison avec les hydrogels sans HAp et ils ont été caractérisés comme suit.

1.1. Analyse préliminaire du comportement rhéologique

D’abord, les propriétés viscoélastiques des hydrogels composites ont été étudiées. La
Figure 92 montre la RVE des hydrogels composites en comparaison avec I'’hydrogel seul
(3:1,5:1,5:0). Nous avons constaté que la RVE n’avait pas changé par rapport a I'’hydrogel
sans HAp et correspond au domaine d’amplitude de déformation compris entre 0,05 et 10%
et que la formation des liaisons ioniques n’a pas étre dérangée par l'incorporation d’'HAp. La

valeur d’'amplitude a été donc fixée a 1% pour tous les hydrogels.
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Figure 92. Région viscoélastique (RVE) des hydrogels CHT/PCDIi/PCDs/HA, v = 1 Hz, 37°C, lors du
balayage d’amplitude (y). Les valeurs moyennes sont représentées dans toutes les courbes. Le test a
été répété 2 fois (n=3).

La Figure 93 montre I'évolution des modules G’ et G” en fonction du temps pour les
hydrogels composites. On a constaté que l'incorporation d’'HAp I'hydrogel a augmenté de
maniére significative (p<0,05) la valeur du module G’ en comparaison avec I'hydrogel de
départ (498 + 5 Pa). Ainsi, les valeurs de G’ ont été de 606 + 17 Pa, 692 + 44 Pa et 731 + 23
Pa, pour les hydrogels contenant 1, 3 et 5% d’HAp respectivement. Quant au module G”, les

valeurs obtenues pour les hydrogels composites contenant 1, 3 et 5% d’'HAp ont été de
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105 + 2 Pa, 121 £ 7 Pa et 130 = 3 Pa, respectivement, et ils étaient similaires a celle de
'hydrogels sans HAp (109 £ 7 Pa).
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Figure 93. Evolution du module élastique (G’) et visqueux (G”) des hydrogels composites
CHT/PCDIi/PCDs/HAp, v = 1 Hz, 37°C. Les valeurs moyennes sont représentées dans toutes les
courbes. Le test a été répéteé 2 fois (n=3).

Tableau 19. Valeurs de G', G” et tan & (G”/G’), sous conditions v =1 Hz, y = 1% pour les hydrogels

CHT/PCDi/PCDs/HAp.

CHT/PCDIi/PCDs/HAp G’, Pa G”, Pa Tan d
3:1,5:1,5:0 498 + 5 109 £ 7 0,220 + 0,010
3:1,5:1,5:1 606 £ 17 105+ 2 Pa 0,173 £ 0,004
3:1,5:1,5:3 692 + 44 1217 0,175 + 0,002
3:1,5:1,5:5 731+ 23 130+ 3 0,178 £ 0,030

D’un autre c6té, les valeurs de tan & pour les hydrogels contenant de I'HAp (Tableau 19)
ont été calculées et elles ont été inférieures a celle de I'’hydrogel sans HAp (0,220 £ 0,010).
Les valeurs de tan & trouvées ont été de 0,173 + 0,004, 0,175 £ 0,002 et 0,178 £ 0,030, pour
les hydrogels contenant 1, 3 et 5% d’HAp respectivement. Par conséquent, les hydrogels
composites montrent un caractére plus « fort » et plus élastique que I'hydrogel sans HAp®@%).
Dans les résultats obtenus on a constaté que 'HAp agit comme un renfort dans la structure
des hydrogels, et donc l'incorporation de cette phase minérale améliore les propriétés
viscoélastiques de I'hydrogel 3:1,5:1,5. Le mécanisme exact de 'augmentation du module G’
avec I'HAp n’est pas clair. Néanmoins, ce type de comportement a été aussi rapporté dans la
littérature pour les hydrogels composites a base d’alginate, carboxyméthyl-CHT et HAp®®"). La
propriété de renforcement similaire a 'HAp a été également trouvée dans des composants
tels que le sulfate de calcium (CaSO4)!"'¥ et le B-TCP®%), lorsqu'ils forment des hydrogels ou

scaffolds composites avec différents polymeéres.

D'aprés les résultats obtenus (module G et G”), une étude des propriétés

rhéofluidifiantes et autoréparantes devrait étre réalisée afin de savoir celles-ci ne sont pas
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affectés par l'incorporation de 'HAp. Sachant que 'HAp est une biocéramique trés peu
résorbable, il serait aussi intéressant d’étudier l'incorporation d’autres composants a
propriétés ostéoconductives et ostéoinductives (comme le B-TCP qui est résorbable, par
exemple) dans la formulation de notre hydrogel, afin de pouvoir comparer son effet dans la

formulation et dans leurs propriétés biologiques vis-a-vis des cellules ostéoblastes.

1.2. Intégrité structurelle des hydrogels composites dans PBS

Une fois que les hydrogels composites ont été caractérisés par ses propriétés
rhéologiques, une analyse de leur stabilité structurelle apres injection a été réalisé. A cet effet,
les hydrogels composites ont été injectés dans du PBS (pH 7,4) a 37°C pendant 24 h (Figure
94). Immédiatement apres injection, tous les hydrogels ont montré la formation de cordons
continus avec un surface lisse, trés similaire a I'hydrogel 3:1,5:1,5 sans HAp La méme
tendance de stabilité structurelle a été retrouvée dans les trois hydrogels composites testés.
lls ont conservé leur volume tout au long de I'étude (jusqu’a 24 h en batch) et ne se sont pas
désintégrés dans le milieu (pas de précipités ou de particules autour de I'hydrogel). Cela nous
indique que lincorporation de I'HAp n’affecte ni la stabilit¢ dimensionnelle ni l'intégrité

structurelle des hydrogels, et qu’il est bien intégré dans le réseau polymeére.
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Figure 94. Evaluation qualitative de l'intégrité structurelle des hydrogels CHT/PCDi/PCDs/HAp aprés injection a
travers une aiguille 18G dans du PBS (pH 7,4) a 37°C: immédiatement aprés l'injection (0 h) et a différents temps
d’incubation.

Les résultats obtenus des hydrogels composites sont intéressants et confirment que
l'incorporation de 'HAp dans la meilleure formulation d’hydrogel injectable favorise et améliore

les propriétés viscoélastiques, en conservant leur stabilité et intégrité structurelles.

D’aprés ces résultats encourageants sur I'hydrogel composite injectable, il serait par
ailleurs aussi intéressant d’utiliser cette nouvelle formulation pour I'élaboration des éponges
composites, car l'incorporation de I'HAp dans les éponges pourra davantage favoriser encore
plus la régénération osseuse, et générer une vascularisation fonctionnelle (grace a I'haute

affinité de VEGF pour les surfaces de calcium dont HAp©®?),

2. Formation et caractérisation des éponges composites CHT /PCDs/PCDi/HAp

Aprés la caractérisation des hydrogels composites, ceux-ci ont été injectés dans un
moule, congelés et lyophilisés afin d’obtenir des éponges composites. Les éponges
CS/PCDIi/PCDs/HAp obtenues montrent une coloration plus blanche en comparaison avec les
éponges sans HAp. D’un autre c6té, les éponges avec 5% d’HAp (3:1,5:1,5:5) ont une texture
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et une consistance plus friable comparé aux autres éponges avec une plus faible quantité de
HAp.

2.1. Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF)

Afin de caractériser la structure chimique des hydrogels composites
CHT/PCDIi/PCDs/HAp une analyse IRTF a été réalisé (Figure 95). La poudre d’'HAp et
I'nydrogel sans HAp ont été analyses pour mettre en évidence leurs bandes caractéristiques.
Le spectre d’HAp montre les trois bandes caractéristiques correspondants au groupe PO4*

-1(304.305) Ces bandes

(tracé dans le graphique) aux longueurs d’onde de 963, 1025 et 1087 cm
peuvent également étre observées dans les hydrogels composites. Dans le cas de I'hydrogel
ne contenant que 1% de HAp, les bandes sont masquées par celle du groupe C-OH
(1024,5 cm™) de I'hydrogel sans HAp. En revanche, les bandes caractéristiques de I'HAp

apparaissent dans les hydrogels contenant 3 et 5% d'HAp.

PO,

PO, PO,

3:1,5:1,5:5

3:1,5:1,5:3 /\
3:1,5:1,5:1 _\_\/\/_ﬁ/(

3:1,5:1,5
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Figure 95. Spectres IRTF-ATR des hydrogels composites CHT/PCDi/PCDs/HAp, de ['hydrogel
3:1,5:1,5 sans HAp et de la poudre d'HAp.

2.2. Microstructure par microscopie électronique a balayage (MEB)

La microstructure des éponges CS/PCDi/PCDs/HAp et de I'éponge sans HAp a été
analysee par MEB. La Figure 96 révéle la coupe transversale de tous les éponges qui montrent
une structure poreuse interconnectée. Il faut remarquer que l'incorporation d’HAp n’affecte pas
la porosité de I'éponge. Une vue agrandie de tous les hydrogels (Figure 96A1-D1) a montré
que I'hydrogel sans HAp posséde les parois des pores avec des parois lisses contrairement
aux hydrogels composites. Les images ont révélé que la poudre d’HAp incorporée lors de la
formation de I'hydrogel est bien intégrée dans la structure de I'hydrogel (Figure 96B1-D2). Ce
type dinteraction démontre une forte affinité de I'HAp avec la matrice de CHT des
hydrogels®®). La quantité de revétement d’HAp observée dans les éponges est directement

proportionnelle a la concentration ajoutée dans chaque formulation. La granulométrie de I'HAp
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utilisé a été de 1 — 2 ym dans une suspension. Avec I'analyse MEB on peut retrouver la taille
de ces particules dans I'éponge avec 1% d’HA. Par contre, dans le cas des éponges avec le
pourcentage d’'HAp plus élevé (i.e. 3 et 5%), il est difficile d’'observer des particules isolées en

raison de la forte densité des particules incorporées dans la matrice de CHT.

Ces caractéristiques ont été aussi rapportés par Ren et al.®®) pour des hydrogels
d’alginate et carboxyméthyl-CHT avec des pourcentages de 2%, 4%, 6%, 8% et 10% d’HAp.
Les résultats ont montré la bonne intégration d’HAp sur les parois de pores. A son tour,
Cai et al.®%® ont rapporté une distribution homogéne de nanoHAp sur les parois des pores

dans la formation d’un scaffold a base de CHT.

‘ . 100 um
Figure 96. Image MEB des hydrogels lyophilisés CS/PCDi/PCDs/HA. (A, A1) 3:1,5:1,5:0, (B, B1)
3:1,5:1,5:1, (C, C1) 3:1,5:1,5:3 et (D, D1) 3:1,5:1,5:5. Grossissement (A-D) x100, (A1-D1) x200.

£ [ B y zaa _—

3. Conclusion

Basé sur la formulation choisie de I'hydrogel 3:1,5:1,5, la faisabilit¢ de former des
hydrogels et éponges composites a été étudiée. L'HAp a été donc incorporée dans I'hydrogel

3:1,5:1,5 a trois concentrations.

Tout d’abord, I'analyse rhéologique a démontré que I'incorporation de I'HAp ne perturbe
pas la formation des hydrogels mais améliore méme ses propriétés viscoélastiques. En plus,
la stabilité structurelle des hydrogels composites aprés injection dans un milieu aqueux n’a
pas été affecté par la présence de 'HAp. Il est donc trés prometteur pour une application en

tant qu’hydrogel composite injectable.

168



Résultats et discussion

Par la suite, la formation et la caractérisation des éponges composites a été réalisée.
L’analyse par IFTR a démontré que 'HAp ne réagit pas chimiquement avec les composants
polyméres de I'hydrogel, et I'analyse de la microstructure des éponges composites par MEB
a montré l'incorporation de 'HAp dans le réseau CHT/PCD et qui est visible sur les parois des

pores.

Pour la prochaine étape, I'étude compléte des propriétés rhéologiques des hydrogels
composites y compris le caractére rhéofluidiant et autoréparant seront réalisés. Egalement,
'évaluation des propriétés mécaniques ainsi que des propriétés de dégradation et de
gonflement seront nécessaires pour caractériser 'éponge composite. Ensuite, des études de
cytotoxicité in vitro seront impératifs pour les deux matériaux composites. De plus, d’études
supplémentaires sont nécessaires pour déterminer la meilleure concentration d’'HAp dans la

composition de I’hydrogel, et pour déterminer son potentiel ostéoconducteur.
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La guérison de fractures osseuses et la reconstruction de défauts osseux représentent
un probleme majeur pour les cliniciens en chirurgie orthopédique et maxillo-faciale. Une
alternative aux greffes osseuses conventionnelles est une approche par l'ingénierie tissulaire
osseuse (ITO). Elle nécessite un biomatériau « scaffold » présentant les caractéristiques
essentielles comme la biocompatibilité, un faible colt, et d'excellentes propriétés

ostéoconductives et/ou ostéoinductives mais également angiogéniques.

Ce travail de thése portait sur I'élaboration de deux types de biomatériaux a base de
CHT et de PCD destinés a étre utilisés comme « scaffold » pour I'I'TO sous différentes
formes pour des applications cliniques : une éponge (dit hydrogel macroporeux) pour combler
les défauts osseux relativement larges, et un hydrogel injectable pour la chirurgie mini-

invasive.

La premiére partie a été consacrée au développement et a la caractérisation d’'une
éponge CHT/PCDs. Nous avons mis au point une méthode de fabrication du « précurseur »
(hydrogel) en utilisant un systéme de deux seringues interconnectées qui a permis d’obtenir
des hydrogels homogénes. Les éponges ont ensuite été mises en forme par lyophilisation des
hydrogels et ont été stabilisées avec un traitement thermique (TT). La spectroscopie IRTF a
montré que le TT permettait de réticuler le PCD et le CHT au sein de I'éponge par la formation
de liaison amides. De plus, le TT a 160°C permettait d’avoir des propriétés optimales : Une
importante capacité de gonflement dans le PBS (environ 600%), une dégradation modérée
dans PBS enrichi avec lysozyme pendant 21 jours (perte de masse de 12%), et un module de
compression de 256 kPa. Ainsi, 'éponge CHT/PCDs traitée a 160°C a été sélectionnée pour
la suite des travaux. Les résultats ont montré que cette éponge avait une microstructure
interconnectée hautement poreuse (87%) et une taille de pores d’environ 150 ym, idéale pour
une application en tant que scaffold pour I'lTO. L’étude de cytocompatibilité par contact direct
a démontré que les éponges étaient capables d’agir en tant que bio-support pour I'adhésion
et la prolifération cellulaire vis-a-vis des cellules pré-ostéoblastes et des cellules endothéliales.
Ainsi, 'éponge CHT/PCDs traitée a 160°C a répondu aux principales exigences pour I'I'TO.
Bien que le module de compression obtenu (256 kPa) ne corresponde a celui de I'os spongieux
(0,1 —2 GPa), il pourrait étre amélioré par l'incorporation d'une charge minérale ou de facteurs

de croissance pour favoriser les interactions matériaux-cellules.

L’étude suivante, axée sur la bio-fonctionnalisation de I'éponge CHT/PCDs avec le
VEGEF, était consacrée aI'évaluation de la cinétique de libération et de la bio-activité du VEGF.
Nous avons observé que le milieu de libération utilisé dans I'étude jouait un réle important

dans le profil de libération. En utilisant un milieu enrichi de protéines sériques (plus proche des
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puis de maniére prolongée pendant 7 jours quel que soit la concentration étudiée. La quantité
de VEGEF libérée était clairement liée a la quantité de VEGF chargée dans I'éponge. Ceci est
une variable importante d’ajustement de la concentration locale. La bio-activité du VEGF libéré
par les éponges a été étudiée, plus spécifiquement sur son impact sur la prolifération et la
migration des cellules endothéliales, qui sont deux processus importants lors de la
vascularisation. Les effets pro-prolifération et pro-migration ont été démontrés pour le VEGF
libéré notamment pendant les 2 a 3 premiers jours. Ce résultat prouve que le VEGF n’a pas

été dégradé ou dénature lors du processus de chargement, de stockage et de libération.

La deuxieme partie a été dédiee au développement des hydrogels injectables
CHT/PCDIi/PCDs par I'utilisation de PCD insoluble (PCDi) et soluble (PCDs) dans la
formulation de I'hydrogel et leur impact sur les propriétés rhéologiques et sur la stabilité.
L'analyse rhéologique a montré que le comportement élastique (mesuré par G’) diminue avec
'augmentation de la proportion de PCDi dans la formulation. Les propriétés rhéofluidifiantes
et autoréparantes des hydrogels ont été constatées par une observation macroscopique et
une évaluation rhéologique, et ce quel que soit la formulation. Les études d’injectabilité des
hydrogels ont montré qu’ils étaient adaptés a une application clinique (<45 N). L’étude de la
stabilité structurelle des hydrogels injectés dans un milieu aqueux a démontré I'importance de
l'utilisation du PCDi dans la formulation des hydrogels injectables. En effet, I'hnydrogel
contenant que le CHT et le PCDs (3:0:3) s’est fortement contracté alors que I'hydrogel
3:1,5:1,5 (contenant le PCDi et PCD a parts égales) a montré une bonne stabilité pendant 7
jours et une excellente cytocompatibilité vis-a-vis des cellules pré-ostéoblastes. Cette
formulation a permis de répondre aux principales exigences du cahier de charges afin d’étre

appliqué en tant qu’hydrogel injectable.

Finalement, une étude prospective a été dédiée au développement des hydrogels et
éponges composites CHT/PCDi/PCDs/HAp en ajoutant une phase minérale (HAp) dans la
formulation. Ceci permettra d’améliorer les propriétés mécaniques et ostéoconductrices de
'hydrogel. Ainsi, 'lHAp a été incorporé a différentes concentrations dans la formulation
présélectionnée de I'hydrogel (3:1,5:1,5). Les résultats ont montré que l'incorporation de I'HAp
ne dérange pas la formation ou la stabilité structurelle des hydrogels dans un milieu aqueux,
mais améliore ses propriétés viscoélastiques. Les éponges composites ont ensuite été mises
en forme par lyophilisation a partir de ces hydrogels. Nous avons clairement observé les
particules d’HAp dispersés de maniére homogéne sur les parois des pores au sein de la
microstructure de I'éponge. Ces premiers résultats ont montré la possibilité de former un
hydrogel injectable ou une éponge composite, et sont encourageants pour mener des études

plus approfondies.
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Ce travail de thése multidisciplinaire, a montré certaines limitations comme I'optimisation
du processus de lyophilisation qui reste a améliorer pour un meilleur contrdle de la
microarchitecture de I'éponge, ou I'évaluation de la compatibilité du scaffold avec une méthode
la stérilisation. Ceci devra étre pris en compte dans les études futures pour avancer dans le

développement et la commercialisation de ces nouveaux dispositifs médicaux.

En effet, la mise sur le marché de dispositifs médicaux suit un parcours avec de
nombreuses étapes dont la maitrise de la conception du dispositif médical avec la mise en
place d’'un systéeme qualité, la phase marquage CE avec les étapes de validation réglementaire
et I'industrialisation. Tout d’abord, les biomatériaux développés dans ce travail sont classés
au regard du nouveau reglement européen (MDR2017/745) comme dispositifs médicaux
implantables de classe lll. Plus spécifiquement, I'éponge chargée de VEGF sera classifiée
comme classe Il combiné en raison de l'utilisation d’'un agent thérapeutique. Concernant le
marquage CE, plusieurs points du cahier de charge ont été déja validés pour 'éponge comme
la cytocompatibilité in vitro, la biodégradabilité et les propriétés mécaniques. Dans le cas des
hydrogels, I'évaluation de leur biodégradabilité, bio-activité et propriétés mécaniques devront
étre évaluées. De plus, I'étape essentielle de la stérilisation et la stabilité dans le temps
(stockage) n’ont pas été encore évalués pour les deux biomatériaux. Néanmoins, des études
préliminaires au sein du laboratoire pour ces deux polyméres utilisés dans un systéme
multicouche (Thése Alejandra Mogrovejo) ont permis de montrer la possibilité d’une

stérilisation par rayons gamma.

Globalement, le développement de deux types de scaffolds ciblés pour I''TO dans le

cadre de cette these a fourni des résultats trés encourageants.

Dans I'ensemble, cette étude a permis de mettre au point des scaffolds a base de

CHT/PCD trés prometteur pour I'I'TO. Afin d’élaborer un hydrogel composite injectable pour la

régénération du tissu osseux, la poursuite des stratégies de recherche suivantes serait
envisageables: (1) Optimiser la concentration en HAp dans la formulation en évaluant les
propriétés rhéologiques qui auront un impact sur l'injectabilité de I'hydrogel, la biodégradabilité
et les propriétés mécaniques (2) Evaluer la faisabilité de charger I'hydrogel composite avec le
VEGF et étudier sa cinétique de libération; et (3) étudier la bio-activité du VEGF libéré vis-a-
vis des cellules endothéliales avec les méthodes développées dans cette thése. En ce qui

concerne le développement de 'éponge composite pour I'I'TO, la stratégie d’études futures

peut, d’'une part, s’appuyer sur les résultats de I'étude de I'hydrogel et optimiser le composite;
d'autre part, (1) caractériser les éponges composites de par les propriétés comme la porosité
(par uCT), propriétés mécaniques (compression, traction, efc.) et biodégradabilité ; (2) évaluer
le chargement et la libération de VEGF mais également le chargement de facteurs de

croissance multiples (FGF-2, BMP-2, etc.). Pour les deux dispositifs médicaux, une étude de
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la bio-activité in vitro vis-a-vis des cellules ostéoblastes avec des essais de prolifération et de
différenciation cellulaires (activité de la phosphatase alcaline, la minéralisation, etfc.) pourront
étre réalisés. Finalement, I'évaluation in vivo de la biocompatibilité et de I'efficacité pour la
réparation osseuse pourra étre évaluée dans un modéle animal de lapin (défaut cranien et

mandibule) validé au sein de notre laboratoire.

Les résultats obtenus dans ce travail nous permettraient de proposer des applications

cliniques pertinentes pour les deux types de scaffold développés :

= L’éponge peut étre utilisée en tant que comblement pour les défauts osseux en
chirurgie maxillo-faciale, par exemple dans 'augmentation du sinus maxillaire et
dans la reconstruction de la créte alvéolaire suite a une résection tumorale ou
une ostéotomie.

= L’hydrogel injectable peut étre utilisé comme comblement pour les défauts

parodontaux et alvéolaires dans le cas d’'une parodontie.
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Annexes

Annexe 1
Détermination du dégrée de desacétylation (DD) du chitosane

1. Par spectroscopie Infrarouge a transformée de Fourier (IRTF)

Afin de trouver le DD du CHT, I'équation proposé par Czechowska-Biskup et al. qui correspond

aux bandes d’absorbance a 1650 cm™ et 2870 cm™ a été utilisée :
A
0 — 1665 100
% DA /A2870 % /1, 33 (7)
% DD = 100 — % DA (8)
Soit DA dégrée d’acétylation et DD dégrée de desacétylation.

2. Parrésonance magnétique nucléaire (RMN-H1)

1-(1/3xAire(CH3))
(1/¢x Aire(Hy))-Aire(Hs)

% DD = 9
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Annexe 2

Chromatogramme obtenu par Chromatographie par perméation de gel (GPC) du

chitosane

Conditions expérimentales :

e 2 colonnes SHODEX 806-M
o Acide acétique 50 mM + nitrate sodium 0.3 M ; pH 3

e Echantillons dissous a 1% (w/v) ; dn/dc = 0.15.

Chitosan Sigma Aldrich STBG 1894V :
Mw = 190,000 g/mol
05 PDI=1.7

004 - s g

=N
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Annexe 3
Préparation des solutions pour la fixation des cellules dans un support

Tampon Millonig

Solution A : 31,2 g de phosphate monosodique (NaH2PO4 — 2H2>0) dans 1 L d’eau
distillée

Solution B : 35,6 g de phosphate disodique (Na2HPO4 — 2H-0) dans 1 L d’eau
distillée

o Prendre 500 mL de solution B dans un bécher de 1 L et ajouter la solution jusqu’a
I'obtention d’'une solution a pH 7

e Conserver la solution au réfrigérateur. Stable pendant plusieurs semaines a 4°C

Solution de fixation de cellules

Mélanger aux rapports suivants :

e 5 vol. de tampon Millonig a 0,13 M
e 1 vol. de glutaraldehyde 25%

e 4 vol. d’eau ultrapure
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RESUME

La réparation de défauts osseux par les techniques de I'ingénierie tissulaire osseuse
(ITO) est considérée comme une alternative aux greffes conventionnelles. L'objectif de ce
projet de thése fut de développer des matériaux destinés a servir de scaffolds pour le
comblement et la régénération osseuse, ces derniers étant sous la forme d’hydrogels
injectables d’'une part, et d’éponges, d’autre part. Ces deux types de matériaux ont été obtenus
par mélange de chitosane (CHT, cationique), et de polymére de cyclodextrine réticulé par
'acide citrique (PCD, anionique), interagissant via des liaisons ioniques et formant des
complexes polyélectrolytes. La premiére partie de la thése a été consacrée au développement
et caractérisation d’'une éponge CHT/PCDs qui a été chargée avec le facteur de croissance
de I'endothélium vasculaire (VEFG) dans le but de favoriser sa vascularisation. Le second
volet de la thése a eu pour objectif d’optimiser la formulation d’un hydrogel injectable destiné
a la chirurgie mini-invasive, composé de CHT et de PCD sous sa forme soluble (PCDs) et
insoluble (PCDi) [CHT/PCDi/PCDs]. L'étude a été concentrée sur I'optimisation et la
caractérisation des propriétés rhéologiques de I'hydrogel. Enfin, une étude prospective sur le
développement de [I'hydrogel/éponge composite en ajoutant une phase minérale -
I'nydroxyapatite (HAp) dans la formulation a été réalisée afin d'améliorer les propriétés
mécaniques et ostéoconductrices.

L’éponges CHT/PCDs a ratio 3 :3 a été obtenue par lyophilisation des hydrogels et a
subi un traitement thermique (TT) afin d’améliorer leur stabilité par la formation des liaisons
covalentes. L’éponge CHT/PCDs avec un TT a 160°C a montré des propriétés de gonflement
élevé (~600%) et une biodégradation ralenti induite par le lysozyme (~12% perte masse dans
un mois). Sa microstructure, ses propriétés mécaniques de compression et sa
cytocompatibilité avec deux types de cellules (pré-ostéoblastes (MC3T3-E1) et endothéliales
primaires (HUVECs) ont été étudiées. Une porosité élevée (~87%) avec des pores
interconnectés a été observée par microtomographie de rayons X, ainsi qu'une bonne
adhésion et colonisation cellulaire au sein de I'éponge par microscopie électronique a
balayage (MEB). Le VEGF a été incorporé dans I'éponge, et son profil de libération a été suivi,
ainsi que la bio-activité du VEGF libéré. La libération du VEGF a été rapide pendant les trois
premiers jours, puis ralenti jusqu'a devenir non-détectable par la méthode ELISA jusqu’a 7
jours. Le VEGEF libéré pendant les deux premiers jours a montré un effet pro-prolifération et
pro-migration significatif sur les HUVECs.

Les hydrogels injectables de CHT/PCDi/PCDs a différents ratios ont été optimisés et
caractérisés en fonction de leurs propriétés rhéologiques, leur injectabilité, et leur cytotoxicité.
L’impact de l'ajoute du PCDi dans I'hydrogel a été clairement observé par analyses
rhéologiques Ainsi, I'hnydrogel CHT/PCD, composé a parts égales de PCDi et de PCDs, a
démontré le meilleur compromis entre stabilité structurelle, propriétés rhéofluidifiantes et auto-
réparantes, et injectabilité. En plus, I'’hydrogel a montré une excellente cytocompatibilité vis-a-
vis les cellules pré-ostéoblastes MC3T3-E1.

Basés sur la formulation optimisée, I'HAp a été incorporée a différentes concentrations
dans I'hydrogel. L’ajout de la phase minérale n'a pas perturbé la formation ni la stabilité
structurelle des hydrogels, mais a amélioré les propriétés viscoélastiques. Les éponges
composites, élaborées par lyophilisation de ces hydrogels, ont montré que les particules de
HAp étaient dispersées de maniére homogéne dans la structure macroporeuse de I'éponge.
Ces résultats encourageants ont montré qu'il était possible de fournir un hydrogel injectable
ou une éponge composite comme scaffold pour I'ITO.

En conclusion, nous avons développé deux biomatériaux basés sur la formation d'un
complexe polyélectrolyte entre le CHT et le PCD : une éponge (dit hydrogel macroporeux)
pour combler les défauts osseux relativement larges, et un hydrogel injectable pour la chirurgie
mini-invasive. De plus, la faisabilité d’obtenir des hydrogels/éponges composites a été montré.
Des études supplémentaires seront faites afin de leur optimisés.
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ABSTRACT

Repair of bone defects by bone tissue engineering (BTE) methods is considered as an
alternative to conventional grafts. The aim of this PhD project was to develop two types of BTE
scaffolds for bone regeneration: one is in the form of injectable hydrogel, and the other is in
the form of sponge. Both scaffolds based on the formation of polyelectrolyte complexes by
mixing chitosan (CHT, cationic) and polymer of cyclodextrin (PCD, anionic). Besides
developing the sponge scaffold, the vascularization of 3D scaffold (a challenge of BTE) was
specially investigated in the first part of the work, for which vascular endothelial growth factor
(VEFG) was loaded on the CHT/PCDs sponge to promote the vascularization. The second
part of the thesis was dedicated to the elaboration of an injectable CHT/PCD hydrogel, which
was intended for minimally invasive surgery. The formulation optimization of hydrogel was
performed by tuning the composition ratios of two PCD components: soluble-form PCD (PCDs)
and insoluble-form PCD (PCDi), in order to better reach the specific requirement (e.g.
rheological properties) of injectable hydrogel for regenerative medicine. Finally, a prospective
study on developing the composite hydrogel/sponge by adding a mineral phase -
hydroxyapatite (HAp) in the formulation was realized to improve the mechanical and
osteoconductive properties.

CHT/PCDs sponges were obtained by freeze-drying the hydrogels CHT/PCDs 3:3. The
thermal treatment (TT) at different temperatures was further applied on the sponge to improve
the mechanical stability. The CHT/PCDs sponge treated at 160°C was opted for further study
thanks to high swelling capacity (~ 600%) and moderate lysozyme-induced biodegradation
rate in vitro (~ 12% mass loss 21 days). This sponge of choice was further evaluated for the
microstructure, the mechanical property (compressive strength) and the cytocompatibility with
pre-osteoblasts (MC3T3-E1) and endothelial cells (HUVEC). Results of X-ray
microtomography showed a high porosity (~87%) in the sponge with interconnected pores.
Good cell adhesion and in-growth (colonization) in the sponge were observed by scanning
electron microscopy (SEM). After loading VEGF on the sponge, the release profile of VEGF
and the bioactivity of released VEGF were thoroughly studied. It showed that the release of
VEGF was rapid (burst) during the first two days, then slowed down up to non-detectable by
ELISA method after 7 days. The released VEGF during the first two days showed a significant
pro-proliferation and pro-migration effect on HUVECs.

For the injectable CHT/PCDIi/PCDs hydrogels, optimization of composition ratio was
based on evaluating their rheological properties, injectability, and cytotoxicity. The beneficial
effect of combining both PCDi and PCDs in the formula of the hydrogel was clearly observed
on the properties of hydrogel. Namely, the CHT/PCD hydrogel, composed of equal quantity of
PCDi and PCDs, demonstrated the best compromise between structural stability, shear-
thinning and self-healing properties, and injectability. An excellent cytocompatibility with pre-
osteoblast cells (MC3T3-E1) was also confirmed for the hydrogel with this composition.

Based on the optimized formulation, HAp was incorporated at different concentrations,
which didn’t disturb the formation or the structural stability of the hydrogels, but improved the
viscoelastic properties. The composite sponges, elaborated by lyophilization of these
hydrogels, showed that the HAp particles homogeneously dispersed within the macroporous
structure of the sponge. These encouraging results showed the feasibility of providing an
injectable hydrogel or a composite sponge for BTE scaffold.

In conclusion, the developed sponge and injectable hydrogel, which based on the
formation of polyelectrolyte complex between CHT and PCD, showed promising potential for
application as scaffold in BTE. Further study is expected to focus on the optimization of
composite CHT/PCD hydrogel/sponge to fulfill the requirement of clinical application.
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