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Introduction générale

Les maux de dos ou lombalgies sont aujourd’hui considérés comme une maladie invalidante
par I’Organisation Mondiale pour la Santé (“Musculoskeletal health,” n.d.). La lombalgie touche
plus de 570 millions de personnes dans le monde et représente 33 % des affections ostéo-
articulaires et musculaires. Cette pathologie se caractérise par des douleurs intenses au niveau des
verteébres dans la zone lombaire de la colonne vertébrale (“Définition, causes et symptomes de la
lombalgie,” n.d.). La dégénérescence du disque intervertébral représente 50 % des cas de
lombalgie chronique (Adams and Roughley, 2006). Il s’agit d’'un mécanisme irréversible qui
survient avec ’age et I'usure des disques intervertébraux (DIV). Face a une population de plus en
plus vieillissante, cela en fait donc un probléme socio-économique important. Par exemple, aux
USA, le coflit annuel estimé pour cette pathologie était de 253 milliards de dollars en 2012 (Yelin
et al.,, 2016). Dans certains pays, cela touche jusqu'a 1 % du PIB national (“Lombalgie.
Statistique - Risques - INRS,” n.d.). En tout, 2/3 des cofts sont liés aux arréts de travail et aux

congés maladie ce qui provoque une baisse de productivité économique.

Les disques intervertébraux sont composés de trois parties : le Nucleus Pulposus au centre,
I’Annulus Fibrosus autour et les plateaux cartilagineux situés de part et d’autre. Lorsqu’il
dégéneére, le Nucleus Pulposus fuit a travers I’ Annulus Fibrosus pour exercer une pression sur les
nerfs provoquant les douleurs intenses. Nous sommes alors dans le cas d’une hernie discale. La
dégénérescence du disque intervertébral est irréversible et fait I’objet de trois types de traitements.
Au début de la pathologie, des traitements non chirurgicaux de type kinésithérapie ou injection
de corticoides, qui ont pour but de soulager la douleur, peuvent étre prescrits. Ces traitements ne
traitent pas la cause de la maladie et sont inefficaces a long terme. Les traitements chirurgicaux
sont envisagés quand la douleur est trop intense, par exemple via une discectomie qui consiste a
I’ablation de la partie herniée du disque. La fusion des vertebres est également tres répandue.
Cependant, tout comme les traitements non-chirurgicaux, ils ne font que supprimer les
symptomes sans arréter la dégénérescence. De nouveaux traitements de thérapie cellulaire sont en
cours de développement. Pour certains d’entre eux, une étude clinique est en cours mais ces
traitements ne permettent pas de régénérer la hauteur du disque et des fuites cellulaires sont
souvent observées. Si aucun des trois types de traitements aujourd’hui appliqués n’est efficace,
c’est avant tout car la maladie est méconnue. Les mécanismes de dégénérescence ne sont pas

totalement élucidés et beaucoup de zones d’ombres persistent.

Afin de mieux comprendre la maladie, des modeles peuvent étre utilisés. Parmi les modéles
utilisés, on distingue les modeles iz vitro et les modeles in vivo. Les modeles in vivo utilisés étant

des animaux quadrupédes, les forces exercées sur les disques intervertébraux ne sont pas les
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mémes que pour les bipedes ce qui en fait des modeéles inappropriés pour 1’étude de cette
pathologie. Parmi les modéles in vitro développés, aucun ne permet de mimer a la fois
I’environnement biochimique, 1’architecture complexe, et les propriétés mécaniques du disque.
C’est pourquoi il est nécessaire de développer de nouveaux modeles in vitro pouvant satisfaire ces

trois criteres.

De cette volonté de développer un nouveau modele in vitro de disque intervertébral, s’est créé
un consortium international autour d’un projet de recherche collaborative international financé
par ’Agence Nationale de la Recherche (ANR-PRCI, Projet INDEED). Ce consortium se
compose de 4 équipes de recherche localisées en France et en Suisse : AO Research Institute
Davos (ARI), I'Institut pour la biomécanique a I’Ecole Polytechnique de Zirich (ETH), le
Laboratoire « Regenerative Medicine and Skeleton » (RMeS) a Nantes et le Laboratoire de
Chimie de la Matiere Condensée de Paris (LCMCP). Le projet s’articule autour de quatre
principaux objectifs dont chacun est menée par I'un des laboratoires. ARI a pour objectif de
développer un matériau a base d’acide hyaluronique et de collagene afin de modéliser le Nucleus
Pulposus. Le Laboratoire de Chimie de la Matiére Condensée de Paris se concentre sur le
développement d'un matériau composé des mémes biopolymeéres, pour modéliser 1’Annulus
Fibrosus. Le laboratoire RMeS qui posséde une expertise en culture cellulaire, se focalise sur
I’évaluation de la bioactivité et de la biocompatibilité des deux matériaux avec des cellules de NP
ou d’AF. Enfin, le laboratoire de biomécanique a 'ETH Ziirich a pour objectif final d’assembler

les deux matériaux afin de produire un modele de disque intervertébral complet.

C’est dans le cadre de cette collaboration internationale que s’inscrit ma these. Durant celle-ci,
j’al eu pour objectif principal de développer un modele in vitro d’Annulus Fibrosus a base de
collagéne et d’acide hyaluronique possédant la majorité de ses caractéristiques physiques et

biochimiques. Mon manuscrit de thése se compose de quatre parties.

La premiére partie de ce manuscrit présente 1’état de ’art qui a servi de cadre a mon projet.
Apres avoir décrit la structure et le fonctionnement d’un disque intervertébral sain, un état des
lieux de sa dégénérescence et des traitements mis en place est proposé. Les modeles développés a
ce jour sont également présentés afin d’évaluer les manques a combler dans le domaine. L’un des
prérequis de ce travail de these est de modéliser I’environnement biochimique de 1’Annulus
Fibrosus. Notre modéle s’appuie donc sur 1'utilisation du collagéne pour modéliser la partie
fibreuse du tissu et de l’acide hyaluronique pour apporter I’hydratation nécessaire. C’est
pourquoi, un chapitre est consacré a ces deux biopolymeéres et a leurs interactions. Pour
compléter 1'état de l’art, 'impression 3D fait I'objet d'un dernier chapitre pour présenter la

technique principale qui est utilisée pour élaborer ce modele 3D d’Annulus Fibrosus.
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La seconde partie permettra de recenser les outils méthodologiques utilisés pendant mon
doctorat. Parmi ces méthodologies seront présentés la préparation des biopolymeéres, I'impression
3D et la cellularisation des hydrogels mais aussi tous les outils de caractérisation qui ont été

utilisés.

La troisiéme partie de cette thése présentera une étude physicochimique qui a pour objectif de
mieux comprendre les interactions entre I’acide hyaluronique et le collagéne. En effet, lorsqu’ils
sont mélangés, ’acide hyaluronique et le collagéne forment des complexes polyioniques (CPI).
Ce phénomene de complexation méne a la formation de solutions hétérogenes qui précipitent.
Or, pour élaborer un matériau par impression 3D, il est primordial de développer une encre qui
soit homogeéne, imprimable avec des propriétés définies. Afin d’obtenir une telle encre, des
stratégies ont été mises en place pour étudier la formation de CPI en phase diluée et de trouver
des conditions physico chimiques douces permettant de les inhiber. On entend par « douces », des

conditions compatibles avec la survie cellulaire.

Enfin, la derniére partie de ce manuscrit porte sur la fabrication du modele in vitro d’ Annulus
Fibrosus. Dans un premier temps, des encres sont formulées en accord avec les résultats de la
partie physicochimique puis mises en forme par impression 3D pour produire des lamelles
mimant celles de I’AF. Dans un second temps, les hydrogels imprimés sous forme de lamelles ont
été cellularisés avec des fibroblastes pour évaluer leur bioactivité. Cette cellularisation a lieu en
deux temps puisqu’elle a d’abord été effectuée au-dessus d’'une unique lamelle puis en
confinement entre deux lamelles. Si notre matériau satisfait les trois critéres cités plus haut, il

pourra étre validé comme nouveau modele in vitro d’ Annulus Fibrosus.
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Etat de I’art sur le disque intervertébral et les

biomatériaux utilisés pour sa modélisation

Résume

Ce chapitre passera en revue 1’état de ’art permettant de poser un cadre a notre projet.
Dans un premier temps, la structure, la biomécanique ainsi que l’environnement
biologique du disque intervertébral seront étudiés. Par la suite, une partie sera consacrée
a sa dégénérescence ainsi qu’aux traitements les plus courants. Un état des lieux des
modeles existants ainsi que de ceux en cours de développement sera ensuite effectué.
Finalement, aprés étude des deux biopolymeéres sélectionnés pour ce projet qui sont
I’acide hyaluronique et le collagene, nous finirons avec la présentation de I'impression

3D et des matériaux déja élaborés.
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Chapitre 1 : Le disque intervertébral sain

I. Structure

1. La colonne vertébrale et le disque

La colonne vertébrale permet le soutien et la mobilité de la partie supérieure du corps
(Moll and Wright, 1971). 1l s’agit d’'un assemblage de vertébres séparées par des amortisseurs
appelés disques intervertébraux (Figure 1(A)). Les disques intervertébraux ou DIV sont présents
au nombre de 25 mesurant en moyenne 4 cm en largeur et 7 a 10 mm en épaisseur (Raj, 2008). Ils
permettent de faire la jonction entre les vertébres et sont organisés par zones (Humzah and
Soames, 1988). Six d’entre eux sont en zone cervicale, 12 en zone thoracique, 6 en zone lombaire
et enfin 1 entre le sacrum et le coccyx. Leur rble est de créer un espace déformable entre les corps
vertébraux pour donner de la flexibilité 4 la colonne tout en amortissant les chocs (Humzah and

Soames, 1988).

Corps vertébral
- Foramen intervertébral

L\

Disque intervertébral

Lamelles d’Annulus
Fibrosus

Nucleus
Pulposus Annulus
Fibrosus

Figure 1 : (A) Schéma d'un disque intervertébral situé entre deux vertébres de la colonne vertébral (College,
2013) et (B) Schéma transversal d'un disque intervertébral composé de plateaux cartilagineux, d'un Nucleus

Pulposus et d'un Annulus Fibrosus (Raj, 2008).

Les disques intervertébraux sont composés de trois parties (Figure 1(B)). De part et
d’autre d’'un disque intervertébral se trouvent les plateaux cartilagineux assurant la liaison avec
les vertebres. Au centre du disque se trouve le Nucleus Pulposus (NP) qui est un tissu mou
hautement hydraté. Il s’agit d’'un amortisseur hydraulique permettant la redistribution des forces
vers l'extérieur (Van Den Hooff, 1964). Le NP est confiné par des lamelles concentriques
fibreuses anisotropes qui forment I’Annulus Fibrosus (AF). NP et AF sont différents a bien des
égards mais leur limite n’est pas définie. La zone de transition entre ces deux tissus est sous forme

d’un gradient de I'intérieur vers 1’extérieur. La densité fibrillaire, la distance extrafibrillaire ainsi
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que la composition du NP se modifient progressivement pour aboutir a la structure de I’AF
(Taylor et al., 1981).

La structure et la composition du disque sont amenées a changer selon son stade
d’évolution. Par exemple, une vascularisation importante a été observée pendant le
développement embryonnaire du disque mais une fois mature, cette vascularisation disparait
pour laisser place & une structure avasculaire (Crock and Goldwasser, 1984; Fournier et al., 2020;
Hassler, 1969). C’est donc par des mécanismes de diffusion que s’effectue les apports
nutritionnels et d’oxygene du disque mature. La source de cette diffusion se fait a la périphérie du
disque par des vaisseaux adjacents présents dans les vertébres adjacentes. A proximité des disques
intervertébraux, se trouve la racine nerveuse spinale et les nerfs sinuvertébraux pouvant

provoquer de fortes douleurs s’ils sont comprimés.

2. Le Nucleus Pulposus

Le Nucleus Pulposus est un tissu mou situé au centre du disque intervertébral agissant
comme un amortisseur hydraulique. Il est hautement hydraté ce qui lui confére un caractere
fortement hydrophile. Sa forme a été étudiée par discographie par Adams et al. en 1986 comme
étant rectangulaire chez I’enfant. Chez I’adulte, c’est-a-dire sous sa forme mature, il devient ovale
et biloculaire c’est-a-dire qu’il est composé de deux chambres (Humzah and Soames, 1988). Il est
constitué de glycosaminoglycanes appelés GAGs, de fibrilles de collageéne, de sels minéraux, de
fibres d’élastine, d’eau et de cellules. Avec 1’dge, le NP tend a devenir amorphe et décoloré puis
fibrotique da a sa baisse d’hydratation. Ce phénomeéne est communément appelé dégénérescence
du disque intervertébral. Chez le jeune adulte, sa composition en eau peut étre comprise entre 80
et 88% alors qu’en fin de vie il ne dispose plus que de 70% d’eau da a sa dégénérescence

inévitable.

Les fibrilles de collagene dans le NP sont majoritairement de type II (50%) mais des
fibrilles de collagéne de type I (20%) sont également présentes. Les 30% restants sont d’autres
types de collagene de types VI, IX, X et XI. Ensembles, les fibrilles de collagene représentent 20%
de la masse séche du disque (Eyre, 1979). Celles-ci n’ont pas d’orientation particuliere et leur
diameétre est compris entre 100 et 150 nm chez ’adulte (Happey et al., 1964). Dans les zones
hautes et basses du NP, I'arrangement des fibres de collagene semble plus régulier correspondant
a I’endroit ou le NP est attaché par des fibres élastiques aux plateaux cartilagineux et a I’Annulus
Fibrosus via la zone de transition. Cette zone n’est & ce jour pas trés bien définie mais fait I’objet
de nombreuses investigations (Tavakoli and Tipper, 2022; Wade et al., 2012). Tavakoli et a/ I’ont

représenté schématiquement a ’aide d’une observation microscopique d’une coupe de disque
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intervertébral de moutons (Figure 2) (Tavakoli et al., 2020). IIs ont également démontré que selon
la zone sondée, la densité, I’épaisseur et la forme des fibres d’élastine different entre la région
antérolatérale (AL) et la région postérolatérale (PL) de la zone de transition (Smith and
Fazzalari, 2006; Tavakoli et al., 2020). Par exemple, 1’épaisseur et la densité des fibres sont plus

importantes dans la zone extérieure (OAF) que dans la zone intérieure de I’Annulus Fibrosus

(IAF) (Figure 2(C)).
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Figure 2 : (A)(B) Représentations schématiques du disque intervertébrale et de la zone de transition entre NP et
AF (C) Retranscription des différentes zones sur une image de microcopie optique d'une coupe de disque

intervertébral de mouton (Tavakoli et al., 2020).

Wade et al. ont démontré par des caractérisations mécaniques et optiques que les fibres
¢élastiques (élastine) dans le NP étaient répartis en 3 arrangements différents avec des longueurs

différentes comme représentés en Figure 3 (Wade et al., 2012).

Le premier type de fibres permettent de rattacher le NP aux deux extrémités de la partie
interne de I’AF (Figure 3(A)). Lorsqu’elles sont vers ’extérieur du NP, elles sont plus courtes et
sous tension qu’au cceur de celui-ci. En effet, les chaines longues au cceur du NP permettent a
celui-ci d’adapter son élasticité en fonction de la pression intradiscale ressentie. De maniere
générale, les différences de longueur des fibres centrales lui permettent d’avoir un mode de
rupture progressif a I’étirement transversal. Cet agencement lui confére une capacité a porter des

charges importantes en plus d’assurer son renforcement a I’étirement.

La Figure 3(B) présente la connectivité fibrillaire entre les plateaux cartilagineux et
I’ Annulus Fibrosus interne qui se fait en oblique. Ceci permet d’assurer une cohésion du systéme
de confinement du NP formé de 1’Annulus Fibrosus et des plateaux cartilagineux. Les fibres
présentes en extérieur du NP sont comme précédemment plus courtes que celles vers 'intérieur
afin de maintenir une tension adéquate au confinement. Les fibres les plus longues permettent au

NP de se gonfler sans fuir sous pression.
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Chapitre 1 : Le disque intervertébral sain

La connexion entre les deux plaques cartilagineuses a travers le NP est schématisée en
Figure 3(C). La longueur des fibres centrales est plus importante pour permettre la déformation
axiale du NP aisément. Ainsi, les fibres peuvent s’étendre sans atteindre le point de rupture des

faisceaux de fibres.
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Figure 3 : Schéma des trois types d'assemblages hypothétiques liant le NP aux plateaux cartilagineux et a I'AF
(Wade et al., 2012).

Enfin, les trois modes précédemment décrits sont superposés en Figure 3(D). Une fois
combinés, ils permettent d’obtenir un réseau élastique entre NP, AF et plateau cartilagineux
capable de faire face aux différentes contraintes tout en assurant le confinement du NP. Ce triple

réseau confere au NP sa capacité a étre étiré selon des modes de traction axial et transversal.

Les fibres de collagéene sont également liées entre elles par la présence de
glycosaminoglycanes (GAGs) (Figure 4). Parmi les GAGs présents dans le NP, on distingue

I’acide hyaluronique (HA) des protéoglycanes comme le kératane sulfate (KS) et le chondroitine
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sulfate (CS). Les GAGs représentent 12% de la masse du NP et lui permettent ainsi d’étre défini
comme un tissu mou hautement hydraté puisqu’ils jouent un réle primordial dans 1’hydratation
de ce tissu. Le ratio collagene : GAGs est de 1 : 3 dans le NP. Alors que I’acide hyaluronique est
indépendant, le KS et le CS sont liés a un corps protéique qui forme I’agrécane. L’agrécane est le
protéoglycane le plus abondant du NP et se lie a 'HA. En moyenne, une centaine de CS et une
soixantaine de KS constitue ’agrécane représentant 90% de sa masse. KS et CS s’organisent en
deux zones distinctes conférant a 1’agrécane une forme d’écouvillon avec des chaines longues
(CS=20kDa) puis des chaines courtes (KS~5-15kDa). HA, KS et CS sont tous chargés
négativement ce qui leur permet de maintenir une bonne hydratation du tissu. En effet, en
interagissant avec des ions Na* et Ca**, une pression osmotique est créée permettant de retenir

I'eau.

Fibrilles de collagéne

Aggrécane

Figure 4 : Composition chimique de la matrice extracellulaire du Nucleus Pulposus traduit de (Buckley et al.,

2018).

Enfin, le NP est un tissu mou cellularisé par des nucléopulpocytes. Cette cellularisation
lui confere sa faible capacité d’autorégénération. Par conséquent si I’environnement cellulaire du
NP venait a défaillir, cela pourrait causer une dégradation de celui-ci et donc une perte de

mobilité générale.

3. L’Annulus Fibrosus
Autour du Nucleus Pulposus, se trouve ’Annulus Fibrosus. Celui-ci a pour rble de
confiner le NP tout en résistant a des sollicitations complexes (Wu and Yao, 1976). Il s’agit d'un
tissu fibreux majoritairement composé d’un réseau de fibres de collagéne de type 1 (20%),

d’élastine (2%), de glycosaminoglycanes (5%) et d’eau (65%) (Eyre, 1979). Le ratio
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Chapitre 1 : Le disque intervertébral sain

collagéne/glycosaminoglycanes est de 4 pour 1, lui conférant son caractére fibreux puisque le

collageéne représente 70% de la masse seche de I’ Annulus Fibrosus (Raj, 2008).
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Figure 5: (A) Schéma représentant I’anisotropie de 1’Annulus Fibrosus adapté de (Buckley et al., 2018) par
Antoine Frayssinet (Frayssinet, 2020) ; (B) Observation de 1’orientation des fibrilles de collagene de 1'AF extérieur
au Microscope Optique a Lumiére Polarisée (Kandil et al., 2019); (C) Intersection des lamelles dans I’AF d’un
disque intervertébral de chien observée au MEB (x120) (Inoue and Takeda, 1975) et (D) Evolution du diametre des
fibrilles dans une lamelle d’AF en fonction de 1’age du patient (Humzah and Soames, 1988).

La résistance mécanique de I’AF est directement liée a l'organisation du tissu en
succession de lamelles fibrocartilagineuses orientées de maniére concentrique autour du NP. On
compte entre 15 et 20 lamelles concentriques qui mesurent chacune entre 200 et 400 pm
respectivement de 'intérieur vers I’extérieur du disque. Les fibrilles de collagene présentes dans
les lamelles font entre 100 a 200 um de long et se présentent sous forme de paquets de 40 a 60 um
de diameétre dans les lamelles (Inoue and Takeda, 1975). Ces lamelles sont anisotropes puisque

toutes les fibrilles sont alignées dans le méme sens.

L’AF est un tissu anisotrope de par I’orientation des fibrilles de collagéne a +30° ou -30°
par rapport a la normale entre lamelles adjacentes (Figure 5(A)). Cette propriété a été observée
en 1985 par Horton et al. en microscopie optique a lumiere polarisée (MOLP) et diffraction des

rayons X (Figure 5(B)) (Horton, 1958; Kandil et al., 2019). Grace a cette anisotropie, I’AF
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posséde des propriétés biomécaniques élevées de par la forte orientation des fibres de collagéne

apportant de I’élasticité au réseau.

Pour garantir la cohésion interlamellaire, des cellules sont confinées entre deux lamelles.
Celles-ci permettent les interconnexions sous forme de fibres interlamellaires de collagene et
d’élastine en produisant de la matrice extra-cellulaire (MEC). Ces fibres ont pu étre observées par
Microscopie Electronique a Balayage (MEB) (Figure 5(C)) (Inoue and Takeda, 1975). Les fibres
d’élastine ont pour but d’apporter de 1’élasticité au disque et lui permettent de pouvoir revenir a
son arrangement initial aprés l'effort. FElles sont présentes en densité variable selon leur
localisation. Leur densité est plus élevée dans la partie externe de I’AF puisqu’il s’agit de la zone
la plus sollicitée en traction. Elles se situent principalement entre les couches concentriques de

collagene perpendiculairement au plan des lamelles (Smith and Fazzalari, 2006).

En ce qui concerne la zone transitoire reliant I’AF au NP, la présence d’un gradient de
transition entre le collagene de type II (vers le NP) et le collagéne de type I (vers I’AF) est observé
(Tavakoli and Tipper, 2022). Avec 1'age, la structure de I’AF est amenée a changer. Les fibrilles
de collagéne ont tendance a étre plus fines dans ’AF et des fibrilles de plus en plus grosses
apparaissent dans le NP synonyme de fibrose (Figure 5(D)). Ceci est principalement dii au travail
mécanique du disque au cours du temps qui provoque un vieillissement de celui-ci pouvant aller

jusqu’a la dégénérescence.

4. Les plateaux cartilagineux

Les plateaux cartilagineux sont les derniers éléments contribuant a I'intégrité du disque.
Ils sont présents de part et d’autre du corps vertébral et délimitent le disque tout en assurant sa
liaison avec les vertebres (Figure 6(A)) (Roberts et al., 1989). Un plateau est une couche
horizontale de cartilage hyalin ne mesurant pas plus de 1 mm d’épaisseur. Son role est d’assurer
la protection du disque intervertébral contre I’atrophie causée par la pression continue imposée
sur le tronc et d’apporter des nutriments au disque (Malandrino et al., 2014). Il est composé de
fibres de collagéne de type II qui sont horizontales et paralléles au corps vertébral et qui se

prolonge jusque dans le disque (Eyre, 1979).

Ils agissent tels des membranes semi-perméables en permettant aux fluides de passer par
diffusion vers le NP (Figure 6(A)). Ainsi, nutriments et dioxygéne sont amenés jusqu’au coeur du
NP afin d’assurer la survie du disque (Humzah and Soames, 1988). Ce flux de fluides se fait via
des réactions osmotiques a travers des perforations permettant de diffuser les liquides a travers le
cartilage. La zone perméable du plateau est limitée en son centre afin de nourrir le disque de

I'intérieur en atteignant directement le NP. L’AF, quant a lui, n’est que légerement irrigué par des
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vaisseaux sur sa partie extérieure et encore seulement durant les premiéres années de vie
(Humzah and Soames, 1988). Néanmoins, I’apport en nutriments se faisant par diffusion, celui-ci
n’est pas homogéne en toute part puisqu’un gradient est observé (Figure 6(B)). Ainsi, alors que la
quantité de nutriments et de dioxygeéne apportée est importante aux abords du NP, celle-ci est

beaucoup plus faible en son centre provoquant une hypoxie.
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Figure 6 : (A) Schéma du processus de diffusion de dioxygéne et de nutriments a travers les plateaux
cartilagineux du disque intervertébral et (B) gradient d'apport en nutriments dans le Nucleus Pulposus dii a la

diffusion, traduit de (Knezevic, Md, PhD et al., 2017).

II. Environnement cellulaire

1. La matrice extra-cellulaire du disque intervertébral

La matrice extra-cellulaire est nécessaire a la survie, a la prolifération et la différentiation
des cellules conjonctives. En effet, cette structure dynamique complexe agit tel un support autour
des cellules afin de permettre aux tissus de garder leurs propriétés. Les cellules sont en contact
avec cette matrice, ce qui leur permet d’intégrer de nombreux signaux biochimiques via des
récepteurs cellulaires. La MEC est composée d’un grand nombre de macromolécules telles que
les protéoglycanes dont ’agrécane, 1'élastine et les collagenes qui sont sécrétés par les cellules
(Tonti et al., 2021). Les cellules sont par ailleurs les producteurs de cette matrice extra-cellulaire
qui leur renvoie les signaux via leur récepteurs membranaires pour moduler leur phénotype.
Ainsi, les interactions cellules/matrice sont cruciales pour ’homéostasie du tissu (Humzah and

Soames, 1988). Dans le cas du disque intervertébral, on y retrouve de la matrice interstitielle ainsi
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que de la matrice péricellulaire qui sert de jonction entre la premiére et les cellules elles-mémes

(Figure 7).

En plus des macromolécules citées précédemment, certaines enzymes sont également
présentes afin de dégrader continuellement certaines molécules pour régénérer la MEC. Elles sont
appelées des protéinases et peuvent étre par exemple des métalloprotéinases ou des agrécanases.
Celles-ci sont synthétisées par les cellules discales. La qualité et la mécanique de la MEC sont le
résultat de I’équilibre entre synthése, accumulation et dégradation des macromolécules et sont

donc directement liées a 1’activité des protéinases (Raj, 2008).
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Figure 7 : Composition de la matrice extracellulaire présente dans un disque intervertébral (Tonti et al., 2021).

La régénération du disque par les cellules a été démontrée par les expériences de Bradford
et al. en 1983. Lors de ces expériences, une substance issue du latex de la papaya appelée
chymopapain a été injectée in vivo dans un NP chez le chien. L’injection de cette enzyme
provoque la digestion des protéoglycanes de la matrice extracellulaire du NP et donc une
destruction partielle de celle-ci. La capacité des cellules a produire de la MEC a donc pu étre
évaluée par la suite. Lors des deux premieres semaines apres injection, une perte de la hauteur du
disque a pu étre observée résultant de I’action de la chymopapain. L’analyse approfondie de cette
perte nous renseigne méme sur la perte totale de protéoglycanes dans le NP, I’AF et les plateaux
cartilagineux. Finalement, la hauteur de disque et une structure histologique normal ont pu étre
retrouvés au bout de six mois et traduit donc de la capacité des cellules a régénérer la MEC tant
qu’elles ne sont pas défaillantes (Bradford et al., 1983). Ainsi cette capacité de régénération est

liée aux nucléopulpocytes puisque le DIV n’est pas vascularisé.

2. Les cellules du Nucleus Pulposus
Au sein du Nucleus Pulposus, les cellules peuvent étre de deux types. Il peut s’agir de

cellules notochordales ou bien de nucléopulpocytes (Clouet et al., 2019).
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Les cellules notochordales sont des cellules souches présentes dans le NP jeunes enfants.

A partir de I’age de deux ans, elles tendent a disparaitre et le vieillissement du disque est amorcé.

Les nucléopulpocytes sont des cellules que 1'on trouve seulement dans le NP et qui
s’apparentent a des chondrocytes. Leur densité cellulaire dans le NP mature est d’environ 3000-
5000 cellules/mm?® ce qui est peu pour un tissu biologique (Priyadarshani et al., 2016). Ces
cellules, tout comme les chondrocytes, sécrétent du collagéne de type II et de ’agrécane. Leur
morphologie ronde est due a leurs faibles interactions avec la MEC qui les entourent. En effet, ces
cellules sont connues pour n’interagir que trés peu avec les protéoglycanes qui sont les
composants majoritaires du NP. De plus, le réseau tridimensionnel du NP étant lache, les cellules

sont enchevétrées dans celui-ci (Colombier et al., 2014).

La faible densité cellulaire devient problématique dans le temps De par sa non
vascularisation, les nutriments ne sont apportés aux cellules que par diffusion ce qui provoque
une hypoxie. Cependant, avec 1’age, la viabilité cellulaire diminue a cause des stress hypoxiques.
Les nucléopulpocytes restants ne parviennent plus a produire suffisamment de matrice extra-

cellulaire pour maintenir ’homéostasie du tissu.

3. Les cellules de I’Annulus Fibrosus

Au sein de 1’Annulus Fibrosus, les cellules ne sont pas toutes les mémes et répondent
directement a leur environnement chimique (support). Le support de ’AF est fait de lamelles
anisotropes et les cellules sont présentes entre les lamelles orientées de +60° les unes par rapport
aux autres. Le fait qu’elles soient confinées entre 2 lamelles hautement orientées les contraints a
suivre cet alignement et a adopter une forme plus allongée (Chu et al., 2018). Ces cellules de I’AF
sont de type fibroblastes. Elles disposent d’extensions cytoplasmiques pouvant aller jusqu’a 30um
de long, ce qui est élevé par rapport aux fibroblastes classiques. Ces extensions servent de
capteurs de charges mécaniques a travers le tissu et permet de mieux répondre aux sollicitations

mécaniques subies par ’ensemble du disque intervertébral (Torre et al., 2019).

Selon l'endroit ou elles se trouvent, elles changent de morphologie. Ainsi, en
s’approchant du Nucleus Pulposus, les cellules d’AF qui sont fines et allongées dans la partie
extérieure deviennent de plus en plus ovale vers le NP car elles subissent le gradient de
composition lamellaire. La densité cellulaire d’'un AF mature est d’environ 9x10° cellules.cm™.
Elle est plus importante sur la partie extérieure de I’AF que sur la partie intérieure probablement

d@ au gradient d’apport en nutriments et dioxygene (Pattappa et al., 2012).

Finalement, les cellules d’AF ont été peu étudiées jusqu’a présent C’est pourquoi leur

phénotype n’est pas encore bien ciblé. Cependant, deux marqueurs semblent avoir été identifiés
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depuis peu comme caractéristiques des cellules d’AF. 1l s’agit du collagéne de type V et de la
ténomoduline (Pattappa et al., 2012). De plus en plus de groupes de recherche centrent leurs
problématiques sur I’élucidation du phénotype des cellules d’AF ce qui devrait vite ouvrir la voie
a leur meilleure compréhension. Finalement les cellules d’AF semblent jouer un role clé dans la
biomécanique de ’AF d’une part en produisant de la matrice extra-cellulaire et d’autre part en

agissant comme des capteurs de sollicitations mécaniques.

ITI. Biomécanique et vieillissement

1. La biomécanique du disque intervertébral
La biomécanique du disque intervertébral est complexe puisqu’elle résulte de I’assemblage
de deux tissus aux propriétés bien différentes. Le disque subit différentes contraintes tout au long
de la vie (Newell et al., 2017). Plusieurs modes de sollicitations sont imposés aux disques. Afin de
mieux appréhender la biomécanique du disque, il est important d’avoir un cahier des charges des
propriétés mécaniques du tissu correspondant aux sollicitations qu’il endure. Ainsi, les propriétés
mécaniques en compression, en cisaillement ou encore en tension doivent étre ciblées (Figure

8(A)).

La viscoélasticité du disque lui permet de supporter des charges sans se désintégrer grace a
ses propriétés compressive et élastique qui assurent sa cohésion. Selon la configuration du
mouvement, le NP n’est pas systématiquement le centre de rotation ce qui fait que la pression
n’est pas ressentie que par celui-ci mais par toute la structure (Figure 8(B)). Les charges sont
réparties sur tout le disque grace a la fonction d’amortisseur hydraulique déformable du NP et a

la pression intradiscale.

Trois types de sollicitations mécaniques sont principalement observables dans le disque
(Chetoui, 2017).

Lorsqu’'une compression est ressentie, les forces sont redistribuées de telle sorte que la
hauteur du NP diminue et que son diamétre augmente sans changer de position (Figure 8(A)).
L’AF est étiré radialement pour maintenir le NP confiné tout en dissipant les forces compressives.
C’est a la fois la résistance élastique des lamelles anisotropes de collageéne et la présence d’élastine

qui lui permettent d’atteindre une telle déformation sans rupture.

Lorsque le disque est mis en flexion, une compression est ressentie d'un seul coté du

disque (Figure 8(B), 1°" et 2¢ dessin). Pour répondre a cette sollicitation unilatérale, le NP se
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déplace hors de la zone compressée. L’AF se retrouve en compression d’un coté et en extension
du c6té du NP. Une fois de plus, c’est le comportement visqueux du NP et 1’élasticité de ’AF qui

permettent a la structure de dissiper les charges sans rompre.

Le dernier mode de sollicitation pouvant intervenir est la torsion. La torsion est un
mélange de compression et de rotation le long de I’axe vertébral. Il s’agit de la déformation ayant
le plus fort impact sur I’Annulus Fibrosus et est ressenti par celui-ci comme du cisaillement. Le
cisaillement ressenti est plus important dans la zone postéro-latérale de I’AF et peut provoquer, a

répétition, des déchirures lamellaires.

Figure 8 : (A) Différents modes de sollicitation pouvant s’appliquer au disque intervertébral (Buckley et al.,
2018) et (B) Equilibre et répartition des charges entre I’AF et le NP lorsque le disque subit des compressions ou des
flexions (Lavignolle, 2020).

La détermination des propriétés mécaniques de chaque partie ainsi que de I’ensemble du
disque est difficile puisque les sollicitations ne sont jamais individualisées mais combinées entre
elles. Néanmoins, afin d’avoir une meilleure visibilité de la mécanique du NP et de I’AF, nous
avons établi une base de données des principales caractéristiques mécaniques selon leurs modes

de sollicitation (Tableau 1).

Tableau 1 : Propriétés mécaniques spécifiques (A) a 1'Annulus Fibrosus (Long et al., 2016) et (B) au Nucleus
Pulposus (Iatridis et al., 1996).

A |Mode de déformation |Orientation Module B |Mode de déformation |Orientation Module
circonférentielle 11-29 MPa Module d'Young - 0,0045- 1,5 MPa
Tension axial (fibre) 180 MPa Tension axial 0,003-0,004 MPa
radial 0,21-0,45 MPa Coefficient de Poisson - 0,1-0,45
circonferentiel 2,27 X . repos 0,1-0,3 MPa
- . - Pression hydrostatique -
Coefficient de Poisson axial 0,61 s0us contrainte 1-3 MPa
radial 0,79 . non confiné 0,0054 MPa
A : Compression —
Compression axial 0,4-3 MPa confiné 1 MPa
Cisaillement - 0,1-0,28 MPa Cisaillement - 00,003-0,005 MPa

L’Annulus Fibrosus subissant de multiples sollicitations telles que la tension, le
cisaillement mais aussi de la compression, ces trois parametres ont été étudiés dans la littérature.
De par son anisotropie, selon ’axe de sollicitation considéré, le tissu ne répond pas de la méme

maniere. C’est pourquoi les propriétés mécaniques de I’Annulus Fibrosus ont été déterminés
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selon des axes circonférentiel, radial ou axial comme présenté en Figure 9(A). De maniére
générale, il posséde un module d’Young en tension axiale le long des fibres de 180 MPa ce qui lui
permet de contenir le NP sans rompre (Tableau 1(A)). Son module en tension circonférentielle est
100 fois supérieur au radial ce qui explique son aisance a se déformer préférentiellement dans le
plan circonférentiel qui est celui des lamelles (Jacobs et al., 2011). De plus, son coefficient de
poisson étant supérieur a 0,5 dans les trois axes de déformation, il s’agit bien d'un tissu
anisotrope. Ses propriétés élastiques sont fortement influencées par la présence d’élastine en plus
des macromolécules d’'HA qui lie les fibrilles de collagéne (Han et al., 2012; Nerurkar et al.,

2011).

Nucleus Pulposus

"/ Annulus Fibrosus
Cisaillement
circonférentiel

Figure 9 : Schéma (A) des axes considérés pour mesurer les propriétés mécaniques de 1'Annulus Fibrosus (Long
et al., 2016) et (B) de I'excision du Nucleus Pulposus pour déterminer ses propriétés mécaniques (Iatridis et al.,

1996).

Le Nucleus Pulposus, quant a lui, subit surtout des contraintes de compression. Du fait de
son role d’amortisseur hydraulique et de sa viscoélasticité, ses propriétés mécaniques sont plutot
considérées comme des pressions hydrauliques (Tableau 1(B)). Afin de déterminer ses propriétés
mécaniques, celui-ci est excisé du disque intervertébral comme présenté en Figure 9(B). Ses
caractéristiques mécaniques peuvent ensuite €tre étudiées en situation confinée comme c’est le
cas dans le tissu natif ou en situation non confinée pour remonter a ses propriétés individuelles.
Ainsi, il possede une pression hydrostatique au repos comprise entre 0,1 et 0,3 MPa. Lorsqu’il est
sous contrainte, celle-ci peut monter jusqu'a 1-3 MPa soit une augmentation de 10 fois sa
pression au repos. Il s’agit d’'un matériau isotrope n’ayant aucune orientation spécifique puisque
son coefficient de Poisson est inférieur a 0,5. Enfin, son module d’Young mesuré en tension peut

atteindre jusqu’a 1500 kPa.

2. Vieillissement mécanique
Comme introduit précédemment, le NP joue un rble d’amortisseur hydraulique et peut
subir de fortes augmentations de pression sous contrainte. Selon 1’activité considérée, la pression

intradiscale est différente et a répétition, cela engendre un vieillissement du disque. Par exemple
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lorsque I’on tousse celle-ci augmente de 40% alors que quand on porte du poids elle augmente de
50%. 11 s’agit d'un phénomeéne normal qui est directement lié au r6le de compresseur hydraulique
du NP. Le souci ici est que plus la pression intradiscale est élevée, plus le disque subit une perte
de liquide discal. Répété sur le long terme, ces contraintes engendrent une réduction de la hauteur
du disque et par conséquent une dégénérescence plus rapide (Humzah and Soames, 1988). De
plus, ces contraintes sont également subies par I’Annulus Fibrosus apres redistribution des
charges par le NP. Cela peut notamment mener a des déchirures de I’AF surtout dans le cas de

cisaillement important de celui-ci.

Un exemple de vieillissement du disque intervertébral est présent en Figure 10 ci-dessous
comparant un enfant de 10 mois avec un adulte de 50 ans. Sur le disque jeune et sain, la hauteur
et la répartition entre AF et NP sont homogenes alors qu’apres vieillissement, on observe un
affaissement d’un coté de I’AF du disque ainsi qu’une répartition qui n’est plus homogeéne entre
les différentes parties. Nous verrons par la suite les conséquences que ce vieillissement provoque :

la dégénérescence.

B Jonction
cartilage/vertébre

A Vaisseaux sanguins

L/l

Vertébre
Plateau Nucleus Annulus
cartilagineux Annulus Pulposus fibrosus

fibrosus

\

Vaisseaux sanguins Plateau cartilagineux \\/
Vaisseaux sanguins

Figure 10 : (A) Schéma d'un disque intervertébral jeune chez un enfant de 10 mois (B) Schéma d'un disque

intervertébral vieilli chez un adulte de 50 ans (Raj, 2008).
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Chapitre 2 : La dégénérescence du disque intervertébral

Avec le temps, la dégénérescence du disque intervertébral est inévitable et conduit au
développement de pathologies douloureuses et invalidantes. La plus commune est la lombalgie
discale généralement recensée dans les maux de dos (Clouet et al., 2019). Ici, nous nous
proposons d’étudier cette dégénérescence sous plusieurs axes. Tout d’abord nous parlerons des
facteurs pouvant I'influencer puis du mécanisme de dégénérescence pour finir avec les traitements

actuellement pratiqués et leur efficacité.

I. Facteurs de dégénérescence

Bien qu’ayant été étudiée sous différents angles, la dégénérescence du disque
intervertébral est toujours mécomprise (Dickinson and Bannasch, 2020; Freemont et al., 2002;

Wang et al., 2014). Ici, I’étiologie de cette pathologie répandue sera explicitée.

Lors de sa dégénérescence, le disque perd de sa hauteur, provoqué par une baisse
d’hydratation. Lorsqu’il est délogé de son site habituel, la pression qu’il exerce sur les racines
nerveuses provoque des douleurs importantes au niveau du dos : il s’agit d’une hernie discale. La
hernie discale a déja été étudiée comme étant due a une compression des nerfs au niveau d'un ou

de plusieurs disque(s) intervertébral(ux) (Tampier et al., 2007).

Il a été démontré qu’il existait des facteurs favorisant ces hernies et directement la

dégénérescence du disque intervertébral (Raj, 2008).

La premiére cause de dégénérescence est liée a un mauvais apport en nutriments au sein
du disque. En effet, pour la survie du disque, des nutriments comprenant du glucose et de
I’oxygeéne doivent parvenir jusqu’aux cellules du NP et de I’AF afin de leur permettre de survivre.
Si cet apport s’appauvri, les cellules ne sont plus nourries suffisamment ce qui conduit a
I’apoptose c’est-a-dire la mort cellulaire. Cette mort cellulaire impacte la synthése de matrice
extra-cellulaire dont les protéoglycanes. Le maintien de I’hydratation du tissu sain est impossible
ce qui cause la perte de matiére et d’eau. Puisque 1’apport en nutriments se fait par diffusion dans
la matrice extracellulaire du NP, une calcification des plateaux cartilagineux avec le temps ou le

vieillissement du disque peuvent également altérer la diffusion (Raj, 2008).

Le second facteur accélérant la dégénérescence du disque est la fatigue du disque liée aux

charges mécaniques portées. Celles-ci sont synonymes de contraintes qui, si elles sont trop
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lourdes et/ou exercées sur le long terme induisent des blessures du disque. Le plus souvent, il
s’agit de personnes exercant un métier pénibles ou le port de charges est quotidien ou encore ou
la posture nécessaire n’est pas la bonne (Raj, 2008). L’hygiéne de vie a également son
importance. Des exercices sportifs trop intenses ou au contraire inexistants meénent a la

dégénérescence du disque.

Enfin, le troisieme et dernier facteur de dégénérescence est la génétique. Sur les derniéres
années, 60% des cas de dégénérescence et d’hernies discales ont été reliés a la génétique. Ce
méme facteur d’hérédité a été étudié grace a des examens IRM sur des jumeaux. Ainsi, des génes
ont été identifiés comme responsables de la dégénérescence du disque. Un polymorphisme a été
identifié sur des génes d’agrécane, de collagéne II et de collagéne IX (faisant partie de la matrice

structurale du disque) (Raj, 2008).

Ceci représente autant de facteurs que de mécanismes possiblement responsables de cette

pathologie ce qui rend sa compréhension et ses traitements difficiles a optimiser.

I1. Mécanisme de dégénérescence

Jusqu’il y a peu de temps, le NP était considéré comme le point de départ des mécanismes
de dégénérescence. S’agissant du centre cellulaire du disque, I'apoptose des cellules de NP

semblait étre la cause racine de la pathologie.

Il s’avere que le ler changement morphologique n’interviendrait pas dans le NP mais au
niveau des plateaux cartilagineux. En effet, la dégénérescence se manifeste en premier lieu par le
détachement d’une partie des plateaux cartilagineux du corps vertébral adjacent au disque touché
(Humzah and Soames, 1988). Ceci illustre bien la difficulté a comprendre le mécanisme exact de
destruction du disque puisque beaucoup d’interactions et de liens de causes a effets sont mis en
jeu dans ce phénomeéne. C’est en étudiant tous ces liens et phénomenes autour de la

dégénérescence du disque intervertébral que le mécanisme suivant a pu étre élucidé.

Les plateaux cartilagineux ne sont vascularisés qu’a des ages précoces. Avec ’age, la
quantité de vaisseaux sanguins diminue drastiquement ce qui entraine le comportement
avasculaire du disque intervertébral. Les nutriments ne sont apportés que par diffusion. Avec
I’age et les sollicitations répétées, le cartilage subit une calcification des pores. Les plateaux
deviennent alors fragile et empéche un bon apport en nutriments du NP (Humzah and Soames,

1988). Avec moins de nutriments, les nucléopulpocytes sont forcés de s’adapter ou de mourir. Les
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cellules qui meurent ne peuvent ainsi plus produire de MEC pour régénérer le disque et celles qui

restent s’adaptent. Elles produisent trop de collagéne de type I au détriment des protéoglycanes.

A B

e N el
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Figure 11 : (A) Mécanisme d'amortissement et de gonflement par I'acide hyaluronique (trait discontinu central)
et les agrécanes (ligne noire continue) et les glycosaminoglycanes sulfatés (lignes grises continues) substitués sur
celui-ci et (B) Dégradation par perte d’hydratation des protéoglycanes lors de la dégénerescence du disque

intervertébral (Raj, 2008).

Cette surproduction de collagene rend le NP de plus en plus fibreux et donc la zone
transitoire entre AF et NP sera moins marquée. Quant aux protéoglycanes, en plus de leur baisse
de production ils sont dégradés par les contraintes compressives de plus en plus dures a amortir
comme montré en Figure 11. L’activité enzymatique est également augmentée par le changement
de pH qui devient plus acide. Ceci méne a une perte de GAGs qui entraine une chute de pression
osmotique et donc une perte d’hydratation car ’eau n’est plus retenue par ceux-ci. Enfin, le
réseau d’élastine est désorganisé provoquant ainsi une moins bonne cohésion du disque. Tout

ceci altére la réponse cellulaire et on entre ainsi dans un cercle vicieux.

Cette baisse d’hydratation du NP entraine des fuites de fluide plus rapides menant a une
perte de hauteur du disque. Un déséquilibre des contraintes est alors exercé sur la zone transitoire
menant a, dans un premier temps une désorganisation de I’AF qui devient irrégulier puis dans un

second temps a sa rupture (Figure 12) (Raj, 2008).

Nucleus
Pulposus (NP) \

Annulus NP affaibli 1/l NPextrudéa
Fibrosus (AF) \‘, L travers I'AF

. PR . Hernie
Disque dégénérée
e

Figure 12 : Mécanisme de dégénérescence du disque intervertébral, adapté de (Tendulkar et al., 2019) a 1’aide

de Smart Servier.
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Quand il y a rupture et fuite du liquide du NP a travers I’AF, I’abceés vient comprimer les

nerfs ce qui provoque des douleurs et donc la hernie discale.

III. Des traitements existants insuffisants

Trois sortes de traitement sont aujourd’hui pratiquées : les thérapies non chirurgicales, les

thérapies chirurgicales et les nouveaux traitements reposant sur la thérapie cellulaire.

1. Les traitements non chirurgicaux
Les traitements dits non chirurgicaux sont une solution a treés court terme. Il s’agit par
exemple de prise d’antidouleurs et de décontracturant, d’infiltration de corticoides ou encore de
kinésithérapie et de repos. Ils ne traitent pas la pathologie mais seulement les symptémes de

maniére ponctuelle (Romaniyanto et al., 2022).

2. Les traitements chirurgicaux
Les traitements chirurgicaux quant a eux peuvent étre de plusieurs natures. Ils
interviennent lorsque la douleur est trop importante. Généralement, une excision du disque
appelé discectomie totale ou partielle est effectuée. Lors de cette intervention, le disque est

partiellement ou totalement retirer afin de libérer le nerf comprimé.

S’il est totalement excisé, le chirurgien procede soit a une arthrodese (fusion entre deux
vertébres adjacentes) avec ajout d’os a I’emplacement du disque soit a I'implantation d’une
prothése (Hanley and David, 1999; Noshchenko et al., 2015). Il s’agit d’interventions invasives
qui soulage ponctuellement la douleur. Néanmoins, si le nerf est trop endommagé pour étre
restauré, la douleur persiste ainsi que la maladie. Cela ne traite pas la cause de la dégénérescence

en elle-méme.

Lorsque la discectomie est partielle, elle permet une décompression intradiscale en
retirant ’exceés de NP qui fait pression sur le nerf. Ainsi, ’apport en nutriments est amélioré et le
nerf comprimé est soulagé. Néanmoins, I’AF restant déchiré, il est nécessaire d’accompagner la
discectomie partielle d’'une annuloplastie si on souhaite éviter tout risque de reherniation (Choi et

al., 2011; Choy et al., 2018; Heary, 2001; Kapural et al., 2004). L’annuloplastie consiste a réparer
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I’AF une fois déchiré. Ceci peut étre fait avec des implants ou derniérement avec une technologie

de suture thermique a 1’aide d’une aiguille chauffée a 90°C.

Parmi les implants utilisés en annuloplastie pour maintenir ’AF, les implants Barricaid
sont tres répandus (Figure 13(A)). IIs permettent de réduire les maux de dos tout en préservant la
hauteur du disque et en réduisant le risque de reherniation symptomatique (Parker et al., 2016;

van den Brink et al., 2019).
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Figure 13 : (A) Photo de l'implant Barricaid et (B) Schéma de son implantation entre le disque et la vertébre

adjacente (“Published clinical evidence,” n.d.).

Méme s’ils permettent de soulager les douleurs voire d’éviter les rechutes dans le cas de
I'implant Barricaid, il ne s’agit pas des traitements optimaux puisqu’ils ne soignent pas la cause

racine et sont invasifs.

3. Les thérapies cellulaires

C’est pour cela que des nouveaux traitements sont en voie de développement. Ces
nouvelles thérapies ont pour but d’étre moins invasives et de traiter les causes de la pathologie et
non les symptomes (Raj, 2008). Parmi elles, la thérapie cellulaire semble étre la plus prometteuse.
Elle repose sur 1”’injection en intradiscale dans le NP de cellules (Clouet et al., 2019). Quelles que
soit les cellules utilisées, il faut que celles-ci puissent se transformer en nucléopulpocytes afin de
régénérer la MEC du NP in situ. L’idée d’utiliser des chondrocytes articulaires et des
nucléopulpocytes natifs a été abandonnée car tous deux ne proliféerent pas suffisamment en plus
d’étre tres peu disponibles (Acosta et al., 2011; Hohaus et al., 2008). Aujourd’hui la plupart des
thérapies cellulaires s’appuient sur l'utilisation de cellules souches mésenchymateuses (MSC) car
ce sont des cellules a haut potentiel multiplicatif et sont multipotentes. Cela signifie qu’elles ont

une capacité a se différencier en lignées chondrogénique, ostéogénique ou adipogénique. Avec
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I’ajout de facteurs de croissance tels que GDF5 ou GDF6, elles peuvent se différencier en
nucléopulpocytes (Augello and De Bari, 2010; Ding et al., 2011). Enfin, les cellules souches
pluripotentes induites humaines (iPSC) pourraient également étre de bons candidats pour une
application sur le disque intervertébral mais elles sont pour I'instant moins étudiées. Les thérapies
cellulaires les plus avancées ne sont toujours pas a la hauteur des espérances puisque la hauteur
du disque n’est pas restaurée (Tong et al., 2017). Ceci est principalement did au fait
qu’environnement ne soit pas adéquats De plus, en injectant une suspension en intradiscale, la
pression augmente localement dans le NP ce qui provoque des fuites cellulaires. Aujourd’hui, de
plus en plus de projets de recherche se penchent sur 1'utilisation de la thérapie génique. L’objectif
serait d’injecter des genes responsables de produire des facteurs de croissance pour des protéines

ciblées en intracellulaire. Ainsi, la production de protéoglycanes pourrait étre stimulée en interne.

Que ce soient les thérapies non chirurgicales, chirurgicales ou la thérapie cellulaire, elles
ne traitent pas de maniere optimale la dégénérescence du disque intervertébral. Ceci est di au
manque de connaissance sur les mécanismes exactes de dégradation liés a cette pathologie. C’est
pourquoi avant de trouver un traitement optimal, il faut dans un premier temps comprendre le
disque sain ainsi que le disque dégénéré pour mieux cibler les facteurs de dégénérescence. Pour

mieux les comprendre, les modeles sont essentiels.
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Chapitre 3 : Les modeles de disque intervertébral

La plupart des modeles utilisés a des fins médicales sont des modeles in vivo tels que les
modeéles murins, ovins, bovins ou encore porcins. Pour mimer le disque intervertébral, ces
modeles ne sont pas adaptés car ce sont des quadrupédes. Les contraintes exercées sur les disques
ne sont pas les mémes que celles exercées sur les disques humains. Aucun modele in vivo

bipédique n’est disponible.

Mis a part le fait qu’ils soient quadrupeédes, la cinétique de dégénérescence n’est pas non
plus la méme que chez I'homme, elle est beaucoup plus lente. Cette cinétique est directement liée
a la taille du disque intervertébral qui est plus petite. Les phénomenes de diffusion sont donc plus
rapides (Kroeber et al., 2002). La population cellulaire diverge également puisque notamment
pour les petits animaux les cellules notochordales sont présentes tout au long de la vie alors
qu’elles disparaissent dans les premieres années de vie pour 'homme. La présence de ces cellules
notochordales et les propriétés mécaniques du tissu limite la dégénérescence chez I’animal. Chez
I’homme, une étape supplémentaire de dégénérescence structurale du disque est observée au
cours du temps contrairement aux animaux (Lotz, 2004). 11 s’agit du moment ou le NP devient
fibrotique déclenchant une modification de la zone de transition entre NP et AF qui devient de
moins en moins distincte. Donc, la nécessité de développer des modeles in vitro devient de plus en

plus importante.

Dans cette partie, nous recenserons les modeles in vitro développés concernant le NP,
I’AF puis le disque complet. Les différents modeles seront présentés afin de faire un constat sur ce

qu’il manque pour obtenir un modéle satisfaisant.

I. Les modé¢les in vitro du Nucleus Pulposus

Le Nucleus Pulposus est la partie du disque qui suscite le plus d’intérét dans la
communauté scientifique puisqu’elle est I'épicentre de la dégénérescence du disque. Les tentatives
pour la mimer sont multiples, néanmoins nous ne nous contenterons de citer ici que les modeles
les plus avancés. Le développement de modeles adéquats repose sur I'usage de polymeéres
respectant deux facteurs. Ils doivent permettre ’adhérence des cellules en étant de bons supports

cellulaires et doivent permettre de mimer ’hydratation notamment dans le NP. Pour cela, deux
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sortes de polymeres peuvent étre utilisés : les polymeres synthétiques et les polymeéres naturels

aussi appelés biopolymeres.

1. Les modeles a base de polymeres synthétiques

De nombreux polymeéres synthétiques peuvent étre utilisés. Néanmoins, le polyéthyléne
glycol (PEG) est le plus utilisé lorsqu’il s’agit de mimer le Nucleus Pulposus. Le PEG est un
polymere hydrophile qui apres réticulation peut former un hydrogel. Sa particularité le rendant
intéressant pour le Nucleus Pulposus est sa haute hydratation. Dans certains cas, il peut aussi étre
couplé a d’autres polymeéres par exemple le poly(N-isopropylacylamide) (PNIPAAm) qui est un
polymere thermosensible (Vernengo et al., 2008). Le PNIPAAm est un polymere dit a LCST
c’est-a-dire a température en solution critique basse. Grace a cette particularité, il est capable de
former un hydrogel compact a partir d’'une certaine température. En dessous de 32°C, il s’agit
d’un polymere hydrophile et donc soluble dans I’eau. Lorsque la température devient supérieure a
32°C, ce qui est le cas lors de conditions physiologiques, il devient hydrophobe, se repliant sur
lui-méme et formant un gel. Ainsi, en greffant des PEG sur du PNIPAAm, des copolymeres
branchés sont obtenus par polymérisation radicalaire résultant en la formation d’hydrogel au-dela

de 32°C.

Selon la masse molaire du PEG greffé, des taux d’hydratation différents ont été obtenus
(Figure 14(A)). Le taux d’hydratation le plus élevé et correspondant a celui du NP a été mesuré
lorsque les plus grosses masses molaires de PEG étaient utilisées c’est-a-dire 8000 g/mol. De
plus, le taux d’hydratation est stable sur 100 jours. Les propriétés mécaniques en compression des
hydrogels ont été déterminées a 15% de déformation afin d’étre comparées a celles du tissu natif
(Figure 14(B)). Un module compressif autour de 50kPa a été obtenu a 1’équilibre et stabilisé apres
90 jours d’incubation dans du PBS a 37°C (Joshi et al., 2006). Ceci correspondant aux valeurs

obtenues, leur systéme semble adéquat pour mimer le NP.

Le temps de relaxation a également été déterminé afin de qualifier 1’élasticité du réseau
(Figure 14(C)). Celui-ci est le méme peu importe la masse molaire du PEG utilisée. Néanmoins,
I’élasticité est un parametre important dans le cas du NP car cela lui confére une capacité
d’adaptation aux sollicitations répétées. A ce stade, des hydrogels de copolymeres greffés avec des
propriétés d’hydratation, de rigidité en compression et d’élasticité correspondant au cahier des

charges du NP et stables dans le temps ont été obtenues.

Cette capacité des hydrogels de PEG a inspiré d’autres chercheurs qui ont développé des
hydrogels de PEG aux propriétés physiques similaires tout en essayant d’augmenter leur

bioactivité. Pour cela, les polymeres de PEG ont souvent été fonctionnaliser avec des molécules
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bioactives. Ainsi, cela augmenterait leur affinité avec les cellules et leur capacité d’adhérence

cellulaire.
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Figure 14 : (A) Taux d'hydratation (B) Module en compression et (C) Temps de relaxation de différentes
formulations d'hydrogels PEG/PNIPAAm (Vernengo et al., 2008).

Les molécules bioactives utilisées peuvent étre de différents types et il peut s’agir par
exemple de laminine (Francisco et al., 2013). La laminine est une protéine naturelle de la matrice
extra-cellulaire jouant un réle dans l’adhésion, la survie, la migration et la différentiation
cellulaire. En la greffant sur des macromolécules de PEG, ceci permettrait donc d’augmenter tous
ces facteurs intervenant dans la bioactivité du matériau. Le greffage se fait en présence de NHS et
selon les ratios laminine/PEG utilisés, des degrés de fonctionnalisation différents peuvent étre

atteints, le PEG étant toujours en exces.

Des ratios allant de 0 a 500 de PEG : laminine ont été étudiés. La rigidité des hydrogels a
été déterminée par rhéologie en cisaillement en mesurant le module complexe G* (Figure 15(A)).
La rigidité la plus élevée a été évaluée pour le plus grand ratio PEG : laminine utilisé c’est-a-dire
500. Leur bioactivité a ensuite été étudiée avec des cellules de NP porcins. Comme observé en
Figure 15(B), plus le ratio augmente, plus I’adhérence cellulaire est faible. Ceci est notamment da
au fait que de moins en moins de laminine soit présente, les cellules interagissent donc
directement avec les PEG qui ne sont pas de bons supports d’adhésion comme démontré

précédemment. Le greffage de laminine sur des macromolécules de PEG a des ratios inférieurs a
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100 permet d’augmenter graduellement I’adhésion cellulaire de nucléopulpocytes sur les

hydrogels.
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Figure 15 : (A) Rigidité des hydrogels mesurée par rhéologie en cisaillement en fonction du ratio PEG/laminine
(B) Evaluation de 1'adhésion cellulaire selon le ratio PEG : laminine et la concentration en laminine et (C)

observation de bioluminescence aprés implantation de 1’hydrogel cellularisé (Francisco et al., 2013).

Les hydrogels cellularisés avec des nucléopulpocytes ont été¢ implantés dans des queues de
rat entre deux vertebres et la densité cellulaire a été mesurée sur 7 jours grace a ’ajout d’un
marqueur bioluminescent (Figure 15(C)). Aprés 30 minutes d’injection de I’hydrogel, une densité
cellulaire importante a été décelée par bioluminescence avec une diffusion des cellules ou la zone
cellulaire la plus concentrée semble étre centralisée au point d’injection. Au 7°™ jour
d’implantation, le signal est beaucoup plus faible significatif d’'une baisse de densité cellulaire. En
prenant en compte le centre de densité cellulaire, celle-ci a diminué d’un facteur deux entre le 1¢

et le 7™ jour.

Malgré I’augmentation de la bioactivité des hydrogels de PEG avec de la laminine, ceux-
ci ne semblent pas pouvoir contenir des nucléopulpocytes vivants dans un milieu physiologique

sur 7 jours sans migration ou mort cellulaire. En effet, I’environnement cellulaire n’étant pas le
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méme que dans le tissu natif avec des signaux biochimiques différents, les systémes synthétiques
semblent compromettre la bioactivité cellulaire méme lorsqu’ils n’engendrent pas de toxicité sur
des supports 2D. C’est pourquoi d’autres stratégies utilisant des biopolymeres sont de plus en plus

considérées afin de reproduire I’environnement cellulaire natif du NP.

2. Les modeles a base de polymeres naturels
Afin d’améliorer la bioactivité des modeles de Nucleus Pulposus, Les biopolyméres sont
de plus en plus utilisés. Les propriétés des biomatériaux en résultant peuvent étre modulées selon
la nature du ou des polymeres utilisés et de leurs proportions. L’hydratation est I’élément central
du développement d'un modeéle de Nucleus Pulposus. Parmi ces biopolymeres, on distingue ceux
présents dans le tissu natif (collagéne et acide hyaluronique par exemple) de ceux qui ne sont pas
présents dans des tissus de mammiferes (chitosane, cellulose et alginate par exemple). Ceux —ci

sont souvent utilisés sous forme d’hydrogel.
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Figure 16 : (A) Activité métabolique mesurée par MTT sur différentes formulations composites apres 24h de
culture de fibroblastes dermaux humains et (B) Live/Dead sur différentes formulations aprés 24h de culture de
fibroblastes dermaux humains (CHI = chitosane et CNF = nanofibres de cellulose) (Doench et al., 2018).

Brievement, nous avons sélectionné un modele a base de biopolymeres ne provenant pas
de mammiferes (Doench et al., 2018). Ce mode¢le repose sur la formulation d'un hydrogel
composite injectable permettant de mimer le NP hautement hydraté. Il s’agit d’hydrogels de
chitosane renforcés avec des nanofibres de cellulose. Le chitosane a été sélectionné afin de mimer
I’hydratation a 'image des protéoglycanes dans le NP alors que la cellulose vient représenter la
partie élastique fibreuse assurée par les réseaux de collagene et d’élastine dans le NP. Aprés avoir

généré ces hydrogels, ils ont étudié la cytocompatibilité en utilisant des fibroblastes dermiques
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humains. L’activité métabolique des cellules encapsulées dans I’hydrogel a été évaluée par des
tests aux sels de tétrazolium MTT. A I'issue de ce test, ils ont montré que ’activité métabolique

était bonne apres 24h de culture dans les hydrogels composites (Figure 16(A)).

Grace a des essais de type Live/Dead qui permettent de différentier au microscope les cellules
mortes des cellules vivantes, les hydrogels composites se sont avérés compatibles puisque la
viabilité cellulaire était également bonne (100%) apres 24h de culture (Figure 16(B)). Comme les
cellules du NP difféerent des fibroblastes puisqu’elles s’apparentent plutét a des chondrocytes, il
serait intéressant d’évaluer la bioactivité de ce matériau en présence de nucléopulpocytes ou de
chondrocytes Le majeur inconvénient de ce modele provient de Ia volonté de mimer I’hydratation
et 1’élasticité du NP en utilisant des biopolymeres qui ne font pas partie de la MEC du NP. Par
conséquent, méme si les polymeres sont naturels, ils n’apportent toujours pas le méme

microenvironnement de ’AF et les méme interactions cellules/MEC.

D’autres modeles s’appuient plutdt sur l'usage de biopolymeres naturellement présents
dans le NP. Si les biopolyméres comme le collagene et la gélatine sont sélectionnés pour leur
bioactivité, 1’acide hyaluronique I’est surtout pour sa capacité d’hydratation. Par conséquent,
lorsque des modeles de NP sont développés, ils s’appuient majoritairement sur l'utilisation de
I’acide hyaluronique. Par exemple, un groupe de chercheurs a généré des hydrogels d’acide
hyaluronique renforcés par réticulation chimique et cellularisés (Kim et al., 2015). Pour cela, ils
pré-fonctionnalisent ’acide hyaluronique avec des méthacrylates (HAMA) et ils le gélifient avec
le photoinitiateur Irgacure 2959. Des cellules de types nucléopulpocytes de source bovine sont
ajoutées a la solution suivi d’une photoréticulation a la lampe UV pendant 10 min afin de

permettre la gélification du HAMA ainsi que ’encapsulation des nucléopulpocytes.

Ces hydrogels cellularisés ont été mis en culture dans du milieu pour étudier leur
biocompatibilité et leur aptitude a se conduire comme un tissu de NP. Les essais de viabilité
cellulaire ont ici été conduits sur 28 jours (Figure 17(A)) qui montre une bonne viabilité cellulaire
méme si elle a diminué tout au long du temps de culture. De plus, ils ont comparé les propriétés
mécaniques dans le temps et se sont apercus qu’entre 28 et 56 jours de culture, le module de
compression dynamique des hydrogels cellularisés avait doublé passant de 1 MPa a 2 MPa

(Figure 17(B)), ce qui est proche du tissu natif.

La production de MEC a également été suivie dans le temps par I'intermédiaire de trois
types de marquage. Un marquage au Bleu Alcian a permis de détecter la présence de
glycosaminoglycanes tandis qu’un marquage au Picrosirius Red a permis d’observer la présence
de collagene. Enfin, un immunomarquage du collagéne de type II a été effectué afin de
différentier la production de collagene de type I et de type II. Comme présenté en Figure 17(C),

les hydrogels d’acide hyaluronique se sont avérés biocompatibles et propices a la production de
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matrice extracellulaire par les nucléopulpocytes. De plus, du collagéne de type II a été produit ce
qui montre la capacité du biomatériau a se comporter comme le NP pour les cellules. A I'issue de
cette étude, des hydrogels d’acide hyaluronique réticulé semblent pouvoir mimer les propriétés

meécaniques du NP tout en étant viable quant a la production de MEC similaire au tissu natif.
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Figure 17 : (A) Viabilité cellulaire déterminée avec des nucléopulpocytes pour deux densités différentes (20 ou
60 millions de cellules.mL')(B) Module dynamique des hydrogels cellularisés et (C) immunomarquage au bleu
alcian (HA), au picrosirius red (collagene) et du collagéne de type II respectivement de gauche a droite sur 56 jours

de culture (Kim et al., 2015).

A I'image de la laminine qui augmente les propriétés d’adhérence cellulaire des hydrogels
de PEG, un mélange de biopolymeres permet d’atteindre une meilleure viabilité cellulaire.
Néanmoins, afin de mimer le NP, 'HA doit étre majoritaire en masse afin de garder une haute
hydratation et de conserver les propriétés mécaniques précédemment observées. Parmi les
biopolymeres de choix, la gélatine, le collagéne et la fibrine semblent les plus adéquats pour ce
mélange (Chen et al., 2019; Gansau and Buckley, 2018).

La Gélatine et 'acide hyaluronique, peuvent étre fonctionnalisés avec des méthacrylates
menant a du GelMA et du HAMA (Chen et al., 2019). Une fois la fonctionnalisation effectuée,
ces deux biopolymeres sont mélangés en présence d’Irgacure et de cellules souches adipeuses de
rat (ASCs) puis photoréticulés pendant 10min sous UV. Cela a donné lieu a la formation d'un
réseau hybride. Des ponts covalents entre homopolymeres type GelMA-GelMA ou HAMA-
HAMA ont été créés a coté des ponts covalents HAMA-GelMA. Ce réseau hybride est composé
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de voiles comme observé en Figure 18(A). Les hydrogels générés possedent un module en

compression de 13,44 +0,60 kPa ce qui est du méme ordre de grandeur que pour le tissu natif.

Figure 18 : (A) Ultrastructure du réseau visualisée au MEB (x1k) (barre d'échelle : 100 pm) et (B) Viabilité
cellulaire des hydrogels cellularisés avec des ASCs sur 21 jours de culture via Live/Dead (Chen et al., 2019).

Les tests de cellularisation conduits ont eu pour but d’évaluer la différenciation des ASCs
en nucléopulpocytes. Pour cela, la viabilité cellulaire et la mesure d’expression des genes
responsables de la différentiation en nucléopulpocytes ont été analysés. Au terme de leur étude,
ils sont parvenus a démontrer que leurs hydrogels constituaient un environnement viable pour les
ASCs sur 21 jours (Figure 18(B)). Les cellules semblent avoir une morphologie ronde
caractéristique des nucléopulpocytes. Afin de vérifier qu’il s’agit bien d’une différenciation en
nucléopulpocytes, ils ont ciblé les marqueurs caractéristiques des nucléopulpocytes par
immunofluorescence et PCR quantitative. Les marqueurs PAX1, OVOS2, CD24, GLUT-1,
COL2A1, ACAN, MMP-2, GPC3 et K19. A T'issue des tests de PCR quantitative, la régulation
de ces 9 marqueurs a montré que les cellules parvenaient a sécréter les composants de la matrice
extracellulaire du NP et a exprimer les marqueurs des nucléopulpocytes. A I'issue de cette étude,
un modele de NP a été validé avec des hydrogels ayant une structure poreuse permettant
d’atteindre une bonne viabilité cellulaire, la différenciation d’ASCs en nucléopulpocytes ainsi que
des propriétés mécaniques similaires a celles du tissu natif. La limite de cette étude réside en la
photoréticulation des polymeres sous UV pour former les hydrogels et encapsuler les cellules. En
effet, les UVs peuvent provoquer des modifications d’ADN dans les cellules pouvant perturber
leur phénotype. Ainsi une autre voie de réticulation ou bien une photoréticulation plus douce par

exemple a la lumiére visible serait a envisager pour améliorer ce systéme.

Enfin, le dernier mode¢le que nous proposons d’aborder s’appuie cette fois-ci sur la seule
présence de composés naturels présents dans le NP natif : le collagéne et ’acide hyaluronique
(Frayssinet et al., 2020). Pour ce systeme, ’acide hyaluronique a été fonctionnalisé avec de la
tyramine (THA) afin de permettre sa réticulation. Dans le NP, le collagéne majoritairement
présent est de type II. Néanmoins, de par son colt et sa difficulté a étre extrait, celui-ci a été
remplacé par du collagene de type I directement extrait de queues de rat. Dans cette étude,

différentes formulations de collagéne de type I combiné a du THA ont été obtenues
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correspondant a différents ratios. Les ratios qui nous intéressent cependant sont ceux mimant le
NP c’est-a-dire les ratios collagene/THA de 1: 2 et 1: 5. La gélification du collagéne a été faite
par fibrillation des triple hélice graice a du PBS et du NaOH. La gélification du THA a été
conduite par voie enzymatique en utilisant la peroxydase de Raifort (HRP) combiné a du
peroxyde d’hydrogene (H.0O,). Ces conditions de réticulation sont plus douces que la

photoréticulation précédemment utilisée.
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Figure 19 : (A) Perte de masse des hydrogels collagene/THA apres dégradation enzymatique accélérée, (B)
Activité métabolique des hydrogels cellularisés avec des MSCs et (C) Viabilité cellulaire des hydrogels cellularisés
apres 28 jours de culture (Frayssinet et al., 2020).

La gélification par fibrillogéneése du collagene et la réticulation enzymatique du THA ont
été conduites en simultanée lors du mélange a froid des deux polymeéres conduisant a la
formation d’un réseau hybride. La co-gélification a permis de former un réseau hybride et d’éviter
la formation de complexes polyioniques. Les hydrogels formés ont un taux d’hydratation
supérieur & 90% et une bonne résistance a la dégradation enzymatique. La dégradation
enzymatique a été évaluée en présence d’hyaluronidase et de collagénase sur 96 h (Figure 19(A)).
Apres 96 h de dégradation enzymatique, la perte de masse a été évaluée en moyenne a 90% et les
hydrogels ayant la meilleure résistance sont ceux avec le ratio collagéene/THA de 1: 5. Les
propriétés mécaniques des hydrogels ont été multipliées par quatre grace a la réticulation
enzymatique permettant d’atteindre un module d’Young de 3 kPa pour le ratio 1 : 5, ce qui est
proche des propriétés mécaniques du NP (environ 5 kPa). La stabilité thermique du réseau
fibrillaire de collagéne a également été augmentée puisqu’elle a gagné entre 7 et 10°C apres

réticulation enzymatique attestant bien du réseau hybride entre collagene et THA.
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Des études de viabilité cellulaire ont également été conduites afin de valider le modeéle.
Pour cela, des cellules souches mésenchymateuses humaines (MSCs) ont été incorporées aux
formulations puis la co-gélification des deux biopolyméres a été déclenché afin d’encapsuler les
cellules dans le réseau comme précédemment expliqué. L’activité métabolique a été mesurée sur
28 jours de culture (Figure 19(B)). Apres 28 jours, elle n’était pas au méme niveau que le controle
de collagéne qui est notre contrdle positif mais P’activité métabolique a augmenté
considérablement traduisant une prolifération cellulaire optimale. Les essais de viabilité via
Live/Dead ont démontré que ces hydrogels étaient de bons supports pour les cellules puisque la
viabilité a été confirmée sur 28 jours (Figure 19(C)). Le phénotype des cellules a la morphologie
ronde obtenues a été étudié via PCR quantitative. L’expression d’agrécane, de collagéne de type
IT ainsi que de collagene de type I est détectée attestant de la différenciation des cellules en
nucléopulpocytes. La formulation permettant de mimer le mieux le NP et de conserver un
phénotype des cellules de NP était celle avec un ratio collagéne/THA de 1 pour 5 ; ratio proche
de celui présent dans le tissu natif. A I'issue de cette étude qui nous parait la plus aboutie, un
modele de NP a pu étre validé pour un ratio collagene/THA 1 : 5 similaire a celui du tissu natif.
Ce modele remplit tous les critéres nécessaires a la modélisation du NP qu’il s’agisse des
propriétés mécaniques, de sa fonction d’absorbeur hydraulique, de sa résistance a la dégradation
ou encore de sa biocompatibilité et bioactivité. En plus de réunir tous ces criteres, il est également

celui reproduisant le plus fidelement la nature biochimique du tissu natif.

II. Les modéles in vitro d’ Annulus Fibrosus

De par sa structure lamellaire anisotrope complexe, I’Annulus Fibrosus représente un
challenge a part entiere pour 1’élaboration d’'un modele. Parmi les polymeres utilisés pour un tel
modele, I'utilisation de biopolymeres est favorisée par rapport aux polymeéres synthétiques. Ces

derniers ont tout de méme fait I’objet d’études dont les plus avancées sont retranscrites ci-dessous.

1. Les modeles a base de polyméres synthétiques
A ce jour, I'un des modeles les plus avancés pour mimer I’Annulus Fibrosus est celui
développé par Nerurkar et a/ (Nerurkar et al., 2009). Celui-ci repose sur le procédé
d’électrospinning souvent utilisé pour obtenir des filaments avec une orientation spécifique. L’AF

étant un tissu fibreux, le modele repose sur I’electrospinning d'une solution de polycraprolactone
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(PCL) pour produire des filaments orientés. Le modele a été généré par 1’équipe de Nerurkar
mais il a ensuite fait I’objet d’études complémentaires notamment concernant des essais iz vitro et
in vivo par Le Visage et al. Des lamelles de 250 um de PCL sont electrospinnées avec une
orientation préférentielle et collectées comme observé en Figure 20(A). Ensuite les lamelles sont
superposées selon deux orientations : paralleles c’est-a-dire dans le méme sens ou opposées c’est-
a-dire avec un angle de 60° entre deux lamelles comme dans le tissu natif (Figure 20(B))
(Nerurkar et al., 2010, 2009). Puis, a I'image des cellules d’AF confinées entre deux lamelles
adjacentes in vivo, des BM-MSCs sont déposées entre deux couches. Le confinement se fait alors

soit dans le sens parallele soit dans le sens opposé.
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Figure 20 : (A) Observation au MEB des filaments de PCL electrospinnées formant une lamelle orientée
(Gluais et al., 2019), (B) stratégie d'orientation des lamelles electrospinnées en position parallele ou opposée

développée (Nerurkar et al., 2009), (C) Propriétés mécaniques des lamelles cellularisés.

Les propriétés mécaniques des lamelles cellularisées ont été mesurés en tension
circonférentielle sur 10 semaines de culture (Figure 20(C)). Aprés 2 semaines de culture, le
module des biomatériaux qu’ils soient confinés parallélement ou dans le sens opposé est presque
trois fois plus faible que dans le tissu natif. Néanmoins, un module plus important est mesuré
lorsque le sens des deux lamelles superposées est opposé. En effet, cette structure en contreplaqué
permet le renforcement des matériaux a plus large échelle puisqu’elle est largement développée
dans le milieu des matériaux composites lorsqu'une importante rigidité est visée. Apres 10
semaines de culture, les propriétés mécaniques du tissu natif ne sont pas atteintes dans le cas des

lamelles paralleéles (10,6 +0,9 MPa). Dans le cas des lamelles opposés, elles sont similaires
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puisqu’un module circonférentiel de 14,2 2,5 MPa est mesuré contre 16 MPa pour I’AF (Elliott
and Setton, 2001).

L’augmentation du module de tension circonférentiel dans le temps permet de suggérer la
production de matrice extracellulaire qui renforce la jonction entre les deux lamelles et donc leur
cohésion. C’est justement un élément qui a été étudié par la suite par Le Visage et a/ (Gluais et
al., 2019). Leur biomatériau, inspiré du modéle de Nerurkar, dispose de 88% de fibres de PCL
orientées a 20° par rapport a la normale et d'une porosité de 81% (Gluais et al., 2019). La
détermination de la porosité est un parameétre clé lorsqu’on cellularise un matériau puisque les
pores sont des niches permettant aux cellules de se développer et de proliférer. Ils sont ensuite
parvenus a implanter ce modéle non cellularisé chez le mouton afin d’effectuer des tests in vivo.
Pour cela, un défaut a été créé dans I’AF natif et I’AF biomimétique y a été placé pour évaluer sa
biointégration (Figure 21(A)). La colonisation, la morphologie et I’organisation des cellules d’AF

ont été étudié dans I'implant aprés explantation au bout de 4 semaines.

Trichrome de Anti coll | Picrosirius Red et
A Masson lumiére polarisée
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5mm

Défaut d’AF

Figure 21 : (A) Stratégie d’implantation du matériau chez le mouton par génération d’un défaut dans la partie
externe de I’AF et (B) Observation de la production de collagene de type I, de I'orientation du collagéne produit par

les cellules le long des fibres de PCL (Gluais et al., 2019).

Apres 4 semaines d’implantation, les cellules sont alignées le long des fibres de PCL
comme observé en Figure 21(B). Les fléches blanches et noires montrent 1’orientation
préférentielle qui a également été détectée. Le dispositif multilamellaire s’est avéré induire la
production de tissus collagéniques fibreux via des marquages histologiques et 1'utilisation de
microscopie a génération de seconde harmonique (SHG) et de lumiere polarisée comme observé

au sein de I’AF natif.

A Tissue de cette étude, un modele d’AF a base de filament de polycaprolactone a été
généré. Ce matériau dispose de propriétés mécaniques similaires a celles du tissu natif apres 10
semaines de culture. Apres 4 semaines d’implantation in vivo, le matériau est biocompatible et

peut étre colonisé par des cellules d’AF qui sont alignées le long des fibres de PCL. De plus, ils
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sont parvenus a démontrer qu’aprés explantation, de la matrice extra-cellulaire et notamment du
collagene de type I avait été produite sur les fibres de PCL. L’inconvénient majeur de ce modele
reste sa biochimie. Le PCL étant un polymeére synthétique qui n’est pas naturellement présent
dans ’AF natif, la biochimie n’est pas mimée et donc a potentiellement un impact sur la
communication avec les cellules qui est alors ralentie et donc non optimale. Néanmoins, ce

dernier modele reste a ce jour le plus avancé et le plus prometteur.

L’électrospinning a également été utilis€é pour I’élaboration d’'un second modele
développé a partir de poly-L-acide lactique (PLLA) (Zhou et al., 2021). A travers cette preuve de
concept développée sur trois couches, les auteurs ont voulu faire varier le diametre des fibres pour
voir leur incidence sur la différenciation de MSCs en cellules d’AF. Pour cela, le PLLA a été mis
en forme par électrospinning afin d’obtenir des fibres alignées aux dimensions contrdlées selon
trois diametres de fibres différents (Figure 22(A)). Les fibres obtenues sont de taille petite (0,5
0,08 um), moyenne (1,00 £ 0,16 um) ou grande (3,19 = 0,19 um) et sont alignées comme présenté
en Figure 22(B).
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e et Py
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= ———————

— A Large fibers s~
— ﬂj" ’ P

Electrospun fibrous scaffolds

Electrospinning

Petites fibres Fibres moyennes Grandes fibres

Figure 22 : (A) Stratégie d'électrospinning de fibres de PLLA de trois tailles différentes (B) Observations au
MEB des trois types de fibres electrospinnées et (C) Marquage des noyaux et des cytoplasmes des cellules
ensemencées on top des fibres de PLLA electrospinnées (Zhou et al., 2021).
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Une fois les filaments aux diamétres controlés collectés, les matrices ont été cellularisées
via des dépdts de cellules on top de chaque couche. Ainsi, les cellules ont pu étre confinées en
empilant les trois couches cellularisées. A travers cette étude, ils sont parvenus a montrer que
lorsque le diametre des fibres était faible les MSCs adoptaient une morphologie chondrocytaire
ronde. A contrario, les MSCs mises en contact de plus grandes fibres avaient une morphologie
typique des fibroblastes allongés (Figure 22(C)). Par ce biais, ils voulaient reproduire la structure
de ’AF natif dans laquelle les lamelles s’épaississent de l'intérieur vers ’extérieur avec des
chondrocytes a l'intérieur et des fibroblastes a I’extérieur. Les phénotypes chondrocytaire ou
fibroblastique selon le diametre des fibres ont été vérifié via PCR quantitative en ciblant
I’expression des génes chondrocytaires. Cela aurait pu étre directement comparable au tissu natif
si 'expérience se faisait sur des lamelles similaires a celles de I’AF. Or, la comparaison est faite
entre des fibres pour le modele et des lamelles qui sont des assemblages de fibres, ce qui ne
correspond pas a la méme échelle d’interactions et d’activité. Cependant 1'idée de fabriquer un
gradient d’épaisseur de lamelles et non pas de fibres pourrait étre intéressante pour un modele

d’AF.

2. Les modeles a base de polymeres naturels
De plus en plus de modeéles a base de biopolymeéres émergent. Ils se différencient par
I'usage de polymeéres différents mais surtout par l'utilisation de procédés de mise en ceuvre

différents.

De par le caractere fibreux de 1’AF, des biopolymeéres fibreux sont majoritairement
utilisés. Le modéle a suivre s’appuie sur un procédé similaire a 1’électrospinning (Chuah et al.,
2021). Celui-ci utilise un dispositif d’enroulement afin de générer des fibres composites de
polyélectrolytes. Ces fibres composites sont composées d'un mélange d’alginate et de collagene.
Pour les former, deux solutions stocks sont utilisées : une premiere composée de chlorure de
calcium et de collagene dilué a 0,3 mg.mL" et une seconde d’alginate a 1,5% en masse avec des
cellules couches mésenchymateuses (MSCs) ajoutées a une concentration de 5x10° cellules par
mL. Les deux solutions sont ensuite mélangées formant un gel de polyélectrolytes encore
visqueux qui est immédiatement filé & I’aide d’une aiguille 18G par enroulement pour former une
matrice multilamellaire cellularisée (Figure 23(A)). Lors d’'une derniere étape, la structure est
fixée avec une solution d’alginate et de chlorure de calcium. Le chlorure de calcium permet de
complexer 'alginate et de le gélifier. Certains hydrogels cellularisés ont subi une induction avec
de I'acide ascorbique. En effet, ’acide ascorbique aussi appelé vitamine C joue un réle important

dans la biosynthése du collagene de type I et donc dans la régénération des tissus.
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Figure 23 : (A) Etapes du procédé de mise en forme du matériau multilamellaire cellularisé (B) Marquage des
cellules ensemencées apres 7 jours de culture avec et sans induction (noyau : bleu et filaments d’actine : rouge) et
(C) Impact de l'induction a 1'acide ascorbique sur la quantité de collagene de type I sécrété aprés 1 semaine de
culture (Chuah et al., 2021).

Apres 1 semaine de culture, un marquage des noyaux au DAPI (bleu) et des filaments
d’actine (rouge) a la rhodamine phalloidine a été effectué pour visualiser la morphologie des
cellules (Figure 23(B)). Pour les deux conditions d’induction ou non, les cellules ont adhéré et
paraissent allongées comme des cellules d’AF de type fibroblastiques. De plus elles semblent a
confluence et toutes alignées dans la méme direction. Néanmoins, il serait judicieux de vérifier
I’anisotropie du gel dans sa profondeur afin de vérifier qu’elles soient également alignées et
fibroblastiques au cceur du matériau et qu’il ne s’agit pas que d’un effet de surface. Ils sont tout de
méme parvenus a développer une stratégie pour stimuler les cellules puisqu’avec induction a
I’acide ascorbique, celles-ci sécretent jusqu’a 5 fois plus de collagene de type I que lorsqu’il n’y a
pas d’acide ascorbique (Figure 23(C)). L’expression des génes associés aux cellules d’AF a
également été ciblé via PCR quantitative ce qui a démontré que ceux-ci étaient exprimés de
maniere similaire au tissu natif. Si la bioactivité et le phénotype cellulaire induits par ce matériau
semble correctes, aucune information n’a été communiquée sur ses propriétés physiques ne
permettant pas de le valider completement comme modele d’Annulus Fibrosus méme si les

résultats de cytotoxicité sont trés encourageants.

Le dernier modeéle d’Annulus Fibrosus traité dans ce manuscrit a été élaboré via

impression 3D d’'un mélange de polymeéres naturels (Bhunia et al., 2021). L’impression 3D a
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I’avantage de pouvoir générer des structures orientées avec une bonne résolution. Pour utiliser ce

procédé, une encre homogene doit étre générée.

A
Couche 3

Couche 2

Couche 1

Figure 24 : (A) Modé¢le informatique simplifié sur trois couches montrant 1'angle de 60° entre deux couches et
(B) Hydrogel hybride de carraghénane et de fibroine de soie généré par impression de micro-extrusion (Bhunia et

al., 2021).

L’encre utilisée pour le modele de Mandal et al. repose sur un mélange de carraghénane
qui est un glycosaminoglycane et de fibroine de soie. Le carraghénane, comme tout
glycosaminoglycane, apporte de ’hydratation a la structure alors que la fibroine de soie apporte
I’élasticité fibreuse a I'image du collagene dans le tissu natif. Des filaments sont extrudés de cette
encre pour donner un matériau hybride par impression 3D de micro-extrusion. Le modele généré
prend en compte I’alignement des fibres a 30° par rapport a la normale et permet d’obtenir une
alternance a +30° en distinguant des couches paires et impaires (Figure 24(A)). Chaque couche
mesure 250um et I'impression a été construite sur 20 couches afin de mimer la structure de I’AF
(Figure 24(B)). La caractérisation physique de I’hydrogel généré a permis de confirmer
I’alignement des fibres en plus de valider les propriétés mécaniques qui sont similaires a I’ AF. En
effet, une résistance mécanique de 78kPa a été mesurée, ce qui est supérieur a I’AF natif (37kPa

pour les porcins) mais reste du méme ordre de grandeur.

Ils sont également parvenus a conduire une étude iz vitro sur 14 jours. Pour cela, deux
types de cellules ont été utilisés : des cellules d’AF porcines et des cellules souches adipeuses
(ASCs). Celles-ci ont été déposées sur les hydrogels imprimés apres les avoir préconditionnés
dans du milieu de culture pendant 1 nuit. Les hydrogels cellularisés ont ensuite été mis en culture
pendant 14 jours avec des suivis réguliers de I'activité métabolique cellulaire (Figure 25(A)). Au
cours des 14 jours, 'activité métabolique augmente graduellement pour les deux types cellulaires.
Les cellules d’AF semblent tout de méme avoir une meilleure prolifération que les ASCs puisque
leur activité métabolique est [égérement supérieure aux jours 7 et 14. L’hydrogel généré semble
étre un bon support pour les cellules d’AF puisqu’apres 14 jours de culture, I’activité métabolique

des cellules d’AF a augmenté de 50% par rapport au jour 1 (Figure 25(A)).
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Figure 25 : (A) Suivi de 1'activité métabolique des hydrogels de carraghénane et de fibroine de soie cellularisés
avec des cellules d'AF ou des ASCs sur 14 jours de culture et (B) Observation microscopique du modele cellularisé
apres 14 jours par (i)(ii) Coloration Hematoxyline & Eosine pour visualiser les cellules d'AF (iii)(iv) Coloration a
I’Alcian Blue pour visualiser la production de GAGs (v)(vi) Coloration au Picrosirius Red pour visualiser la
production de collagene de type I (vii)(viii) immunofluorescence pour visualiser les cellules vivantes (Bhunia et al.,

2021).

Ils ont également procédé a des marquages histologiques pour cibler la présence des
cellules ainsi que de matrice extracellulaire apreés 14 jours de culture. Aprés 14 jours de culture,
des structures sont effectivement marquées en rouge (collagene) et en bleu (GAGs) permettant de
déduire que de la matrice extra-cellulaire a bien été sécrétée par les cellules. Les résultats du

marquage au bleu alcian sont néanmoins a prendre avec des pincettes puisque I’encre est
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composée de carraghénane qui est un GAGs anionique pouvant également étre marqué par le
bleu alcian. En effectuant de I'immunofluorescence, ils sont parvenus a montrer que les cellules
étaient toujours en vie apres 14 jours de culture (Figure 25(B)(vii)(viii)). Le biomatériau a
également été implanté in vivo afin d’évaluer son immunogénicité qui s’est avérée minimale. Ce
modele est également bien avancé et semble prometteur puisqu’il utilise des biopolymeéres
d’origine naturelle néanmoins la fibroine n’étant pas un polymere de mammifere ceci diverge du

tissu natif.

A ce jour, aucun modele d’AF ne parvient a mimer l’environnement cellulaire,
biochimique et physique du tissu natif méme si les procédés utilisés et les résultats de cytotoxicité
semblent prometteurs. Un modéle reposant sur des polyméres naturellement présent dans
I’Annulus Fibrosus permettant de mimer au plus proche le tissu, d’avoir une cytotoxicité

minimale en plus de promouvoir une bioactivité bien supérieure reste a développer.

ITI. Modé¢les de disque intervertébral

1. Simulation informatique de la mécanique d'un modele de disque
intervertébral

Aujourd’hui, aucun modele in vitro de disque intervertébral n’a encore été approuvé.

Avant méme de le mimer physiquement a ’aide de biomatériaux, des chercheurs ont tenté de la

mimer informatiquement. Pour cela, une multitude d’é¢tude de simulation 3D est en

développement afin de mieux comprendre la mécanique du disque et chacune de ces structures.

Ces simulations s’appuient en général sur l'utilisation du modele a éléments finis et sont

comparés aux données expérimentales recensées dans la littérature.

Par exemple, I’équipe du Pr Baaijens a publié une série d’articles permettant de mieux
cibler la mécanique du disque (Schroeder et al., 2006). Ils sont parvenus a combiner les forces
élastiques, visqueuses et osmotiques afin d’établir des profils 3D de contraintes mécaniques. Ceci
représente une belle avancée dans le domaine des modeéles 3D simulés puisque les autres modeles
déja établis négligeaient les forces osmotiques essentielles dans la mécanique et la réorganisation
du tissu. Ils ont développé un modele 3D de gonflement poro-viscoélastique renforcé de fibrilles
sur un disque intervertébral sous charge compressive axiale. Ils sont ensuite parvenus a modéliser
la pression intradiscale et osmotique en comparant leur modeéle virtuel aux données
expérimentales mesurées sur des disques humains post-mortem. Malgré cela, ils ont constaté des

différences de profil de contraintes entre les données expérimentales et les données simulées. Ces
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différences sont majoritairement dues au fait que leur modele 3D n’intégre pas la présence d’'une
zone transitoire entre NP et AF comme c’est le cas dans le tissu natif. Il s’agit donc d’un matériau
discontinu alors que le disque natif est un matériau continu d’ot I'importance d’intégrer cette
zone transitoire aux nouveaux modeles de disque intervertébraux. Afin de compenser ce défaut,
ils ont par la suite ajouté un réseau fibrillaire secondaire a leur simulation calquée sur
I’organisation des fibres de collagéne dans I’AF par 1’élaboration d’'un nouveau modele appelé

OVED pour mode¢le de disque osmo-poro-visco-hyper élastique (Schroeder et al., 2010).
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Figure 26 : (A) Schéma d'une compression axiale du disque et d'une combinaison de tension et de torsion
axiales (B) Représentation des forces appliquées sur le disque pour les deux sollicitations considérées et (C) profil

de contrainte ressenti par le disque sous sollicitation (Tamoud et al., 2022).

Cette compensation par l'utilisation d’un réseau de fibres est de mieux en mieux
développée a mesure qu'on comprend le réseau fibrillaire présent dans I’AF (Tamoud et al.,
2022). Dans cette derniére étude de simulation 3D, ces chercheurs ont pris en compte la présence
de fibres de collagene ainsi que leur orientation spécifique dans I’AF. Ils ont également inclus la
présence de protéoglycanes et donc de la MEC et les interactions entre I’ AF et le NP par le biais
d’une zone transitoire. Ce modele a été développé sous différentes contraintes subies par le disque

au quotidien. Deux d’entre elles ont été jointes ci-dessous afin de mieux illustrer cette étude : une
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contrainte simple de compression (gauche) et une contrainte combinée de tension axiale et de
torsion axiale (droite) (Figure 26(A)). Les forces appliquées au disque dans ces deux cas ont
ensuite été étudiées et pointées par la présence de fleches différentes suivant la force exercée
(Figure 26(B)). Il s’agit de I'intermédiaire de simulation informatique permettant par la suite
d’évaluer les profils de contrainte (Figure 26(C)). Comme observé, selon si le NP, la zone
transitoire ou I’AF est sollicité, la contrainte ressentie n’est pas la méme. Néanmoins, dans les
deux cas, ’AF semble directement impacté puisqu’il subit une contrainte plus importante que le
NP. En effet, de par son hydratation et sa grande déformabilité, le NP parvient a subir moins de
contraintes, I’AF agit comme une protection portant toutes les forces exercées. Ces derniers ont
été comparés aux données recensées expérimentalement dans la littérature et semblent étre en

adéquation avec celle-ci.

Finalement, ils sont parvenus par 'utilisation de ce nouveau modele a étudier I'impact
des contraintes sur la morphologie du disque, sur les lamelles concentriques de I’AF ainsi que sur
les nanofibres élastiques du disque. Pour aller plus loin et valider ce nouveau modele 3D simulé,

il faudrait comparer leurs simulations aux IRM de patients ce qui n’a pas encore été fait.

2. Les modeles in vitro de disques intervertébraux
Une fois que la mécanique du disque est mieux appréhendée, il est possible de développer
des modeles in vitro prenant en compte pression osmotique, composition et viscoélasticité du

tissu. Aujourd’hui, trois types de modeles sont bien avancés.

Le premier repose sur 1’élaboration d'une matrice composée d’acide hyaluronique et de
nanofibres de PLLA (Nesti et al., 2008). L’acide hyaluronique a été sélectionné pour mimer le
NP au centre du dispositif et le PLLA I’Annulus Fibrosus tout autour. Dans un premier temps,
les nanofibres de PLLA ont été formées par électrospinning puis collectées formant ainsi ’AF.
Dans un second temps, des cellules souches mésenchymateuses (MSCs) y sont déposées et
cultivées. Enfin, le NP est généré lors d’'une ultime étape par injection d’'un hydrogel d’acide
hyaluronique au centre de la matrice cellularisée pour la faire gonfler de I'intérieur et générer une

allure de disque intervertébral (Figure 27(A)).

La morphologie des cellules a été observée par marquage H&E pendant 28 jours. Alors
qu’aucune cellule n’est visible aprés 7 jours de culture dans I’hydrogel d’acide hyaluronique, un
allongement des MSCs est observé dans les fibres de PLLA mimant I’AF. Aprés 14 jours, des
cellules commencent a étre décelée dans I’hydrogel d’'HA puis elles sont clairement visibles au
28 jour manifestant une prolifération qualitative sur 28 jours. Les cellules observées dans la

zone mimant le NP semblaient rondes alors que celles situées dans la zone mimant I’AF
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semblaient plus allongées comme dans le tissu natif. Néanmoins, ceci n’a été observé que par
marquage H&E ce qui n’est pas le plus révélateur en termes de morphologie cellulaire. Une
analyse par marquage fluorescent des noyaux et des filaments d’actine auraient intéressante afin

d’étudier la morphologie des cellules.

Electrospinning de Ensemencement de Injection de I’hydrogel Modéle de disque
nanofibres de PLLA MSCs d’HA intervertébral
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Figure 27 : (A) Stratégie d'élaboration du modele de disque par électrospinning de nanofibres de PLLA suivi de
I'injection d'un hydrogel d'acide hyaluronique, (B) Quantification de la production de GAGs sur 21 jours de culture
de MSCs cellularisées dans le modéle et (C) Marquage par immunohistochimie du collagéne de type I, collagéne de

type II, agrécane et des protéines de liaisons sur 28 jours de culture (Nesti et al., 2008).

Par la suite, ils sont parvenus a montrer que les cellules produisaient de la MEC dans la
partie NP et dans la partie AF en quantifiant la quantité de GAGs sécrétée pendant 21 jours de
culture (Figure 27(B)). En effet, celle-ci a doublé entre le 7™ jour de culture et le 21 jour. La
présence de collagéne de type I, de type II ainsi que d’agrécane et de protéine de liaison a
également été ciblée par immunohistochimie (Figure 27(C)). Ces quatre composants de la matrice
extra-cellulaire semblent étre produits en plus grande quantité au 28 jour significatif de la
production de matrice extra-cellulaire de type cartilagineuse. L’étude de ce modéle reste tout de
méme incomplete puisque le phénotype des cellules spécifiques a chaque zone, la viabilité
cellulaire, les propriétés physiques du matériau, 1’orientation des fibres de PLLA et leur influence
sur les cellules n’ont été étudiés. De plus, 'orientation des fibres de PLLA semble étre aléatoire

alors que tout l'intérét d’utiliser 1’electrospinning réside en I’orientation controlée des fibres a
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Chapitre 3 : Les modeles de disque intervertébral

I'issu du procédé. Peut-étre qu’en contrdlant cet alignement et donc I’anisotropie de la partie

mimant I’AF, un impact pourra étre observé sur les cellules et leur phénotype.

Le second modele repose sur une stratégie totalement différente s’apparentant plutot a de
I'impression 3D (Sun et al., 2021). Celui-ci requiert 'impression 3D d’une encre mimant le NP,
I’'AF et les plateaux cartilagineux d’une part et I'utilisation d’un support en PCL d’autre part
(Figure 28). Pour cela, leur modele de disque est divisé en 5 parties. Dans un premier temps, un

support en PCL est imprimé en 3 parties :

- Un socle inférieur représentant le plateau cartilagineux inférieur
- Un socle supérieur représentant le plateau cartilagineux supérieur

- Un support de contour pour maintenir le biomatériau mimant I’AF.

Ce support en PCL a pour objectif d’apport un soutien mécanique a la structure.
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Figure 28 : Stratégie d'élaboration d'un modele de disque composé de deux encres de gélatine, d’acide

hyaluronique et d’alginate, de facteurs de croissance et d'un support en PCL (Sun et al., 2021).

Dans un second temps, deux bioencres différentes sont imprimées mimant le NP ou 'AF
respectivement. Elles sont toutes deux composées d’'un assemblage de cellules avec des facteurs
de croissances et un hydrogel. Les cellules utilisées sont des cellules souches mésenchymateuses
(MSCs) de la moelle osseuse dans les deux cas et ’hydrogel est également le méme composé de
gélatine, d’acide hyaluronique et d’alginate. Alors que la gélatine permet d’apporter la partie
fibreuse et la bioactivité au matériau, 1’alginate et ’acide hyaluronique apportent I’hydratation
(Figure 28).
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Les facteurs de croissance sont introduits dans I’encre en les greffant préalablement sur
des nanoparticules de polydopamine ayant été pré-synthétisées par polymérisation oxydative. Ce
greffage repose sur l'excellente adhérence des facteurs de croissance a la surface des
nanoparticules de Pour les deux encres, les facteurs de croissance utilisés sont ceux permettant la
différenciation des cellules souches en cellules d’AF ou de NP présents dans les tissus conjonctifs
natifs. Pour I’encre mimant le NP, des TGF-B3 ont été utilisés alors pour I’encre mimant I’AF, il
s’agit de CTGF.
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Figure 29 : (A) Modéle complet de disque intervertébral aprés impression 3D et réticulation de 1’alginate (B)
Photo prise par fluorescence au microscope confocal de la répartition des deux encres en fonction du facteur de
croissance utilisé (C) Live/Dead apres 7 jours de culture (D) Suivi de viabilité cellulaire par Live/Dead sur 7 jours

(E) Expression relative des genes coll-I, coll-II et agrécane apres 28 jours de culture par RTq-PCR (Sun et al.,
2021).

Une fois ces deux encres imprimées dans le support en PCL, les deux hydrogels sont
réticulés avec du chlorure de calcium pour rendre le biomatériau cohésif. Aprés des ringcages
successifs pour éliminer le chlorure de calcium en exces, le dispositif est mis en culture pour
évaluation de sa bioactivité. Le biomatériau obtenu dispose de parties blanches représentant le
support en PCL et de parties roses propres aux deux hydrogels composites modélisant le NP et
I'AF (Figure 29(A)). Le mode¢le mesure 14mm de diamétre pour 4 mm de hauteur et les deux
encres ont pu étre observées par fluorescence pour vérifier qu’il n’y ait pas eu de probléme de
diffusion durant 'impression 3D (Figure 29(B)). La viabilité cellulaire a été évaluée sur 7 jours
via Live/Dead comme montré en Figure 29(C) et (D). Au 7°™ jour, la viabilité cellulaire était
toujours quasiment a 100%. L’expression génique du collageéne I et II, de I’agrécane vont dans le
méme sens pour I’encre au TGF-B3 et le controle de NP et pareillement pour I'encre CTGF et
’AF (Figure 29(E)). Ceci atteste de l'utilité des facteurs de croissance qui ont permis de

différencier les cellules afin qu’elles se comportent comme des cellules d’AF ou de NP selon
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Chapitre 3 : Les modeles de disque intervertébral

I’encre utilisée. Ce modele reste incomplet et ne nous semble pas étre le plus adéquats pour
plusieurs raisons. Tout d’abord, il repose sur I'utilisation de polymére synthétique (PCL) et de
polymeres naturels non présents dans le tissu natif (alginate et gélatine) ne permettant pas de
reproduire 1’environnement biochimique du disque. De plus, les propriétés physiques de ce
biomatériau n’ont pas été discutées ne permettant pas de le valider en tant que modele de disque
intervertébral. Finalement, la composition des encres reproduisant le NP et ’AF hors facteurs de
croissance étant la méme, les différences de propriétés et de composition entre les deux tissus ne

sont pas reproduites.

Enfin, le dernier modele de disque intervertébral que nous avons souhaité traiter utilise
une machine d’enroulement dont le fonctionnement est similaire a [I'électrospinning
(Bhattacharjee et al., 2012). Ce modele repose sur ’assemblage d’un support fibreux et d’un

hydrogel central composés tous les deux de fibroine de soie. Il est généré en deux étapes.

C 25

g

E 20

c

)

a 1

0 15

Q

£

8

=101

)

2

3

o 5 7

3

L omm B
Soie Soie + CS Soie Soie + CS .
: : . ; AF natif
1 jour 1 jour 4 semaines 4 semaines

Figure 30 : (A) Mod¢le de disque intervertébral composé de fibroine de soie, (B) Ultrastructure des fibres
mimant 1' Annulus Fibrosus agencées avec des angles de 60° entre chaque couche et (C) Module en compression de

la partie AF cellularisée et mis en culture pendant 4 semaines (Bhattacharjee et al., 2012).

Dans un premier temps, un hydrogel de fibroine de soie est placé au centre de la machine
d’enroulement pour former la structure mimant le NP. Dans un second temps, des fibres de
fibroine de soie sont enroulées de fagon alignée autour de I’hydrogel central avec des orientations
de 60° entre chaque couche enroulée pour reproduire la structure de I’AF. Lors d’'une derniere
étape, la matrice est renforcée par réticulation chimique avec du chondroitine sulfate pour donner

le matériau présenté en Figure 30(A). L’architecture de I'AF a été reproduite avec succes puisque
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les lamelles de fibres s’entrecroisent bien avec une orientation de 30° par rapport a la normale

(Figure 30(B)).

Aucune donnée n’est communiquée concernant les performances et la caractérisation de
I’hydrogel central mimant le NP dans cet article. Leur étude repose surtout sur I’évaluation de la
bioactivité ainsi que de la biomécanique des fibres de fibroine de soie utilisées pour mimer I’AF.
Pour cela, des chondrocytes humains ont été incorporés dans la matrice enroulée sans I’hydrogel
central. La viabilité n’a été évaluée que de maniére qualitative puisqu’a l'issue d’'un test MTT
apres seulement 1 jour de culture, une coloration violette a été observée attestant d'une bonne
activité métabolique. Ceci n’est cependant pas suffisant pour qualifier la viabilité cellulaire. Pour
cela il faudrait suivre ’activité métabolique ainsi que le nombre de cellules mortes et vivantes sur
plus de temps pour avoir un suivi et le faire de maniere quantitative. De plus, 1’objectif étant
d’étudier le comportement de la partie mimant I’AF, les chondrocytes ne semblent pas étre le
choix de plus judicieux puisque les cellules d’AF s’apparentent plutét a des fibroblastes.
Néanmoins, ils sont tout de méme parvenus a démontrer que leur modele permettait de
modéliser la biomécanique de I’AF aprés 4 semaines de culture en ayant un module de
compression autour de 20MPa, ce qui est similaire a celui du tissu natif (Figure 30(C)).
L’augmentation significative du module de compression entre le 1 jour de culture et la 4™
semaine montre bien qu’il y a eu génération de matrice extracellulaire résultant en un
renforcement des propriétés mécaniques du matériau. Lors de cette étude, ils sont parvenus a
démontrer que des chondrocytes pouvaient vivre, proliférer, s’aligner et produire de la matrice

extracellulaire cartilagineuse sur 4 semaines.

Néanmoins, la biomécanique de ’assemblage n’a pas encore été étudiée et le choix des
cellules devra étre adapté puisqu’AF et NP ne présentent pas les mémes phénotypes cellulaires.
De plus, 'environnement biochimique n’est pas similaire a celui du tissu natif méme si la

présence de chondroitine sulfate a été pensée a ces fins.

Pour conclure, aucun modele de disque intervertébral ne possede toutes les
caractéristiques nécessaires pour reproduire fidelement I’Annulus Fibrosus. Certaines stratégies
semblent étre encourageantes et ménent vers une utilisation de biopolymeéres pour mimer le
microenvironnement cellulaire. L’environnement biochimique est un facteur clé lorsqu’on
cherche a mimer un tissu vivant puisqu’il fournit des signaux spécifiques aux cellules. C’est
pourquoi, nous pensons qu’il serait plus judicieux de développer un modéle composé uniquement
de polymeres naturels présents dans le disque natif. Pour sélectionner ces biopolymeéres, il suffit
de prendre en compte les résultats obtenus par les différents groupes pour 1’élaboration de

modeles d’AF, de NP ou de disque complet. L’acide hyaluronique et le collagéne semblent alors
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étre des candidats de choix puisqu’ils sont tous deux présents dans le disque intervertébral.
L’acide hyaluronique permettra alors de mimer I’hydratation du tissu alors que le collagéne
permettra de mimer 1’aspect fibreux de celui-ci en plus d’apporter de la bioactivité. En utilisant
ces deux polymeres, nous espérons pouvoir combiner leur potentiel pour obtenir un matériau

viscoélastique similaire au disque.
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Chapitre 4 : Les biopolymeres en ingénierie tissulaire

I. Le collagéne

1. Intérét du collagéne en ingénierie tissulaire

Le collagéne est la protéine la plus abondante de la MEC, c’est pourquoi elle est un
candidat de choix pour I'ingénierie tissulaire. Il existe 28 types différents de collagene mais le plus
abondant dans 1’organisme est le collagéne de type I, qui représente 70% du collagéne total (Terzi
et al., 2020). Ce dernier est présent dans la peau, les tendons, les ligaments, les os et dans les
différents tissus conjonctifs. Le collagéne de type II qui est le second plus abondant est présent
dans le cartilage, I’humeur vitrée, le nucleus pulposus du disque intervertébral, la rétine et la
notochorde. Des catégories de collagene ont été définies selon leur type d’assemblage. Il en existe
5 (Kiihn, 1987; Ricard-Blum, 2011) :

- Les collageénes fibrillaires regroupent les types I, II, III, V, XI, XXIV et XX VII

- Les collagenes associés aux fibrilles avec triple hélices interrompues aussi appelés FACIT
sont de types IX, XII, XIV, XVI, XIX, XX, XXI et XXII

- Les collagenes de type VI qui forment des filaments perlés

- Les collagenes associés a la membrane basale qui sont de types IV, VII, XV et XVIII

- Etles collagénes a réseau hexagonal de type VIII et X

En ingénierie tissulaire, le collagene est souvent utilisé pour des applications liées a 1’0s,
aux vaisseaux sanguins, a la peau, aux tendons ou encore aux organes fibreux ; c’est-a-dire les
tissus natifs pour lesquels il est le plus abondant (Kadler et al., 2007). De plus, son aptitude a
former des réseaux fibrillaires est tres appréciée pour reproduire les tissus natifs (Sato et al., 2016).
Les biomatériaux a base de collagéne peuvent étre utilisés sous différentes formes (Xu et al.,
2021). Les éponges de collageéne sont généralement utilisées pour traiter les brilures et les plaies
chroniques en retenant ’eau et en stimulant la prolifération cellulaire. D’autres applications sont
visées comme le traitement des défauts osseux de taille critique par implantation d’une matrice de
collagéne combiné avec des facteurs de croissance. Ce type de biomatériau est produit en 4 étapes
débutant par la préparation d’une solution de collagéne obtenue par dissolution d’une poudre de
collagéne. Celui-ci est par la suite congelé a -80°C puis lyophilisé afin de générer une
macroporosité des éponges. Celle-ci est souvent de ’ordre de 150 a 200 um. Enfin les éponges
sont renforcées grace a une derniere étape de réticulation chimique (glutaraldéhyde, 1-éthyl-3-(3-

diméthylaminopropyl) carbodiimide (EDC)/N-hydroxysuccinimide (NHS)). Ces matériaux ne
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présentent pas de formes fibrillaires et seraient dénaturés a 37°C si le pontage chimique n’était pas
effectué.

Des fils de suture de collagéne peuvent également étre générés. Leur principal avantage
est qu’ils sont résorbables et permettent ainsi de refermer des plaies sans avoir a les retirer. Cette
résorption est possible de par la présence d’enzymes dans le corps du patient capables de cliver les
fils de collagene (Plasmine, Métalloprotéases).

Enfin, les hydrogels de collagéne sont la forme la plus utilisée puisqu’ils permettent de
mimer les tissus et notamment leur hydratation. Les hydrogels peuvent contenir jusqu’a 90 % de
leur poids en eau grace a leur réseau. Il s’agit souvent d’un réseau fibrillaire d’un gel physique qui
peut étre renforcé a fagon par des voies de réticulation chimiques. Il existe également des
stratégies qui pontent le collagéne avant que le réseau fibrillaire soit formé. Ainsi, leur avantage
est de pouvoir moduler différents types d’hydratation, de propriétés mécaniques ou encore de

porosité ouvrant la voie a d’énormes possibilités.

2.  Composition et structure
Le collageéne fibrillaire se caractérise notamment par une architecture complexe a
plusieurs échelles. L’assemblage des chaines polypeptidiques synthétisées par les cellules forment
des triples hélices de collagéne (Figure 31) (Albaugh et al., 2017; Brodsky and Persikov, 2005;
Chung et al., 1974; Kadler et al., 2007).

Tropocollagéne ou triple hélice

~1.5 nm

8.6 nm

Glycine (G) Proline (P) Hydroxyproline (O)

O
HsN OH
2N oH O/U\ Q\(
NH H OH

Figure 31 : Assemblage en triple hélice du collagene et les trois acides aminés majoritaires le composant
(Meyers et al., 2008).

Les chaines polypeptidiques, aussi appelée chaines a, sont composées d'un tripeptide qui
se répete selon une séquence GXY ou G est la Glycine et X et Y peut différer d’une chaine a une

autre. X est souvent la proline (P) et Y représente souvent une hydroxyproline (O) ou une
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hydroxylysine. Le triplet le plus répandu est le triplet GPO. Ces trois acides aminés sont présentés

en Figure 31.

L’agencement en triple hélice des chaines a est directement li¢ a I’encombrement stérique
des acides aminés qui les composent. La présence de glycine, qui est I’acide aminé le plus petit
qui existe, permet d’assurer le repliement en triple hélice de la structure. Cette glycine est située a
I'intérieur de I’hélice. La proline apporte de la flexibilité ce qui engendre une faible énergie de
compression, d’extension et de torsion moléculaire. Enfin I’hydroxyproline permet de stabiliser la
triple hélice a travers la formation de liaisons hydrogenes intramoléculaires grace a la position
vers 'extérieur de sa chaine latérale (Figure 32). La présence d’hydroxylysine permet d’atteindre
des degrés de glycosylation différents d’une chaine a une autre. En effet, en présence d’oses, les
enzymes peuvent aisément créer une liaison covalente entre ces derniéres et un hydroxyle de

I’hydroxylysine.

v\ Fibrille I 50-500 nm

Figure 32 : Structure d’une fibrille de collagéne (Xu et al., 2021).

Le collagene de type I est composé de deux chaines a; identiques et d'une chaine a,. On
dit donc que c’est un hétérotrimére puisqu’il posséde différentes chaines a. Le collagéne de type
IT quant a lui est un homotrimeére car il dispose de trois chaines a;. Leur degré de glycosylation
est différent. Alors que la moitié des hydroxylysines du collagéne de type II est glycosylée,
seulement deux résidus par chaine le sont pour le collagéne de type I ayant un impact sur la
structure secondaire de 1’assemblage.

Suivant leur composition, les chaines alpha s’auto assemblent par des liaisons hydrogenes
pour former des triples hélices de collagéne ou tropocollagene. Celles-ci sont caractérisées par une

dénaturation thermique autour de 37°C.

Lorsque les triples hélices s’auto assemblent entre elles, cela méne a la formation de
fibrilles de collagéne (Figure 32). Ces fibrilles mesurent entre 50 et 500 nm de diametre et

possédent une température de dénaturation autour de 53°C. Leur présence peut étre détectée
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notamment par microscopie électronique a transmission en observant des stries. Ces stries sont
dues au décalage axial entre les triples hélices auto-assemblées appelé D d’une valeur périodique
de 67 nm. Cette striation est observée par une alternance réguliére de zones sombres et claires en
Microscopie Electronique a Transmission. Ces fibrilles sont assemblées en fascicules qui forment
les fibres de collagene d'un diametre moyen entre 50 et 100 um. L’auto-assemblage des triples

hélices en fibrilles de collagéne s’appelle 1a fibrillogénese.

In vivo, la fibrillogénese est initiée a partir du procollagéne qui est une triple hélice de
collagene avec deux propeptides collagene primitif formé dans la cellule (Gallop et al., 1972).
Lorsque le procollagéne est sécrété, ses extrémités propeptidiques sont clivées par des enzymes
transformant le procollagene en tropocollagene ou triple hélice. En clivant les extrémités de
chaines, cela entraine une baisse de solubilité du collagéne qui s’auto-assemble pour former des

fibrilles.

3. G¢lification du collagene in vitro

La triple hélice de collagéne peut également étre défini d’'un point de vue physico-
chimique comme un polyélectrolytes amphotere de par la présence de résidus ionisables. Cela
signifie que sa charge nette varie en fonction du pH pour lui permettre d’agir soit comme une
base soit comme un acide selon ses conditions de solvatations (pH et force ionique). Cette
propriété permet son auto-assemblage en fibrilles par un processus de fibrillogénése in vitro.
Frédéric Gobeaux a calculé lors de sa thése au laboratoire la charge nette du collagéne en
fonction du pH. Lorsque le pH est acide, celle-ci est positive. Lorsque le point isoélectrique est
atteint, le collagene posséde une charge globalement nulle provoquant sa perte de solubilité. Ceci
déclenche I’auto-assemblage des triples hélices de collagéne en fibrilles par formation de liaisons
hydrogénes inter chaines. A pH basique, le collagéne est chargé négativement et donc soluble da

aux répulsions électrostatiques (Gobeaux, n.d.).

Lors d’une étude physico-chimique, il a montré que la fibrillogénéese et la gélification du
collagéne étaient conditionnées par plusieurs facteurs dont la température, la force ionique, le pH
et la concentration en collagéne (Gobeaux et al., 2008). Ces facteurs peuvent influencer Ia taille et

’orientation des fibrilles, les propriétés thermiques et mécaniques des matériaux obtenus.

Le pH impacte directement la solubilité du collageéne. En effet, le collagéne précipite a
partir d’'un pH 4,5 qui est proche de son point isoélectrique (pH6) par perte de solubilisation.
Lorsque le pH est plus élevé, les hydrogels formés ont une rigidité supérieure. Cela s’explique par
la présence d’avantages d’interactions attractives comme les liaisons hydrogenes a partir d’'un pH

7,5 ce qui améliore la gélification. Celles-ci favorisent les interactions entre triple hélices et par
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conséquent la formation des fibrilles De plus ceci améliore les interactions entre fibrilles a
I'origine de la formation de ’hydrogel. En Figure 33(A), la striation des fibrilles formées a partir
d’un pH 6,2 est observée rendant compte de la présence de fibrilles stables. Cependant, lorsque le
pH est trop élevé, comme pour le pH 13 observé en Figure 33(A), la striation des fibrilles n’est
plus observée car des faisceaux de nanofibrilles sont formés. Ceci s’explique par des répulsions

électrostatiques.

6,2<pH<12,2 ~ pH=I3

I=124mM I=261mM

Figure 33 : Observation au MET de (A) I’effet du pH sur la striation des fibrilles pour une concentration en
collagéne de 100 mg.mL" ; barre d’échelle : 200 nm (B) I’effet de la force ionique sur la taille des fibrilles pour une
concentration de 100 mg.mL™" ; barre d’échelle : 500 nm (Gobeaux et al., 2008).

La fibrillogénése et la gélification peuvent étre modulées par I’augmentation de la force
ionique. Lorsqu’elle est faible (<100mM), les hydrogels sont mous et translucides. Les fibrilles
composant ces hydrogels sont petites avec une largeur comprise entre 15 et 20 nm et une
longueur de 200 a 250 nm comme observé Figure 33(B). Les fibrilles sont dites immatures. Ceci
impacte également les interactions entre fibrilles ce qui aboutit a un hydrogel avec de faibles
propriétés mécaniques. A plus haute force ionique (>100mM), des gels opaques et rigides sont
obtenus avec des fibrilles plus larges et longues observées (Figure 33(B)). Celles-ci font entre 60 et
180 nm de largeur pour 1 & 2 um de longueur pour une force ionique de 124mM. Ici, les
interactions hydrophobes et non-ioniques sont déterminantes. L’obtention de fibrilles plus grosses
et plus grandes est liée a I’augmentation de la force ionique. En augmentant celle-ci, la contrainte
physique engendrée favorise les interactions entre petites fibrilles préalablement formées. Cela
conduit a la fusion des fibrilles les plus petites entre elles pour former de plus grands auto-

assemblages.

La concentration a également son role a jouer sur la fibrillogénese et la gélification. Deux
facteurs lui sont directement liés : la viscosité et I’encombrement stérique. Ces deux facteurs en
lien avec la concentration nous permettent d’observer quatre domaines non monotones pour
lesquels I’épaisseur des fibrilles varie. En dessous de 5 mg.mL"! | le régime I est prédominant avec
des épaisseurs de I’ordre du um. Entre 10 et 80 mg.mL"' | le régime II est caractérisé par des
fibrilles plus petites et fines avec une épaisseur de 'ordre de 20 a 80 nm. Elles n’ont pas
d’orientation et leur polydispersité est faible. Le régime III est défini entre 90 et 150 mg.mL" . Les
fibrilles formées sont plus grandes et épaisses puisqu’a 100 mg.mL" elles forment 1,2 um de

largeur pour 6 um de longueur. Enfin le dernier régime se fait entre 200 et 300 mg.mL' et
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présente des fibrilles plus fines et d’une épaisseur moyenne de 100 nm et d’une longueur de 1 um.
Ces tendances s’expliquent par le fait qu'en augmentant la concentration, les forces attractives
sont plus importantes liées a I’encombrement. Celles-ci compensent alors les forces

électrostatiques et provoque 1’auto-assemblage en fibrilles plus stables.

Le dernier facteur favorisant la fibrillogénese est la température. En effet, I’Taugmentation
de la température accélere la formation de fibrilles puisque l’agitation thermique est plus

importante. Les interactions sont alors favorisées permettant la formation de fibrilles.

Expérimentalement, les hydrogels de collagéne sont formés par remontée de pH d’une
solution acide de triple hélice de collagéne. Cette remontée de pH est déclenchée par un ajout de

base. Généralement, on distingue deux méthodes (Figure 34).

Vapeurs
d’ammoniaque
ou
PBS, NaOH
Triple hélices de Auto-assemblage en
collagéne fibrilles de collagéne

Figure 34 : Stratégie expérimentale d'élaboration d'hydrogels de collagéne dessiné sur BioRender.

La premiére repose sur l'utilisation de vapeurs d’ammoniaque. Pour cela une solution
acide de triples hélices de collagene est mise en contact de vapeurs d’ammoniaque pendant un
temps déterminé dans un dessiccateur. A mesure que I’échantillon blanchit, la fibrillogénese est

amorcée et un gel physique se forme par interaction entre les fibrilles.

La seconde méthode repose sur l'utilisation de PBS et de soude. La force ionique est
modulée par la concentration de PBS et le pH par la quantité de soude ajoutée. Lorsque la
gélification est faite en présence de cellules, la seconde méthode est la plus adaptée a condition de
ne pas utiliser une force ionique trop importante afin de ne pas lyser les cellules. Les vapeurs

d’ammoniaque ne sont pas adaptées en raison de leur pH beaucoup trop basique (pH 11).

4. Cellularisation d’hydrogels de collagene
La plupart des biopolymeres sont cytocompatibles c’est-a-dire que les cellules parviennent

a y adhérer et la viabilité cellulaire est bonne. L’une des raisons pour lesquelles le collagéne est
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fortement apprécié en ingénierie tissulaire est sa bioactivité notamment avec des cellules
conjonctives puisqu’il est leur support naturel. En effet, le collageéne interagit avec les cellules via
des récepteurs a leur surface appelés intégrines (Barczyk et al., 2010; Heino, 2007; Humphries et
al., 2006). Ces interactions sont encore plus favorisées avec les collagenes fibrillaires comme le

collagéne de type I par exemple (Heino et al., 2009; Ortega and Werb, 2002).

I1. L’acide hyaluronique

1. Intérét de I’acide hyaluronique en ingénierie tissulaire
Tout comme le collagéne, I’acide hyaluronique est apprécié en ingénierie tissulaire car il
est lui aussi naturellement présent dans la MEC. En plus d’étre un composant des tissus natifs, il
a un fort pouvoir d’hydratation. Il fait partie de la famille des glycosaminoglycanes (GAGs) et il

est le seul GAG anionique linéaire non sulfaté (Fraser et al., 1997).

Dans le corps humain, il s’agit du plus grand GAG puisque sa masse molaire est comprise
entre 10 et 800 kDa (les autres étant entre 15 et 20 kDa) (Cowman et al., 2015; Vasvani et al.,
2020). La masse molaire a un impact sur les propriétés biologiques et biomécaniques du tissu. De
plus, en condition physiologique il est présent sous forme de sels c’est-a-dire sous sa forme

chargée stabilisée par un contre-ion de sodium (Kuo and Prestwich, 2011; Necas et al., 2008).

En ingénierie tissulaire, sa grande longueur de chaine lui permet de stimuler la réponse
anti-inflammatoire et la prolifération cellulaire (Tavianatou et al., 2019). Les acides
hyaluroniques de haute masse molaire ont également démontré un fort pouvoir cicatrisant. Ils
peuvent également étre de masse molaire moyenne c’est-a-dire entre 250 et 500 kDa. Enfin les
acides hyaluroniques de faible masse molaire, entre 10 et 250 kDa, permettent d’activer la
réponse pro-inflammatoire et les macrophages. Ainsi, la lymphangiogenése et I’angiogenése
peuvent étre induites. La réponse immunitaire induite par ’'HA est permise via sa dégradation.
Elle est primordiale puisqu’elle permet d’informer I’organisme d’un déreéglement qui est souvent
lié a 'homéostasie Celui-ci est dégradé par des enzymes qui différent selon le tissu considéré et
qui peuvent étre la hyaluronidase, la chondroitinase, I’hexosaminidase et les especes réactives
oxydantes (ROS). A titre d’exemple, les hyaluronidases clivent ’acide hyaluronique dans les
tissus somatiques. Pour cela, 'HA est clivé en monosaccharides par ces dernieres. Une fois clivés,
ces fragments de HA sont évacués par les récepteurs HARE du foie ou des ganglions

lymphatiques via un procédé d’endocytose (Bastow et al., 2008; Noble, 2002; Stern et al., 2007).
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En ingénierie tissulaire, la forme de I’acide hyaluronique permet de cibler différentes
applications (Xu et al., 2021). Ainsi on distingue les solutions des hydrogels. Les solutions
d’acide hyaluronique sont utilisées dans le cadre de la reconstruction de tissus mous ou de la
chirurgie plastique. Par exemple, elles peuvent étre injectées pour supplémenter le liquide
synovial dans le cadre de la lutte contre 1’ostéoarthrite, I’arthrose ou encore pour des applications
ophtalmologiques. Lorsque ’acide hyaluronique est sous forme d’hydrogel, il est surtout utilisé
pour des applications de cicatrisation de plaies ou encore pour une implantation dans les tissus.
Cette forme nous intéresse particulierement car dans cette configuration, les interactions entre les
cellules et 1’hydrogels sont favorisées par la présence de récepteurs membranaires CD44

(Knudson, 2003).

2. Structure de I’acide hyaluronique

L’acide hyaluronique est un glycosaminoglycane (GAG) non sulfaté anionique. Il est
constitué d’'une répétition d’unités disaccharidiques d’acide D-glucuronique et de N-acetyl-D-
glucosamine comme présenté en Figure 35(A) (Lapcik et al., 1998). La stabilité de ce polymeére
est liée au positionnement des groupes encombrants en position équatoriale sur les cycles
osidiques (Figure 35(B)) (Morris et al., 1980). En milieu physiologique, des liaisons H se forment
entre molécules d’acide hyaluronique ce qui lui confere une conformation en bobine aléatoire.
Ces bobines peuvent aisément s’enchevétrer a partir d’'une concentration critique
d’enchevétrement de 1 mg.mL"' ce qui augmente significativement sa viscosité. Sa grande
viscosité permet de restreindre la diffusion d’autres substances a travers la MEC. En ingénierie
tissulaire, il s’agit d’un avantage en termes de propriétés mécaniques et de stabilité des matériaux

en résultant cependant cela rend sa mise en forme plus difficile.
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Figure 35 : (A) Unités saccharidiques composant 1'acide hyaluronique (B) Disposition des groupements latéraux

en conformation bateau (Xu et al., 2021).
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Cette capacité a former des liaisons H nombreuses sous forme de bobine aléatoire lui
permettent d’avoir une capacité de rétention d’eau tres forte. Il peut retenir 1000 fois son poids
dans I'eau (Essendoubi et al., 2016). Son comportement est dit viscoélastique et dépend du pH.
En effet, les forces électrostatiques étant modifiées en modulant son pH, les liaisons H, les
enchevétrements et donc la conformation sont également modifiés. Ceci résulte en la

modification de la viscosité de la solution.

3. La fonctionnalisation nécessaire a la gélification de l'acide
hyaluronique

Nativement, ’acide hyaluronique ne forme pas d’hydrogel car il ne peut pas étre réticuler.

Afin de former un réseau polymérique, il faut fonctionnaliser les chaines polysaccharidiques de
I’'HA. Selon le type de fonctionnalisation une modification de la structure primaire de 1’acide
hyaluronique va étre effectué. En modifiant sa structure, il existe un risque d’engendrer des
changements dans son activité biologique c’est-a-dire la capacité des enzymes a le dégrader ou
encore les interactions avec les cellules. Une fois fonctionnalisé, la formation d’un réseau peut

étre induite soit par réticulation chimique soit par réticulation physique (Xu et al., 2021).

3.1. La réticulation physique

La réticulation physique est plutdt utilisée pour la libération controlée de médicaments
car elle est facilement réversible. Ainsi, selon les conditions environnementales (pH, température,
force ionique), le réseau peut s’auto-désassembler pour libérer le médicament. Pour cela, le
systtme repose sur des forces intermoléculaires entre deux chalnes d’acide hyaluronique
fonctionnalisées. Il peut s’agir de liaisons hydrogenes, d’interactions hydrophobes ou hydrophiles
selon la nature du groupement greffé ou d’interactions ioniques ou électrostatiques (Hu et al.,
2019; Voorhaar and Hoogenboom, 2016).

Un exemple de réticulation physique sont les nanohydrogels développés par Montanari et
al (Montanari et al., 2014). Ils ont développé un systéme de délivrance d’antibiotique pour lutter
contre les infections bactériennes intracellulaires. Pour cela, les auteurs ont généré des
nanohydrogels constitués d’acide hyaluronique et de cholestérol dans lesquels ils ont encapsulé
de la levofloxacine qui est un antibiotique hydrophobe. Ici, 1'acide hyaluronique qui est
hydrophile a été fonctionnalisé avec du cholestérol qui est hydrophobe. Le greffage du cholestérol
se fait sur les acides carboxyliques de 'acide hyaluronique. Par interactions hydrophobes, le
nanohydrogel peut alors s’autoassembler en encapsulant la levofloxacine comme illustré

schématiquement en Figure 36. Au contact des cellules, le nanohydrogel se désassemble en
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interagissant avec des récepteurs membranaires ce qui libére 1’antibiotique dans la cellule pour

lutter en interne contre les bactéries.
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Figure 36 : (A) Schéma de 1'auto-assemblage des nanohydrogels d'acide hyaluronique fonctionnalisé avec du

cholestérol (Montanari et al., 2014).

Le systeme a été testé sur deux souches de bactéries, les Staphylococcus aureus et
Pseudomonas aeruginosa. L’activité antibactérienne a été augmentée par ce systeme, ce qui a
permis de valider les nanohydrogels de cholestérol et d’acide hyaluronique en tant que systéme de

délivrance controlée de médicaments.

Les avantages de la réticulation physique sont doubles. Premiérement, le systéme peut
répondre a des stimuli comme par exemple la lumiere, le pH, la présence d’enzymes spécifiques
ou d’un changement de température (Purcell et al., 2014; Zabow et al., 2015; Zheng et al., 2017).
De plus, puisque la réticulation repose sur des interactions intermoléculaires, 1'usage d’agent
réticulant n’est pas requis ce qui diminue la cytotoxicité des matériaux résultants. Les
inconvénients majeurs sont liés a la stabilité de ces systémes. En effet, cette méme réversibilité du

réseau engendre une stabilité mécanique et chimique faible.

3.2. Laréticulation chimique

La réticulation chimique permet de former un réseau polymérique avec des ponts
covalents. Des fonctions réactives sont greffées sur I’acide hyaluronique dans un premier temps.
Puis, celles-ci peuvent étre activées afin de déclencher la réticulation en formant des ponts entre
deux fonctions réactives.

Les avantages de ces systemes sont leur stabilité thermique et mécanique treés élevées.
Ceci est directement da a la force des liaisons covalentes qui est plus élevée que n’importe quelles
autres interactions.

Le seul inconvénient est lié a I'utilisation d’agents réticulant extérieurs pour assurer la

réticulation chimique. Ceux-ci peuvent augmenter la cytotoxicité des hydrogels résultants selon
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leur nature. Il peut s’agir d’enzymes, d’irradiations, de composés générateurs de radicaux libres

ou d’agents chimiques.

L’acide hyaluronique posséde trois types de fonctions chimiques réactives pouvant étre
fonctionnalisées : les hydroxyles, les acides carboxyliques et les -NHCOCH; (Figure 37)
(Khunmanee et al.,, 2017). L’acide carboxylique est la fonction la plus utilisée pour la
fonctionnalisation. Celle-ci est faite a I’aide de réactifs spécifiques comme les carbodiimides ou
les carbonyldiimidazoles. Le mécanisme se fait en deux étapes. D’abord I'acide carboxylique est
activé en réagissant avec le réactif de couplage puis le groupement a greffer subit une attaque
nucléophile de la part de la molécule qui va le fonctionnaliser. Ceci mene a la formation de
fonctions amide ou ester entre 1’acide hyaluronique et le groupement fonctionnel (Figure 37(a)).
Le groupe hydroxyle est fonctionnalisé via I'utilisation d’une multitude de réactifs. Cela donne
généralement lieu a la formation d’éther ou d’ester entre ’acide carboxylique et le groupement

fonctionnel (Figure 37(b)).
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Figure 37 : Groupements d'intérét pour la fonctionnalisation de 1'acide hyaluronique et fonctions types
observées apres fonctionnalisation de (a) 1'acide carboxylique, (b) 1'hydroxy et (c) le groupement -NHCOCH;

dessiné a I’aide de BioRender.
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La modification du groupement -NHCOCH; se fait par désacétylation, amidation ou
encore hémiacétylation. La réaction consiste en une désacétylation de ’acide hyaluronique qui

réagit par la suite avec un acide pour greffage du groupement fonctionnel (Figure 37(c)).

Peu importe la fonction modifiée, les groupements fonctionnels greffés peuvent étre de
différentes sortes. Ici, nous recenserons les quatre types de groupements fonctionnels les plus

utilisés pour former des hydrogels chimiques d’acide hyaluronique.

La thiolation est la réaction la plus commune car elle permet d’augmenter la
biocompatibilité et les propriétés de perméation des hydrogels résultants (Laffleur et al., 2017,
2014; Tian et al., 2018). Pour cela, une réaction d’amidation des acides carboxyliques de 'HA est
effectuée en présence d’un dérivé thiolé et d'un activateur. La cystéine est fréquemment utilisée
comme dérivé thiolé puisqu’il s’agit d’un acide aminé présent dans ’organisme et biocompatible.
Pour fonctionnaliser les acides carboxyliques avec les dérivés de cystéine, TEDAC/NHS peut
étre utilisé comme présenté en Figure 38. L’EDAC/NHS permet d’activer ’acide carboxylique
de I'acide hyaluronique qui va réagir sur I’'amine de la cystéine. Ce type de réaction est surtout
utilisé pour la libération contrdlée de médicaments car il s’agit de systemes déclenchables ix situ
sur commande rendant la libération de produits facile, réversible et non toxique. Le seul
inconvénient de 'utilisation de thiols est la cinétique de gélification de ces systemes. En effet, elle

est lente c’est pourquoi les recherches sont actuellement axées sur I’accélération de celle-ci.

o
EDAC ~o -
e —
o OH OH NH, OH
0 % HO~ S: O: Hz o Q
0 o]
HO (o] - 0 HO
o] NH v HO o 0 4
NH
NHS
0
n O)\
o n
Acide hyaluronique o SH
NH, Acide hyaluronique thiolé

Cystéine ethyl ester

Figure 38 : Réaction de thiolation de 1'acide hyaluronique avec un dérivé de cystéine en présence
d'EDAC/NHS (Laffleur et al., 2017).

De maniere similaire, I’acide hyaluronique peut étre modifié faisant intervenir la
formation d’une base de Schiff (Hassib et al., 2012; Khunmanee et al., 2017). Une cétone et une

amine (sur l'acide hyaluronique désacétylé) sont condensées pour former une imine. La
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formation de I'imine permet de réticuler le réseau et de former un hydrogel. Ces systemes sont
appréciés pour leurs conditions de réactions douces ainsi que leur réactivité. Il s’agit de systemes
ou les imines peuvent réagir de maniere réversible tout comme les thiols. Ces hydrogels se
forment rapidement et sans usage d’agents de réticulation toxiques ce qui en fait de bons
hydrogels injectables que 1’on peut déclencher i situ. Ici la cinétique de gélification n’est plus un
probléme mais il reste néanmoins un inconvénient : la stabilit¢é des imines. Les imines
s’hydrolysent en conditions acides ce qui est problématique pour la libération de controlée de

médicaments puisque la plupart des maladies se caractérisent par un pH acide.

Une autre maniere de réticuler I’acide hyaluronique serait de lui greffer des fonctions
pouvant conduire a des réactions de polymérisation radicalaire. La polymérisation est activée par
des sources extérieures telles que la température, la lumiére ou encore les réactions redox (Hong
et al., 2019; Petta et al., 2018; Poldervaart et al., 2017). Le principe est d’utiliser des groupes
fonctionnels qui pourront devenir radicalaires afin de créer un pontage entre deux groupes
fonctionnels radicaux du HA modifié. La photopolymérisation ou photoréticulation est la
technique la plus prisée dans la recherche aujourd’hui car elle offre beaucoup de possibilités et est
tres efficaces avec un bon controle des hydrogels générés. Ces derniers disposent de propriétés
modulables selon le degré de modification de l'acide hyaluronique, les concentrations en
monomeres fonctionnels et en photoinitiateur utilisées, la source lumineuse utilisée, son temps
d’exposition ainsi que son intensité. Sa limitation majeure est due a 1'usage d’une source
lumineuse qui peut induire de la cytotoxicité si la photoréticulation est conduite en présence de
cellules (présence de radicaux). Pour ce genre de procédé, deux types de groupements sont

majoritairement utilisés pour la fonctionnalisation : les méthacrylates et les tyramines.

Le greffage chimique des méthacrylates est beaucoup utilisé dans la littérature (Seidlits et
al., 2010; Tsanaktsidou et al., 2019). Cette réaction se fait sur les groupements hydroxyles de
I’acide hyaluronique en présence d’anhydride méthacrylique en milieu basique (Figure 39(A)).
Une fois fonctionnalisé, ’acide hyaluronique méthacrylate est réticulé sous UV. Pour cela, un
activateur comme !’Irgacure ou la riboflavine est requis. Celui-ci va générer un radical sur une
double liaison d’un premier acrylate. Une fois le radical formé, ’acrylate attaque la double liaison
d’'un deuxiéme acrylate, ce qui forme des ponts C-C entre deux acides hyaluroniques. Les
limitations majeures de cette photoréticulation est I'utilisation d’UV. En effet, les UV constituent
des conditions cytotoxiques pour les cellules. De par sa forte intensité, cette source lumineuse

libére une grande quantité de chaleur et est mutagene pour les cellules.
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Figure 39 : Equations de réaction de fonctionnalisation de 1'acide hyaluronique avec (A) des méthacrylates

(Seidlits et al., 2010) ou (B) avec de la Tyramine dessiné a partir de BioRender.

La fonctionnalisation par les tyramines permet d’atteindre des systémes similaires aux
méthacrylates en utilisant des conditions plus douces et moins cytotoxiques. Le greffage se fait
sur 'acide carboxylique de ’acide hyaluronique et résulte en la formation d’une liaison amide.
Cette réaction fait intervenir trois réactifs: ’acide hyaluronique, la tyramine qui est le

groupement fonctionnel et le DMTMM, un activateur d’acides carboxyliques (Figure 39(B)).
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Figure 40 : Mécanisme de fonctionnalisation de '"HA avec la tyramine avec (A) une premiére étape d'activation

du HA et (B) I'attaque nucléophile par la tyramine ; dessiné sur BioRender.
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La réaction est conduite en deux temps. Lors d’une premiere étape, ’acide carboxylique
de 'HA est activé par le DMTMM qui rend sa cétone électrophile (Figure 40(A)). Dans un
second temps, la cétone de ’acide carboxylique activé subit une attaque nucléophile par ’amine
de la Tyramine (Figure 40(B)). L’acide hyaluronique fonctionnalisé avec de la tyramine (THA)

est alors obtenu.

La réticulation du THA peut ensuite avoir lieu soit en utilisant des photoinitiateurs
activés par UV comme la riboflavine, soit en utilisant des photoinitiateurs déclenchable sous
lumiere visible comme 1’éosine (Figure 41). Cette derniere possibilité est moins toxique pour les
cellules ce qui donne un avantage considérable aux tyramines par rapport aux méthacrylates.
Qu’il s’agisse des UV ou de la lumiere visible, le pont covalent formé se fait toujours entre deux
extrémités phénol des tyramines soit via des ponts C-C entre cycles aromatiques soit via une

liaison éther entre deux cycles aromatiques.
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Figure 41 : Equation de réaction de gélification par réticulation chimique du THA dessiné a 1'aide de
BioRender.

Enfin, I’acide hyaluronique peut aussi étre fonctionnalisé avec des fonctions compatibles
avec la réticulation enzymatique (Roberts et al., 2016; Sakai et al., 2010). Ce dernier procédé de
réticulation suscite beaucoup d’intérét car la gélification induite est rapide et contrdlée. Les
propriétés finales des hydrogels peuvent étre modulées a travers des conditions de réactions
douces et physiologiques d’ou son utilisation pour des applications biomédicales. Selon ’enzyme,
différents sites d’intérét spécifiques sont ciblés et donc différentes fonctionnalisations peuvent étre
effectuées. Le systéme Peroxydase de Raifort (HRP) couplée au peroxyde d’hydrogéne (H,O,) est
le plus utilisé. Ce systéme agit sur les groupements phénoliques pour créer des liens entre phénol
et cycles aromatiques. C’est pourquoi la fonctionnalisation la plus développée pour ce systeme est
celle de la tyramine précédemment introduite et dont le mécanisme en deux étapes a été explicité

en Figure 40.
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Figure 42 : Mécanismes (A) du cycle catalytique du systeme HRP/H,0, (Khanmohammadi et al., 2018) et (B)
de la réticulation entre deux THA en présence de HRP/H,O; (Darr and Calabro, 2009).

La HRP est une enzyme ferrique dont le degré d’oxydation initial est de +III. Lors de la
réaction de réticulation du THA, elle subit un cycle catalytique initié par le peroxyde d hydrogene
qui 'oxyde en Fe IV+" (Figure 42(A)). Le radical généré sur le complexe de fer va réagir sur
I’hydroxyle de la tyramine menant a la formation d’un radical porté par I'oxygene du THA. Le
FeIV+ obtenu a l'issue de cette réaction peut ensuite réagir avec une deuxieme tyramine pour
former un radical porté par I'oxygeéne. Ainsi, la HRP retrouve son état d’oxydation initial et peut
subir un nouveau cycle catalytique. Les deux polymeéres de THA portant un radical chacun
subisse une isomérisation qui tend a déplacer le radical pour stabiliser la structure des polymeres
(Figure 42(B)). Ainsi, une dimérisation entre les radicaux présents en o de la cétone conduit a la
formation d’'un pont covalent entre les deux carbones. Finalement, une derniere étape

d’énolisation permet d’obtenir un réseau de THA réticulé stable.

Le probléme de ce systeme est le cotit de production de la HRP trop important face aux faibles
rendements obtenus. C’est pourquoi d’autres enzymes comme 1’hématine sont de plus en plus

étudiées.

4. Cellularisation d’hydrogels d’acide hyaluronique
L’acide hyaluronique peut interagir avec les cellules par I'intermédiaire des récepteurs
membranaires. Les récepteurs membranaires les plus spécifiques sont le CD44 et les récepteurs de
motilit¢é médiée d’acide hyaluronique (RHAMM) (Knudson, 2003; Nikitovic et al., 2013). 11
s’agit de glycoprotéines transmembranaires présentes dans de nombreuses cellules comme les
leucocytes, les fibroblastes, les cellules mésodermales ou encore les cellules cancéreuses. Par
conséquent, cela motive ['utilisation d’acide hyaluronique pour de vastes applications

biomédicales. L’acide hyaluronique peut avoir un effet sur de nombreux mécanismes cellulaires
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tels que l’adhérence cellulaire, la signalisation cellulaire ou encore le dépdt de matrice
extracellulaire. La reconnaissance de ’acide hyaluronique par les récepteurs membranaires est
aussi dépendante de sa masse molaire (Noble, 2002; Turley et al., 2002). Lorsque la masse
molaire est faible, cette reconnaissance déclenche la réponse inflammatoire alors que lorsqu’elle
est ¢élevée, elle est a 'origine de la stimulation des fibroblastes. De maniere générale, ’adhérence
cellulaire vis-a-vis de ce dernier n’est pas optimale d’ou la nécessité de le combiner a d’autres

polymeéres ayant une meilleure bioactivité.

ITI. Les hydrogels de collagéne et d’acide hyaluronique

La combinaison de deux polymeres est souvent utilisée pour accroitre les propriétés du
matériau visé. La présence d’acide hyaluronique dans un hydrogel de collagéne permet
d’augmenter ses propriétés mécaniques et son hydratation tout en augmentant sa bioactivité grace
au collagene. Cependant, afin d’atteindre ce but, il faut pouvoir appréhender leurs interactions

physicochimiques afin d’obtenir des matériaux homogeénes.

1. Interactions physico-chimiques
Pour mélanger deux biopolymeres, il faut qu’ils soient tous les deux dans un état soluble.
Le collagene précipitant a partir d'un pH 6, le mélange doit se faire en condition acide,
généralement en acide acétique a pH 4-5. Dans ces conditions, le collagene est chargé
positivement. De son c6té, le pKa des acides carboxyliques de I’acide hyaluronique étant autour
de 2,5-3, ce dernier est donc chargé négativement a pH 4-5 (Brown and Jones, 2005). Lorsqu’ils
sont mis en présence I'un de 'autre, des interactions électrostatiques ont lieu. Ces interactions

sont si fortes qu’elles entrainent la formation de complexes polyioniques (CPI) (Figure 43).

Ces complexes polyioniques ont été étudiés partiellement dans le cas du collagéne et de
I’acide hyaluronique mais treés largement a 1’échelle d’autres biopolymeres utilisés en ingénierie
tissulaire (chitosane, alginate, etc). Une fois les CPI formés, il est tres difficile de les dissoudre de
par leur grande stabilité. C’est pourquoi, afin d’obtenir des formulations homogeénes collagene/
acide hyaluronique, il est important de prévenir leur formation avant méme la mise en contact
des deux biopolymeres. Pour cela, plusieurs parametres peuvent étre modulés tels que le ratio

entre les polymeres, la concentration des polymeéres, le pH et la force ionique (Zhang et al., 2021).
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Chapitre 4 : Les biopolymeéres au service de I'ingénierie tissulaire

Deux équipes ont principalement étudié les CPI de collagéne et d’acide hyaluronique et leur

inhibition.
O,
~ O A9
f@‘ C‘@ G SY oY
¥ 2 @
& v N)) Stratégies de prévention des CPI © ® ©)
B
m 1. Moduler le pH ® ® S
A S 2. Ecrantage des charges par ® ©)
'\J $ ajout de sel S ©
— THA (-) — THA (")
Collagene (+) Collagene (+)

®0O Sel

Figure 43 : Schéma de la formation des complexes polyioniques, adapté de (Chen et al., 2014).

Un des leviers pour affaiblir ces interactions est le pH. Etant donné que la formation des
CPI est di a I’état de charge des biopolyméres, la modulation du pH permettrait de jouer sur
celle-ci (Taguchi et al., 2002). Ainsi, Taguchi et al. ont démontré que les CPI pouvaient étre
inhibé a pH acide a ratio collagene/HA de 1 pour 1 mais également pour des ratio ou le
collagéne est en excés. Ceci s’explique par I'utilisation d’un pH inférieur au pKa des acides
carboxyliques de l’acide hyaluronique. Ceux-ci sont alors protonés et I’état de charge du
biopolymere est neutre. Par conséquent 1’acide hyaluronique n’interagit plus avec le collagéne par
des interactions électrostatiques. Dans leur étude, ils ont suivi la formation des complexes en

fonction du pH par transmittance comme présenté en Figure 44.

100 : ; -

80

60 | -

40

Transmittance (%)

20 .

L1 & o Ay s & & |
o 1 2 3 4 5 6 7
pH des mélanges coll/HA

0

Figure 44 : Effet du pH sur la turbidité des solutions hybrides collagéene/HA (Taguchi et al., 2002).
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Le deuxiéme levier d’inhibition des CPI qui a été utilisé par ces mémes chercheurs est la
force ionique. Ils ’ont modulé entre 0,01 et 2 M en ajoutant du NaCl et ont suivi la formation de
CPI par transmittance comme présenté en Figure 45(A). En dessous d’une force ionique de 0,2
M, la transmittance est minimale ce qui se traduit par un blanchiment de la solution et la
présence de complexes. A 0,4 M, la concentration en sel est suffisante pour écranter les charges
inhibant ainsi les CPI. Cela se traduit par une valeur maximale de la transmittance. Lorsque la
force ionique utilisée était supérieure a cette valeur optimale de 0,4 M, la transmittance était a
nouveau minimale car la force ionique est si importante qu’elle provoque la précipitation du
collagene et donc un blanchiment de celui-ci. Pour aller plus loin, Chen et a/. ont travaillé avec
un ratio collagene/THA de 9/1 en modulant la force ionique avec des sels monovalents ou
divalents entre 0 et 0,2 M (Chen et al., 2014). Que les sels soient monovalents ou divalents, les
résultats étaient les mémes a force ionique équivalente. Ils se sont apergus par turbimétrie qu’a
partir de 0,150M, les charges étaient écrantées par remontée de la transmittance (Figure 45(B)) et
que la viscosité des biopolymeéres était restaurée. On retrouve alors un comportement
rhéofluidifiant de la suspension en augmentait la concentration en sel de par l'inhibition des
complexes (Figure 45(C)). Lorsque la force ionique est inférieure a 0,1 M, la concentration en sel
n’est pas suffisante pour écranter les charges se traduisant par plus d’interactions électrostatiques

et formation de complexes comme observé en (Figure 45(D)).
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Figure 45 : (A) Impact de la force ionique sur la formation des CPI selon (Taguchi et al., 2002) ; (B) Impact de
la force ionique sur la formation des CPI, (C) Mesure de la viscosité en fonction de la force ionique et (D)
observation macroscopique a trois concentrations de sel différentes pour suivre la formation des CPI, d’apres

(Chen et al., 2014).
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Il y a alors moins de polymeres solubles en solution ce qui provoque une chute de la
viscosité. Entre 0,125 et 0,1 M, I’écrantage est partiel et les CPI sont affaiblis. N’étant pas
totalement précipité, les polymeres sont partiellement en solution ce qui meéne a une
augmentation de la viscosité. Enfin, lorsque la force ionique est supérieure a 0,150 M, I’écrantage
est complet et les CPI sont inhibés résultant a une solubilité totale des polymeres. La viscosité
atteint son maximum et est au plateau. Une fois ce lien entre solubilité des polymeres, viscosité et
force ionique établi, Chen et a/ ont étudié I'effet du sel sur la structure moléculaire des polyméres
par cartographie 2D infrarouge. IIs ont montré que la présence de complexes déforme la structure
hélicoidale du collagéne. La bande d’amide I se retrouve décalée lorsqu’il n’y a pas ou peu de sel.
Ce décalage est synonyme d’une structure partiellement désordonnée des triples hélices o du
collagene. Quand la concentration en sel est plus élevée (a partir de 0,150 M), le signal de la triple
hélice est récupéré avec des autocorrélations en élongation et en flexion N-H plus intenses que
précédemment. Ceci suggere que la structure de la triple hélice est rétablie car les molécules de

collagene et d’acide hyaluronique sont moins complexées.

En résumé, il est possible d’inhiber la formation des CPI de collagene et d’acide
hyaluronique sous certaines conditions de pH et de force ionique qui sont dépendantes du ratio
collagene/THA. Lorsque ces complexes se forment, la structure de la triple hélice a du collagene
est perturbée et la viscosité est drastiquement réduite da a la non solubilité des deux polymeres. I1
serait intéressant de poursuivre ces études notamment pour évaluer I'impact de la désorganisation
de la triple hélice sur la capacité du collagéne a former un réseau fibrillaire apres gélification et

plus largement a évaluer la stabilité thermique et mécanique de ces matériaux.

2. Biomatériaux collagéne/acide hyaluronique
Les hydrogels de collagéne et d’acide hyaluronique ont déja en partie été évalués pour des
applications en santé et en ingénierie tissulaire. Pour cela, deux caractéristiques sont importantes
. leurs propriétés physicochimiques et leur biocompatibilité. Concernant la physicochimie, les
propriétés essentielles de ces systemes sont leur microstructure, leurs propriétés mécaniques et
leur hydratation. Afin d’étre de bons supports cellulaires, il est important que ces systémes soient

bioactifs mais également qu’ils puissent assurer le transport de molécules vers des cellules

L’intérét de combiner ces deux biopolymeres est de générer des matériaux améliorés qui
disposeraient des avantages des deux biopolymeres afin de satisfaire propriétés physiques et

bioactivité.

L’acide hyaluronique permet d’augmenter la rétention d’eau et donc la viscoélasticité des

systemes générés (Entekhabi et al., 2021). Cette viscoélasticité a un impact direct sur la cinétique
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de fibrillogénese du collagéne. Par conséquent, les fibrilles formées peuvent étre impactées ainsi
que les propriétés mécaniques des hydrogels de collagéne. De maniére générale, les propriétés
mécaniques auront tendance a augmenter grace a une flexibilité plus importante du réseau. La
présence d’acide hyaluronique apporte de I’hydratation ainsi que de la flexibilité par des
glissements de fibrilles de collagéne dans les interstices. La résistance a la déformation est donc

d’autant plus grande.

Le collageéne, quant-a-lui, augmente la bioactivité du systéme. Il améliore la prolifération
cellulaire, I’adhésion cellulaire et I’étalement des cellules étant donné qu’il contient beaucoup de

domaines qui se lient spécifiquement aux intégrines (récepteurs transmembranaires cellulaires).

Aujourd’hui, les hydrogels composites de collagene et d’acide hyaluronique se classent

selon trois types de réseaux (Xu et al., 2021).

2.1. Réseaux semi-interpénétrés ou seul le collagéne est gélifié
Les réseaux semi-interpénétrés ou le collagéne est gélifié représentent la premiere forme.

Sous cette forme, ’acide hyaluronique peut étre ajouté avant ou apres gélification du collagene.

Dans le cas ou il serait ajouté avant, cela signifie qu’il est ensuite retenu dans le réseau
fibrillaire au cours de la fibrillogénése (Xin et al., 2004). Dans cette premiere étude, de ’acide
hyaluronique en poudre a une concentration finale de 10 mg.mL" est incorporé dans une
solution de collagene a 2,5 mg.mL". La fibrillogénese est directement induite en présence de PBS
et de NaOH a 0,1 M. La gélification du collagéne est conduite pendant 1h a 37°C permettant
ainsi d’interpénétrer les macromolécules d’HA dans le réseau fibrillaire. Aucun CPI ne semble
formé lors du mélangeage, ce qui est peut-étre lié a 'incorporation du HA sous forme de poudre
et du déclenchement simultanée de la fibrillogénése du collagéne. En effet, afin d’interagir, les
deux polymeres doivent étre en solution. Or, ici, la solubilisation du HA est retardée par rapport
a la formation du réseau de collagéne. A ce moment-la, selon la masse molaire de I'HA utilisée,
les propriétés mécaniques des hydrogels générés seront impactées. Des masses molaires faibles de
lordre de 155 kDa augmentent le module élastique des hydrogels car I'acide hyaluronique est
imprégné de maniere a former un revétement sur les fibres de collagéne. Ceci est da a la grande
mobilité des chaines qui provoque moins d’interactions intermoléculaires entre des chaines
d’acide hyaluronique. Par conséquent, 1’acide hyaluronique a interagit directement avec le
collagéne fibrillé une fois solubilisé. L’ultrastructure du réseau a notamment été étudiée a travers

des observations en MEB et en MET. Sur I'image au MEB, le réseau fibrillaire de collagéne est
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présent a I'image d’une toile mais il semble recouvert d’un film (Figure 46(A)). Afin d’y voir plus

clair, des observations de fibrilles de collagene ont été faites au MET (Figure 46(B)).

Figure 46 : (A) Observation au microscope électronique a balayage du réseau de collagene/HA et (B)
observation au microscope électronique a transmission du recouvrement de HA autour des fibrilles de collagéne
(Xin et al., 2004).

Des fibrilles sont bien observées par la présence de bandes présentant la striation
caractéristique du collagéne (Figure 46(B)). Autour de ces bandes un revétement est observé
correspondant a ’HA qui couvre les fibrilles. Cette augmentation du module élastique n’a pas été
observée lorsque des masses molaires élevées de 'ordre de 1,2 MDa étaient utilisées. Dans une
autre étude, l'utilisation de masse molaire faible de 1’ordre 400 kDa se sont révélées avoir un
impact sur la structure et la porosité du réseau (Avendano et al., 2020). Dans cette étude, du
collagene a 3 mg.mL" a été pré-neutralisé a 4°C pendant 10 minutes afin d’initier lentement la
fibrillogénése. Dans un second temps, une solution d’HA avec une masse molaire a 400 kDa a été
ajoutée pour atteindre une concentration finale de 0, 0,5 ou 1 mg.mL". La gélification et la
fibrillogénése du collagéne ont ensuite été poursuivies a 37°C pendant 20 minutes. Cette équipe
s’est apercu qu’en utilisant de telles masses molaires, la rigidité du réseau était renforcée puisque
le module d’indentation est doublé en ajoutant 1 mg.mL"' de HA. Les modules mesurés sont
respectivement de 4 et 10 kPa pour 0 mg.mL"! et 1 mg.mL"' de HA ajouté. De plus, ’ajout de HA
semble augmenter la taille moyenne des pores (Figure 47(A)). Le rayon moyen des fibres mesuré
augmente lui aussi avec I'ajout d’HA passant de 100 nm sans HA a 130 nm en présence d’1
mg.mL"' de HA (Figure 47(B)). Contrairement a leur hypothése initiale, le transport de molécules
n’a pas été affecté par le changement de porosité du réseau. Cette augmentation de la taille des
pores a été directement attribuée au gonflement supplémentaire induit par la présence d’acide
hyaluronique (Lai et al., 2016). L’augmentation du rayon des fibres de collagéne a été mise en

lien avec le revétement d’acide hyaluronique autour de celles-ci.
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Figure 47 : Impact de 1'ajout de HA a différentes concentrations sur (A) le diamétre de pore moyen et (B) le

rayon moyen des fibres observées (Avendano et al., 2020).

L’acide hyaluronique peut aussi étre imprégné dans le réseau fibrillaire de collagéne sous

une autre forme afin d’étre retenu dans 1'ultrastructure fibrillaire du collagéne.

Une des stratégies proposées est d’imprégner I’acide hyaluronique sous forme de billes
pré-réticulées dans la solution de collagene a gélifier (Figure 48(A)) (Heo et al., 2016). Dans un
premier temps les billes d’"HA sont formées. Pour cela, 'HA de faible masse molaire (64 kDa) est
fonctionnalisé avec une diamine en présence d'un systeme activateur d’acide carboxylique
(Figure 48(B)). Puisqu’il s’agit d’'une diamine, la deuxiéme peut également étre lié a un autre
acide carboxylique d’une chaine macromoléculaire de HA. La fonctionnalisation méne alors a la
réticulation du HA qui forme un hydrogel. Cet hydrogel est ensuite lyophilisé afin de le sécher

puis broyé pour former des billes d’HA.

En parall¢le, une solution de collagéne et de riboflavine est préparée. Les billes ’HA pré-
réticulés sont incorporées dans la solution de collagene et de riboflavine qui est neutralisée avec
du PBS et du NaOH 1 M puis la gélification du collagéne est faite en deux temps (Figure 48(C)).
Dans un premier temps, le mélange est incubé a 37°C pour amorcer la fibrillogénése pendant 20
minutes. Dans un second temps, le collagéne est réticulé sous UV grace a la riboflavine qui crée

des ponts covalents entre les acides aminés en position extérieure des triples hélices.

Ceci a permis de générer des hydrogels composites avec une rigidité renforcée d’un
facteur 10 en comparaison avec des hydrogels de collagéne uniquement fibrillés. La résistance a
la dégradation enzymatique du réseau a également été améliorée en comparaison avec un gel de

collagéne juste fibrillé de maniére physique.
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Chapitre 4 : Les biopolymeres au service de I'ingénierie tissulaire
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Figure 48 : (A) Stratégie d’élaboration d’un hydrogel ou le collagéne est réticulé et 'HA est introduit sous
forme de billes, (B) Réaction de pré-réticulation du HA pour la formation des billes et (C) réaction de réticulation

du collagene pour formation de I’hydrogel ; traduit de (Heo et al., 2016).

2.2. Réseaux semi-interpénétrés ou seul I’acide hyaluronique est réticulé
De la méme maniere qu’expliquée précédemment, des réseaux semi-interpénétrés ou seul
I’acide hyaluronique est réticulé peuvent étre générés. Cette méthode est néanmoins plus
complexe a mettre en place de par la plus grande rigidité structurale du collagéne comparé a
I'acide hyaluronique. Cependant, I'imprégnation du collagéne permet, grice a cette méme

rigidité, de changer drastiquement les propriétés des hydrogels (Kadler et al., 1987).
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Le collagéne est ensuite retenu par la formation de fibrilles dans le réseau d’acide
hyaluronique réticulé. Pour former des fibrilles, la concentration critique du collagéne doit étre a
minima de 4.37 pg.mL" a 29°C. En utilisant une concentration supérieure a celle-ci, le collagéne
est apte a former des fibrilles et donc a étre retenu dans le réseau d’acide hyaluronique. La
viabilité cellulaire de tels réseaux est supérieure a un réseau d’acide hyaluronique pur et génere

une meilleure régénération tissulaire.

Zhu et al ont par exemple développés des hydrogels d’acide hyaluronique fonctionnalisé
avec des méthacrylates par photoréticulation dans lesquels ils ont imprégné 0,5% en masse de
collagéne dans un second temps (Zhu et al., 2017). Ces hydrogels ont été implantés in vivo pour
étudier leur biocompatibilité. Aprés 42 jours d’implantation, la production de GAGs est
multipliée par 10 en comparaison avec des hydrogels d’acide hyaluronique pur comme montré en
Figure 49(A) avec la quantité de GAGs normalisée par la quantité d’ADN. Ceci est également
observé par marquage du collagéne avec de la safranine O et celui de ’acide hyaluronique avec
du Bleu Alcian en Figure 49(B).
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Figure 49 : Quantification par PCR quantitative de la quantité de GAGs produite par rapport a la quantité
d'ADN extraite et (B) Marquage de 1'acide hyaluronique au Bleu Alcian et du collagéne a la Safranine O apres 42
jours d'implantation (Zhu et al., 2017).

En plus d’améliorer la bioactivité, 'imprégnation de collagéne a un impact sur les
propriétés mécaniques du réseau (Kim et al., 2007). Dans une autre étude, I’acide hyaluronique a
été modifié avec un PEG diglycidil-éther puis réticulé et imprégné avec du collagéne a différents
ratio. Plus la quantité de collagéne imprégnée est élevée, plus la résistance a la traction est élevée
et la porosité du gel faible. De plus, les hydrogels composites générés absorbent plus d’eau et la

viabilité cellulaire évaluée avec des chondrocytes est plus élevée.
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2.3. Réseaux hybrides ou collagéne et acide hyaluronique sont réticulés
Enfin, les réseaux de copolymeéres réticulés sont le dernier type d’hydrogel. 11 s’agit alors
d’utiliser un systéme de réticulation commun au collagene et a I’acide hyaluronique afin d’obtenir
des hydrogels ultra-performants. Cependant, ce type de réseau ne correspond pas a toutes les
applications. Par exemple, il s’agit d’'un mauvais choix pour de la délivrance de médicaments
puisque la double réticulation résulte en une porosité plus faible rendant ’encapsulation de

médicaments difficile (Mohammadi et al., 2018).

Le systeme de réticulation le plus utilisé pour ce type de réseau est 'EDC/NHS qui
permet d’effectuer la réticulation entre les acides carboxyliques de 1’acide hyaluronique et les
amines primaires du collagéne (Network of Excellence in Functional Biomaterials, National
University of Ireland, Galway, Ireland et al., 2010). Dans cette étude, plusieurs concentrations
d’EDC/NHS ont été étudiées afin de trouver le systéme optimal de réticulation pour obtenir des
hydrogels performants. La pré-neutralisation du collagéne a été effectuée en simultanée de la
réticulation a I'EDC/NHS afin d’éviter la formation des CPI. L’augmentation de Ia
concentration d’agent réticulant provoque plus de nceuds de réticulation et par conséquent un
taux de gonflement qui diminue et des contraintes en compression qui augmentent. La
concentration d’EDC/NHS la plus élevée (48mM) est celle pour laquelle le plus haut module
élastique et la meilleure résistance a la dégradation ont été mesurées. Cependant, il s’agit
également de la condition pour laquelle le taux de prolifération cellulaire était le plus bas. En
effet, I'inconvénient majeur de I'utilisation d’EDC/NHS est sa cytotoxicité ce qui en fait un choix
soumis a condition dans le domaine médical. C’est pourquoi d’autres utilisent des systemes avec
une meilleure biocompatibilité comme la réticulation enzymatique avec le systtme HRP/H,0,

(Ying et al., 2019).

Pour cela, collagene et acide hyaluronique ont été modifiés avec des phénol afin de
pouvoir subir le méme type de réticulation et engendrer un réseau hybride performant (Figure
50).

D’une part, des phénols ont été greffés sur les triples hélices de collagene (Figure 50(A)).
Les phénols greffés proviennent d’un acide P-hydroxy benzoique qui a été préalablement activé
par un systtme DDC/NHS. Une fois activé, le réactif fonctionnel est mis en présence de
collagéne de type I. Une attaque nucléophile sur le carbonyle en alpha du cycle aromatique

permet finalement d’obtenir les triples hélices de collagéne fonctionnalisées avec des phénols.

D’autre part, 'HA est fonctionnalisé de telle sorte qu’il ait lui aussi des fonctions phénol
en surface (Figure 50(B)). Pour cela, la fonctionnalisation a été faite en présence de Tyramine.

Apres activation de ’acide carboxylique du HA a TEDC/NHS, I'amine présente sur la Tyramine
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attaque la position faible en électrons de I'HA. Cette réaction permet de créer un pont covalent

entre ’'HA et la tyramine en formant un amide.

o]

OH
Collagen |
|
N_o

g4 3

PHBA HDPE

A ..
DCC, NHS
O
0~ "OH (o)

i OH
L% Ho o\ o
H
o o + EDGNHS, = NH &
OH N st o O HO (o] HO Al
oA /n HoZ~3 %o o e e
HoN OH OH o N COOH
HA Tyr HA-Tyr
OH © HO
A ‘ “¥‘- (' '/ l/ N ‘ - - OH
| ’,] \%3 2 m(\ o e | l\_xro |L
\/.\ ‘ / HRP, H,0, . N g NF W
/aa : o on W~ f
< : Gl P s
o HO—~\-0
) "ok\,& o\ o
T OH NH
OH 02

Figure 50 : Réactions de fonctionnalisation (A) du collagene et (B) de 1'acide hyaluronique et (C) Réticulation

des deux biopolymeres par voie enzymatique (Ying et al., 2019).

Une fois les deux biopolyméres fonctionnalisés, ceux-ci sont mélangés a un ratio 1 :1 et la

réticulation est amorcée avec ’enzyme HRP et du H,O, comme schématisé en Figure 50(C).
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Figure 51 : Cinétique de réticulation des hydrogels hybrides en fonction de (A) la concentration de HRP (H,O»
fixé a 0,1%) ou (B) la concentration en H,O, (HRP fixé a 0,1 mg.mL") (Ying et al., 2019).
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La cinétique réticulation est trés rapide puisqu’elle prend entre quelques secondes et quelques
minutes selon les concentrations de HRP (Figure 51(A)) et de H,O, (Figure 51(B)). De plus, la
prolifération cellulaire et la viabilité cellulaire ont été observées sur 3 jours. Enfin, une
implantation in vivo sur modele murin a été faite a 'issue de laquelle la réponse inflammatoire

induite était moyenne et la réparation de la plaie générée était compléte au bout de 14 jours.

Les réseaux de copolymeéres réticulés semblent étre plus performants que les deux autres types
de réseaux semi-interpénétrés. Néanmoins la forme fibrillaire du collageéne est perdue et une
cytotoxicité plus ou moins importante peut étre observée. Il s’agit donc de choisir la voie la plus

douce permettant de maintenir les bonnes performances physiques de ces types de réseaux.
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Chapitre 5 : L’impression 3D au service de I’ingénierie tissulaire

I. Généralités sur les différentes techniques d’impression 3D

L’impression 3D est un procédé prometteur qui présente une grande diversité de
techniques adaptées a des matériaux différents que ce soit des thermoplastiques ou bien des
biopolymeres. Elle permet de générer des structures modulables en porosité et en forme. Les
matériaux générés en ingénierie tissulaire sont principalement des hydrogels qui peuvent étre

produits par simple impression 3D ou par bioimpression.

Selon le procédé utilisé, la structure de ’hydrogel généré n’est pas la méme. L’impact
directement observable se fait au niveau de l'ultrastructure et de la densité poreuse. En plus de
I’orientation des pores qui peut étre spécifique, la taille des pores peut elle aussi changée. Cette
porosité a un impact sur la cellularisation des hydrogels. En effet, soit elle se fera selon un mode
d’encapsulation soit selon un mode de colonisation (Parisi et al., 2021). Dans le cas de I’Annulus

Fibrosus qui est un tissu peu poreux, celle-ci devra étre minimale.

L’impression 3D repose sur le dessin d’une géométrie spécifique qui est générée par
conception assistée par ordinateur. Apres génération de ce modele, il est « tranché » a 1’aide d'un
logiciel afin que l'imprimante puisse procéder a l'impression couche par couche. Il existe
plusieurs types d’impression : le frittage sélectif par laser (SLS), la modélisation par dépdt de

matiere fondue (FDM), la stéréolithographie ou encore I'impression par extrusion.

Une fois le modeéle généré par les différents logiciels, le type d’impression a utiliser doit

étre sélectionner en fonction du matériau a imprimer (Fricain et al., 2017).

L’objet peut étre imprimé par jet d'encres dans un bac receveur (Hospodiuk et al., 2017).
Il s’agit de déposer des petites gouttes entre 1 et 100pL sur une surface qui est stimulée
thermiquement ou piézo-électriquement pour amorcer la polymérisation comme illustré en
Figure 52(A) (Parisi et al., 2021). L’impression est dirigée par une augmentation de la
température dans la téte d’impression permettant I’écoulement de la mati¢re. La cinétique du
dépot de goutte est rapide et peut aller jusqu’a 10 000 gouttes/s. Néanmoins, les inconvénients
sont multiples. Des résidus non polymérisés sont souvent présents dans 1’objet, le procédé est non
cytocompatible puisqu’il chauffe et il y a un risque de boucher 'aiguille lorsque la viscosité est

trop importante d’ou 'usage de faibles concentrations de polymeéres.
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Chapitre 5 : L’impression 3D au service de I'ingénierie tissulaire
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Figure 52 : Principe de (A) l'impression par jet d'encre, (B) de 1'impression par stéréolithographie, (C) de
I'impression par fusion de dépot de matiere fondue (FDM), (D) de l'impression par Frittage Sélectif par Laser
(SLS) et (E) par extrusion ; adaptés de (Cheng et al., 2020; Xu et al., 2021).

La photoimpression est également un procédé trés développé s’appuyant sur I'utilisation
d’'une source de lumiere sur des matériaux photosensibles liquides ou solides afin de les

polymériser (Hospodiuk et al., 2017).

Parmi tous les types, la stéréolithographie est la plus utilisée grace a sa haute résolution.
En stéréolithographie, une solution de polymeres sous forme de résine liquide est photoréticulée
dans un bac receveur afin de conduire la polymérisation iz situ et de générer 1’objet final (Figure
52(B)). Cela permet de contrdler 1’architecture interne et externe du prototype en imprimant
couche par couche. Les polymeéres utilisés doivent étre de viscosité faible, photoréticulable et avec
une cinétique de réticulation rapide. Il s’agit notamment de polycaprolactone (PCL), de
polyuréthane (PU). 11 est également possible d’incorporer des cellules a la suspension a condition
que la source lumineuse et I’agent de réticulation soient adaptés. Les UV sont alors a proscrire en
faveur de la lumiere visible et les agents de réticulation doivent étre non cytotoxiques par exemple
en utilisant de I’éosine Y ou du lithium phenyl-2,4,6- trimethyllbenzoylphosphinate (LAP).
L’inconvénient majeur est le temps de process long pour générer un construit épais (Lim et al.,
2018; Miri et al., 2018; Moroni et al., 2018).

On distingue aussi la SLS et la FDM qui sont également trés développées. Au cours de la
FDM, des objets sont générés par extrusion de filaments de polymeres thermoplastiques
préalablement chauffés au-dessus de leur température de fusion afin de les fondre. Le principe est

schématisé en (Figure 52(C)). L’extrusion se fait a ’état liquide au travers d’une aiguille puis les
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filaments extrudés sont déposés couche par couche pour former 1’objet. On utilise généralement
du polycaprolactone ou de I’acide polylactique. La cytocompatibilité peut étre améliorée post-
impression par incorporation de substances bioactives ou par traitements de surface. La SLS,
quant-a-elle, transforme des particules de poudre en solide 3D par application de chaleur localisée
par 'application d’un faisceau laser comme illustré en Figure 52(D) (Parisi et al., 2021). Les
polymeres utilisés sont généralement des polycaprolactones, des poly-acide L lactique ou encore
des Poly-éther-éther-cétone. L’inconvénient de la SLS est di au rétrécissement des matrices et a
la haute température utilisée qui n’en fait pas un procédé cytocompatible. De maniére similaire a
la FDM, ce procédé n’étant pas cytocompatible de par la chauffe, la biocompatibilité de 1’objet
peut étre améliorée par incorporation de substances bioactives. Les résolutions d’impression sont
les mémes pour la SLS et la FDM. Enfin, il existe d’autres types de photoimpression moins
connus comme la polymérisation 2-photon (2PP) qui utilise des hydrogels comme précurseurs.
La 2PP, en plus d’étre biocompatible, permet d’atteindre des résolutions encore plus grandes de

I’ordre du nanometre (Parisi et al., 2021).

Enfin, le dernier type d’impression 3D est I'extrusion (Figure 52(E)) (Hospodiuk et al.,
2017). Pour y procéder, des tétes d’impression mobiles se déplacent dans les trois dimensions
pour extruder l’encre selon une trajectoire définie couche par couche. Dans ces tétes
d’impression, se trouve le systéme d’extrusion qui peut étre soit mécanique avec I'utilisation d’un
piston soit pneumatique par utilisation d’une pression d’air compressé soit par extrusion
mécanique a 1’aide d’une vis sans fin (Figure 53(B)) (Andrea Schwab et al., 2020). A l'issue de
I'impression 3D par extrusion, des morphologies et orientations trés variées peuvent étre obtenues
selon le diameétre de la buse d’extrusion, la viscosité de I’encre et les paramétres d’impression. En
fonction de la viscosité de ’encre, la buse d’extrusion peut étre de diftérentes formes. Il peut s’agir
d’un cone ou bien d’une aiguille. Les parametres d’impression regroupent par exemple la vitesse
de dépot de la matiere, la température du lit d’impression et de la téte d’impression, la pression
exercée pour extruder et le pourcentage de remplissage du modele. Une fois que tous ces
parameétres sont optimisés, la résolution peut aller jusqu'a 100 um. De maniére générale, les
polymeres utilisés sont plutot des biopolyméres comme 1’alginate, le chitosane, le collagéne, la
cellulose ou encore l'acide hyaluronique. L’avantage majeur de cette technique est di a
I'impression sous pression. En effet, puisque la pression d’extrusion peut étre modulée, des encres
a haute viscosité et concentration peuvent étre mises en forme par ce procédé. Il s’agit également
d’'un procédé biocompatible c’est pourquoi la bioimpression d’encres cellularisées se fait par
extrusion. Enfin, il est possible d’imprimer des objets en utilisant plusieurs tétes d’impression afin
d’obtenir des gradients de polymeéres, des architectures complexes par l'usage d’encres

sacrificielles ou encore des alternances de plusieurs encres. Par exemple les encres sacrificielles
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comme le Pluronique sont largement utilisées pour générer des canaux apres élimination de
I’encre. Ces canaux permettent de transporter des nutriments ou d’ensemencer des cellules
lorsque I’hydrogel est cellularisé. Ce procédé étant le plus biocompatible et permettant d’atteindre
des morphologies et orientations spécifiques dans I’objet final, c’est celui qui a été sélectionné afin

de développer notre mode¢le d’ Annulus Fibrosus.

II. L’impression 3D par extrusion

1. Bioimpression vs impression 3D
Lorsque 1'objet a développer doit étre cellularisé, 'impression 3D par extrusion est le
meilleur candidat de par sa bonne biocompatibilité. On parle alors de bioimpression. Deux
stratégies peuvent étre développées soit en utilisant une bioencre soit une encre formant le

biomatériau (Figure 53(A)).

L’encre utilisée peut étre cellularisée pré-impression ; dans ce cas, le gradient de pression
lors de ’extrusion doit étre contrdlé afin de ne pas traumatiser les cellules et les mener vers une

mort certaine. Il s’agit d'une bioencre.

Différemment, ’encre peut étre non cellularisée, il s’agit de I’encre formant le biomatériau.
Dans ce cas, il s’agit d’'imprimer 1’objet puis de le cellulariser post-impression ce qui génére moins
de mort cellulaire car moins de contraintes de cisaillement pour les cellules. Néanmoins, a 'issue

de cette stratégie, les cellules ne sont pas encapsulées dans le matériau.
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Figure 53 : (A) Définition schématique d’une bioencre et d’une encre de biomatériau, (B) Schéma des 3 modes
d’impression 3D par extrusion et (C) Principe de I’impression couche par couche en extrusion (Andrea Schwab et
al., 2020).
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2. Les différents types d’encres

L’encre utilisée est généralement une formulation de polymeres qui peuvent étre naturels
ou synthétiques et qui forment un hydrogel post-impression (Hospodiuk et al., 2017).
L’utilisation d’encres synthétiques a I’avantage d’atteindre de meilleures propriétés mécaniques.
Cependant, ne disposant pas de molécules bioactives, ces hydrogels ne permettent pas un bon
support et une bonne prolifération des cellules. De l'autre coté, les encres composées de
polymeres naturels ou biopolymeéres générent des objets aux propriétés mécaniques plus faibles
mais ayant une biocompatibilité plus importante. Dans ce cas, les hydrogels générés sont bioactifs
et permettent le support et la prolifération cellulaire. Pour I'impression par extrusion, les encres
doivent étre assez visqueuses et gélifier pour qu’il y ait une rétention de forme permettant

d’obtenir un construit cohésif.

Parmi ces polymeres naturels, il existe deux classes (Gasperini et al., 2014; Lee and
Mooney, 2012). Les biopolymeres issus de vertébrés comme le collageéne, la fibrine ou encore
I’acide hyaluronique possédent des molécules de signalisation de ’adhérence cellulaire. Ils ont
une meilleure compatibilité cellulaire. Les biopolymeéres provenant d’autres organismes comme
I’alginate, ’agarose ou encore le chitosane ne disposent pas de ces molécules. Pour cette raison,

on préfere utiliser des biopolymeéres issus de vertébreés.

Comme dit précédemment ces encres sont utilisées afin de former des hydrogels (Drury
and Mooney, 2003; Ye et al., 2000). En effet, les hydrogels sont favorisés de par leur réseau
poreux et leur hydratation élevée permettant d’encapsuler des cellules. Ainsi, les cellules sont
mobiles a travers le réseau poreux qui est flexible. Ces pores permettent également le bon
transport de nutriments, d’oxygeéne et de composés solubles dans 1’eau de maniére générale. Les
pores peuvent étre générés selon les échelles différentes. On distingue les micropores qui sont
ceux générés a 1’échelle de I’assemblage macromoléculaire des pores macroscopiques. Les pores
macroscopiques sont générés au cours de I’'impression 3D. Ils peuvent étre plus ou moins gros en
faisant varier le pourcentage de remplissage de chaque couche imprimée et sont générés lorsque
deux couches sont superposées. Leur taille peut également étre modulée par la distance
intercouche c’est-a-dire la distance entre deux couches puisqu’un écrasement du filament plus ou

moins important peut étre appliqué.

Néanmoins tous les hydrogels ne sont pas imprimables d’ou la notion d’imprimabilité

(Hospodiuk et al., 2017). Les propriétés rhéologiques de I’encre sont au coeur de I'imprimabilité.

L’encre utilisée peut étre un fluide non newtonien c’est-a-dire que sa viscosité dépend de
son taux de cisaillement. Parmi les fluides non newtoniens, plusieurs comportements sont
observables. Il existe notamment des comportements rhéofluidifiant ou rhéoépaississant. Les

meilleurs candidats ont un comportement rhéofluidifiant comme représenté en Figure 54(A). Ces
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derniers sont capables, sous ['action d’une contrainte de cisaillement, de s’écouler puis de
redevenir visqueux une fois que le cisaillement cesse (Sun et al., 2020). La forme peut ainsi étre

maintenue une fois sa viscosité récupérée.
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Figure 54 : (A) Courbe de la viscosité en fonction du taux de cisaillement représentatif d'un comportement
rhéofluidifiant, (B) Principe de 1'écoulement d'un fluide rhéofluidifiant a travers la buse d'extrusion (Sun et al.,
2020).

Si ’encre n’est pas assez visqueuse, une deuxieme stratégie peut étre adoptée. On utilise
des bains de biopolymére sacrificiels comme batit. Cela consiste a imprimer I’encre dans un bain
qui permettra de supporter ’encre peu visqueuse le temps de sa gélification ou sa réticulation.
Apres cela, I'encre sacrificielle qui peut étre par exemple du pluronique ou de la gélatine est

éliminée post-impression.

Les propriétés de tension de surface sont également importantes afin que le filament se
détache aisément de ’aiguille et que le dépot se fasse (Hospodiuk et al., 2017). Pour cela, il est
important que la force d’adhésion de I’encre sur I’aiguille soit faible. A contrario, celle-ci doit étre
importante pour le support d’impression afin que le filament préfére se déposer sur le support
plut6t que de rester au contact de ’aiguille. Pour cela, la rugosité de surface du support peut avoir
un role a jouer. Les meilleurs supports disposent d’une grande rugosité de surface ainsi que d’une
faible mouillabilité comme c’est le cas pour le verre et le plastique par exemple. Une fois le
filament déposé, la cinétique de gélification doit étre rapide afin qu’il y ait rétention de forme. Si
celle-ci était trop longue, la forme et 1’orientation données se perdraient par affaissement ou par
diffusion du filament. Il n’y aurait donc plus aucun sens d’utiliser de 1’extrusion. En
bioimpression par extrusion, il existe quelques limitations liées a I’encre (Hospodiuk et al., 2017).
La premiére est liée a I’encapsulation des cellules dans le réseau poreux des hydrogels. En effet, la
densité poreuse post-impression limite les interactions entre cellules ce qui ne permet pas
d’atteindre des densités cellulaires aussi élevées que dans les tissus natifs. De plus, pour mimer les
tissus qui sont denses, il faut développer des matériaux denses donc trés concentrés. Cependant,

plus la densité de I’encre est élevée plus il est difficile d’imprimer puisque la pression a exercer est
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bien plus importante. Une densité du réseau élevée entraine également une réduction de la
mobilité cellulaire et de 1’étalement s’accompagnant d’une diminution de la prolifération
cellulaire et de la production de MEC. 1l s’agit donc de compromis a faire afin de développer des
encres denses dont la cytotoxicité serait la plus faible possible. Enfin, la derniére limitation est liée
a la présence de zones transitoires dans les tissus natifs (Sun et al., 2020). Ces zones, comme celle
présente entre le NP et ’AF, présentent des gradients complexes difficilement reproductibles par
impression 3D a moins d’utiliser plusieurs tétes d’impression avec différentes encres. Il s’agirait
alors d’optimiser les parametres d’impression de chaque encre afin de les imprimer en alternance

pour former une zone transitoire présentant différentes interfaces.

ITI. L’impression 3D du collagéne

Le collagene a souvent été utilisé en impression 3D par extrusion pour sa biocompatibilité
et sa bioactivité. Le probléme majeur rencontré concerne sa cinétique de gélification qui est lente
(Ferreira et al., 2012). A 37°C, sa gélification peut prendre jusqu’a 30 minute, il est alors difficile

de conserver la forme du filament post-extrusion.
Deux stratégies sont majoritairement utilisées afin de pallier a cet inconvénient.

La premiere est d’utiliser une encre de polymeres dite sacrificielle. Cette encre sacrificielle
est imprimée et gélifiée par impression 3D pour servir de support au matériau visé. Dans un
second temps la deuxiéme encre est extrudée afin de former le biomatériau désiré. L’hydrogel
sacrificiel a la particularité de pouvoir étre éliminé aisément une fois que le biomatériau d’intérét

a été gélifié. Il s’agit donc d’un support qui maintient I’encre principal le temps qu’elle gélifie.

La seconde possibilité est d’accélérer la cinétique de gélification a travers I'utilisation de
bains de fibrillogénese et gélification. Cette seconde voie a fait 1'objet de nombreuses
investigations poussées au sein du Laboratoire de Chimie de la Matiere Condensée. Le maintien
du filament extrudé de collagéne est permis par 'utilisation de bains de tampons phosphates a pH
neutre ayant une force ionique plus ou moins élevée. Ainsi, les triples hélices de collagene sont
contraintes a précipiter en déclenchant directement la fibrillogénése ce qui fige le systéme. La
force ionique du bain peut étre modulée en fonction des sels utilisés et de leur concentration.
Selon le bain utilisé, il a été démontré que les filaments extrudés de collagéne gonflent ou se

contractent (Picaut et al., 2018).
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Chapitre 5 : L’impression 3D au service de I'ingénierie tissulaire

Lorsque du PBS 1X avec une force ionique finale de 166mM a été utilisé, celle-ci n’était
pas suffisante pour conserver la taille du filament ce qui a mené a un gonflement de 1,53 £ 0,05
(comparaison 2 la taille du filament extrudé, valeur de référence égale 1). En augmentant la
concentration du PBS a 5X, ce qui correspond a une force ionique de 825mM, le rapport est
diminué pour atteindre une rétention de forme a 0,98 * 0,05. Il s’agit donc de la force ionique
nécessaire pour conserver la taille du filament extrudé comme observé en Figure 55(A). Enfin, en
utilisant du PBS10X, la force ionique devient tellement importante (1650mM) que le filament se

contracte (Figure 55(A). Ceci se traduit par un rapport de 0,82 +0,04.

PBS 10X
1650 mM

Figure 55 : Observation au Microscope Optique a Lumiére Polarisée (A) du diametre des filaments extrudés
dans trois bains de force ionique différentes et (B) de leur biréfringence sous polariseurs croisés, échelle = 200 pum
(Picaut et al., 2018).

L’extrusion d’une solution concentrées a 30 mg.mL" a travers I’aiguille a conduit a
I’alignement des molécules de collagene. Le cisaillement a été suffisant pour générer une
anisotropie des triples hélices de collagene. A cette concentration, le collagéne devrait relaxer au
cours du temps et on devrait perdre I’anisotropie. Par contre, si un bain de gélification qui permet
une fibrillogéneése rapide des filaments extrudés est utilisé, cet alignement pourrait étre « figé »
entre les fibrilles de collagene au lieu des triples hélices. L’alignement des molécules de collagéne
dans les filaments gélifiés a étudié par microscopie optique a lumiére polarisée. Lorsque la force
ionique est la plus élevée (PBS 10X), les fibrilles sont toutes orientées le long du filament alors
que si elle n’est pas suffisante, par exemple & 150 mM dans du Na,HPQy, il n’y a que le centre du
filament qui est orienté comme illustré en Figure 55(B). Le diameétre du filament peut étre amené
a évoluer dans le temps si la force ionique n’est pas suffisante menant a un peu de diffusion de
matiere. Cependant, pour les forces ioniques les plus élevées, celui-ci reste stable sur deux

semaines.
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Les fibrilles de collagéne ont également été observées par microscopie électronique a
transmission. Il semble que la force ionique ait aussi un impact sur celles-ci. En effet, une force
ionique élevée permet d’obtenir des fibrilles courtes et homogenes en taille alors qu'une force
ionique faible ne donne pas systématiquement des fibrilles et celles obtenues ne sont pas
monodisperses et de méme taille. Les propriétés mécaniques par traction des filaments extrudés
ont également été mesurées et comparées entre elles. I s’est avéré que le module d’Young et la
contrainte a la rupture était plus important lorsque le bain de PBS 5X était utilisé, c’est-a-dire la
condition pour laquelle ni gonflement ni contraction du filament n’ont été observés. Ces deux
parameétres sont plus faibles pour les autres conditions qu’il s’agisse d’'un gonflement ou d’une

contraction du filament.

A T'issue de cette étude, le bain de PBS 5X s’est avéré étre le meilleur pour obtenir des
filaments extrudés anisotropes ou toutes les molécules de collagéne sont alignée le long de celui-ci
avec des propriétés mécaniques optimales et des fibrilles bien présentes tout en gardant le

diametre du filament intact

ur cette base, Camman et a/ ont étendu cette étude a I'impression ar extrusion pour
S tte base, C t al ont étendu cette étude a I’ 3D t
développer des construits épais anisotropes aux propriétés ameéliorées mimant le muscle

(Camman et al., 2023).

E RN

PBS/NH3
1 jour 1j/1j 7Jours

Figure 56 : (A) Schéma du montage d'impression 3D du collagéne par extrusion dans un bain de fibrillation
contenant du PBS 5X et observation (B) de 1'anisotropie des construits par MOLP (échelle = 500um) et (C) de
I'alignement des fibroblastes le long des filaments au microscope confocal (échelle = 250 pm) (Camman et al.,
2023).

Dans cette étude, la fibrillogénése du collagene et sa gélification sont effectives. A travers
laiguille, encre constituée d’une solution de collagéne dense a 30 mg.mL™! est cisaillée, forcant
les triples hélices a s’aligner le long de 1'aiguille avant d’ étre extrudées. La force ionique élevée
dans le bain d’impression (PBS 5X) permet de contraindre les filaments et de les figer afin de

former des fibrilles orientées (Figure 56(A)). Le temps de gélification rapide des filaments
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Chapitre 5 : L’impression 3D au service de I'ingénierie tissulaire

(inférieur a 2min) par une force ionique élevée permet une gélification, un maintien de
I’alignement des molécules et leur auto assemblage en fibrilles (Figure 56(B)). A la fin on a un
hydrogel anisotrope constitué de fibrille de collagéne au lieu de triple hélice. Cette technique évite
que la solution relaxe (prévisible a cette concentration de collagéne) et que 1'alignement soit
perdu. Ensuite les hydrogels de collagéne sont placés sous vapeurs d’ammoniaques pour
augmenter leurs propriétés mécaniques en augmentant les interactions entre les molécules de
collagene. Enfin pour vérifier I’anisotropie des construits, des fibroblastes ont été ensemencés sur
ces hydrogels et se sont alignés le long des fibrilles de collagene (Figure 56(C)). Ainsi le PBS 5X,
comme l’avait démontré Lise Picaut précédemment s’avere donc étre un bon candidat pour

générer des hydrogels de collagéne anisotropes avec de bonnes propriétés mécaniques.

Dans un second temps, une macroporosit¢ a été générée a l'aide d’aiguilles pour
permettre la colonisation des cellules musculaires dans ’hydrogels imprimés en 3D (Figure
57(A)). Ceux-ci ont pour but de permettre la génération de faisceaux de muscles a travers ces
canaux aprés ensemencement. Pour cela, des myoblastes ont été ensemencés a travers ces canaux
puis les hydrogels cellularisés ont été cultivés soit dans du milieu de culture soit dans du milieu de
différenciation. Il a été observé que des faisceaux de muscles étaient pleinement développés au
bout de 4 jours et que ces faisceaux s’alignaient le long de ’axe d’impression comme observé en
Figure 57(B).

A — R
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Impression 3D Gélification Insertion Fibrillogénese
30 min d’aiguilles

Figure 57 : (A) Schéma du procédé développé pour générer un second niveau de porosité et (B) Observation au
confocal des myotubes générés apres 4 jours de culture dans du milieu de différenciation (vert=filaments d'actine ;

bleu = noyaux ; rouge=myosine) (Camman et al., 2023).
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IV. L’impression 3D de I’acide hyaluronique

L’impression 3D de I'acide hyaluronique peut étre conduite par stéréolithographie, jet
d’encre ou extrusion en vue de sa stabilité thermique (Collins and Birkinshaw, 2013). L’acide
hyaluronique étant un fluide rhéofluidifiant avec une prédominance visqueuse, il n'y a pas de
rétention de forme aprés cisaillement. C’est pourquoi, pour étre mis en forme, il doit
systématiquement étre fonctionnalisé¢ afin de permettre sa réticulation post impression ou in situ
et la génération d’un hydrogel. De plus, il est généralement combiné a d’autres polymeéres pour
améliorer son imprimabilité. Il peut étre majoritaire mais un polymere porteur comme le PCL ou
un polymere sacrificiel doit étre présent pour maintenir une forme le temps de la polymérisation.
La deuxiéme stratégie, la plus répandue, est de le combiner a d’autres biopolyméres afin de

gagner en cytocompatibilité ainsi qu’en rétention de forme.

A - Hydrogel HAMA sans cellules l‘lvl

= Hydrogel HAMA avec cellules
_—— -

Biomatériau cellularisé

Impression 3D Impression couche 2 +
couche 1 photoréticulation

Figure 58 : (A) Principe de la génération couche par couche adapté au modele a suivre, (B) Observation par
fluorescence du traceur BODIPY attestant de la présence de cellules dans la tubulure et (C) Marquage du collagéne

au Trichrome de Masson apres trois semaines de culture (Skardal et al., 2010).

Les propriétés additionnelles recherchées orientent le choix du biopolymere utilisé en
combinaison avec 'HA. Par exemple, pour améliorer I’adhérence cellulaire des hydrogels d’acide
hyaluronique, il faut utiliser un biopolymeére ayant cette propriété comme la gélatine (Skardal et
al., 2010). Dans 1’étude présentée ici, la gélatine et I’acide hyaluronique ont été fonctionnalisés

avec des méthacrylates pour générer un construit tubulaire par extrusion.

Une fois fonctionnalisés, les deux biopolymeres sont mélangés puis des cellules de

différents types (fibroblastes, cellules d’hépatome humain et cellules épithéliales intestinales) sont
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incorporées avec un traceur fluorescent type BODIPY pour obtenir la bioencre. Une seconde
encre ne contenant que de ’acide hyaluronique est développé pour créer des murs limitant la
cellularisation pour avoir la forme tubulaire. Une fois les encres formulées, I'impression 3D est
conduite en quatre étapes. La premiére est d’imprimer un cercle avec I'encre de HA pour créer la
partie intérieure de la tubulure. Puis un anneau est imprimé avec la bioencre. Enfin, la partie
extérieure de la tubulure est imprimée avec ’encre de HA puis la réticulation se fait sous UV
pendant 60s couche apres couche pour rendre la matrice cohésive. L’hydrogel généré est décrit en
Figure 58(A).

Pendant 21 jours, les cellules ont été observées par fluorescence a 365nm grace au traceur
incorporé plus tot. Les cellules ont bien été maintenues dans la section tubulaire comme visualisé
en Figure 58(B) puisque 'anneau composé de gélatine et de HA est cellularisé alors que
I'hydrogel composé seulement de HA ne l'est pas. Au jour 21, les cellules étaient toujours
présentes seulement dans la partie tubulaire et de la matrice extracellulaire a été créée. Ceci a été
mis en évidence par le marquage du collagene sécrété au trichrome de masson (Figure 58(C)). De
plus, les propriétés mécaniques de cet hydrogel ont augmenté suite a cette production de MEC.
Ici, 'acide hyaluronique a été montré comme étant un mauvais support d’adhésion cellulaire peu
importe le type cellulaire. Néanmoins en ajoutant de la gélatine qui possede des séquences RGD
favorisant ’adhérence cellulaire, celui-ci a pu étre cellularisé et a démontré une bonne bioactivité

sur 21 jours.

Pré-réticulation Impression 3D Fonctionnalisation

1/ Réticulation enzymatique 2/ Photoréticulation
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>
Visible
light,

A 505 nm
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Figure 59 : Stratégie d'impression d'une encre composée seulement d'acide hyaluronique (Petta et al., 2018).

Il existe quelques exemples de systemes optimisés ou des encres d’acide hyaluronique

sont imprimées sans étre combiné a d’autres polymeres. Ces hydrogels sont bioactifs a condition
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de les fonctionnaliser post-impression avec des séquences bioactives. Petta et al ont développé un
systeme a double réticulation leur permettant d’imprimer I’acide hyaluronique tout en ayant une

bonne cytocompatibilité et une bonne rétention de forme (Petta et al., 2018).

Ici I'acide hyaluronique est fonctionnalisé avec de la Tyramine puis 'encre est formulée
en incorporant de ’éosine Y comme agent de photoréticulation et de la HRP et du H,0, comme
agent de réticulation enzymatique (Figure 59). Ainsi, 'encre est pré-réticulée par voie
enzymatique juste avant I'impression. L’encre pré-réticulée est alors imprimée par extrusion et

photopolymérisée iz situ pour figer le réseau et avoir une rétention de forme immédiate.

L’hydrogel obtenu a été observé par microCT et est présenté en Figure 60(A). Selon la
couleur détectée, on observe que les nceuds d’impression ont une épaisseur plus importante que

les filaments individuels.

Une fois produit, ’hydrogel est fonctionnalisé par le biais du greffage de séquences RGD
par voie enzymatique sur les phénols des tyramines. Le greffage de ces séquences a pour objectif

d’augmenter I’adhésion cellulaire sur I’acide hyaluronique et donc lui permettre de devenir un

bon support cellulaire.

B Sans RGD Avec Gélatine Avec RGD
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Figure 60 : (A) Observation 3D des hydrogels imprimés par micro-CT (échelle=1mm) et (B) LIVE/DEAD
observé par fluorescence sur les surfaces 2D et 3D aprés 7 jours de culture avec une fonctionnalisation avec de la

gélatine comme controéle positif (Petta et al., 2018).

Enfin la biocompatibilité de ce construit élaboré sur 20 couches a été étudiée avec des
cellules mésenchymateuses. Celles-ci ont été ensemencées post-impression par dépot de 1,5x10°

cellules dans 80uLL de milieu de culture. Puis, les construits cellularisés ont été cultivés pendant 7
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Chapitre 5 : L’impression 3D au service de I'ingénierie tissulaire

jours. Les résultats au 7°™ jour sont présentés en Figure 60(B). Méme si la viabilité cellulaire
n’est pas aussi élevée que pour le controle de gélatine, une augmentation de celle-ci par rapport a
de l'acide hyaluronique pur est bien visible. Ceci confirme bien la nécessité d’ajouter des

composés bioactifs au HA pour obtenir des systémes biomimétiques plus performants.

V. L’impression 3D de composites collagene/acide hyaluronique

Des hydrogels hybrides collagéne/HA ont déja été développés avec plus ou moins de
succes et des applications variées. Par exemple, Bavaresco et a/ se sont focalisés sur I'impact du
procédé de génération de ces hydrogels sur leur structure (Bavaresco et al., 2020). Ils sont
parvenus a imprimer des hydrogels hybrides de 6x6mm sur 6 couches avec une épaisseur de

couche comprise entre 650 et 700 um comme présenté en Figure 61(A).
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Figure 61 : (A) Modélisation de la succession des couches a imprimer et des dimensions de 1'hydrogels, (B)
Photo macroscopique de 1'hydrogel sur 6 couches, (C) Distribution en taille des pores en fonction de la composition

de I'encre et du procédé utilisé, (D) Images de MEB des réseaux fibrillaires générés (Bavaresco et al., 2020).

Pour cela, une encre de collagéne (60 mg.mL") et d’acide hyaluronique (6 mg.mL™") avec
un ratio 10 pour 1 & pH 4 a été formulée puis imprimée. A la suite de I'impression, ils ont procédé
a la lyophilisation de ces hydrogels pour générer des éponges. Enfin, les hydrogels ont subi une

réticulation déshydrothermale (DHT) afin d’étudier son impact sur leur structure. La réticulation
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déshydrothermale est un procédé lors duquel I’hydrogel est chauffé a une certaine température
dans le vide afin de retirer des molécules d’eau. Il est beaucoup utilisé sur le collagéne car il
permet d’augmenter les réticulations physiques dans le réseau. En le déshydratant, des réactions
de condensations entre résidus basiques et acides du collagéne ont lieu laissant apparaitre de
nouvelles liaisons amide-amide. Cela permet de renforcer les hydrogels de collagéne via des
conditions moins cytotoxiques pour les cellules. Les construits obtenus sont présentés en Figure

61(B).

Comme observé en Figure 61(C), les hydrogels contenant de ’acide hyaluronique avaient
des pores plus petits que ceux ne contenant que du collagéne. Ceci s’explique par le recouvrement
du réseau fibrillaire de collagene par ce dernier. De plus, I'aspect fibrillaire était présent pour

chaque condition comme visualisé en MEB (Figure 61(D)).

Enfin I’adhérence cellulaire a pu étre étudiée par marquage au DAPI et a la phalloidine.
Les construits générés par réticulation déshydrothermale se sont avérés avoir une bonne
bioactivité. En effet, ’adhérence cellulaire ainsi que la prolifération étaient bonnes méme si elles
sont tout de méme affectées par le procédé de réticulation déshydrothermale. Enfin ce procédé

permet également d’améliorer les propriétés élastiques des construits cellularisés.

Différemment, Schwab et af ont cherché a développer des construits hybrides orientés par
remontée de pH et réticulation enzymatique (A. Schwab et al., 2020). Pour cela, I'acide
hyaluronique est fonctionnalisé avec de la tyramine et mélangé avec des cellules souches
mésenchymateuses, de la HRP et du H,O, pour pré-réticuler 'HA et encapsuler les cellules. En
parallele du collagéne de type I est neutralisé a pH7 pour le pré-fibriller. Une fois ces deux pré-
réticulation effectuées a froid pour ralentir les cinétiques de gélification, les deux encres sont

mélangées afin de donner la bioencre imprimable.

La formulation est faite a un ratio collagéne/THA de 1/5 et le diameétre de I’aiguille
utilisé est de 1,36mm. La photoréticulation a été conduite a 515 nm. En parall¢le, la méme
bioencre a été mise en forme par moulage sans extrusion afin d’étudier I'impact de I’extrusion sur
I’orientation et la cytotoxicité des construits. Ceux imprimés par extrusion se sont avérées étre
orientés le long des filaments d’extrusion comme montré par génération de seconde harmonique

(SHG) sans cellules en Figure 62(A).

De plus, par un marquage d’'immunofluorescence avec du DAPI et de la phalloidine a
jour 6, il a été démontré que pour les construits imprimés en 3D et orientés, les cellules étaient
également alignées au bout de 6 jours de culture (Figure 62(C)). Enfin le LIVE/DEAD montre

que la cytotoxicité de ces hydrogels est moindre méme si elle est légerement plus importante pour
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les hydrogels mixtes (Figure 62(B)). En conclusion, ils sont parvenus a générer des construits

orientés par pré-neutralisation a froid des deux biopolymeéres pré-impression tout en ayant une
adhérence, un alignement et une viabilité cellulaires bonnes.

B THA-Col 1 printed (printed) THA-Col 1 casted (casted)
THA-Col 1 (printed)

day1

day 6

THA'CO‘ 1 ((a;(ed)

Figure 62 : (A) Observation de 1'alignement du collagéne par SHG pour les hydrogels moulés et imprimés, (B)

Live/Dead a jour 1 et 6 pour les deux types de mise en forme et (C) Morphologie et alignement des cellules
observés a jour 6 selon le procédé (A. Schwab et al., 2020).
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Objectifs de these

L’Annulus Fibrosus est un tissu méconnu dont I’architecture est complexe. A ce jour,
aucun modele n’arrive 2 mimer a la fois ses propriétés physiques et biochimiques. Pourtant de
nombreux modeéles ont vu le jour. Les polymeéres synthétiques permettent de mimer les propriétés
physiques du tissu natif mais pas I’environnement biochimique. A contrario, les biopolymeres
permettent de reproduire les interactions biochimiques du tissu mais les propriétés physiques
atteintes sont bien en dessous de celles du tissu natif. Il y a donc nécessité de développer un
modele qui puisse reproduire I'ensemble des propriétés de 1I’Annulus Fibrosus. Ce travail de these

a donc pour problématique :

« Est-il possible de développer un modele iz vitro d’ Annulus Fibrosus reproduisant a la fois les

propriétés physiques et biochimiques du tissu natif 7 »

Afin de répondre a cette problématique, nous avons défini les critéres principaux qui
devront étre rassemblés dans ce nouveau modele 7n vitro. L’environnement biochimique créé doit
ressembler a celui de I'AF c’est-a-dire composé a la fois de collagéne de type I et de
glycosaminoglycanes comme I'acide hyaluronique. Ainsi, les cellules ressentiront des signaux
similaires a ceux de I’AF. Notre matériau devra également étre constitué de lamelles anisotropes
de 300 um d’épaisseur tout comme c’est le cas dans ’AF. Les propriétés physiques du tissu
devront étre mimées. Parmi celles-ci, on considére a la fois les propriétés mécaniques mais
également les propriétés d’hydratation. L’hydratation est a la fois assurée par la présence d’acide
hyaluronique et par le ratio collagéne : acide hyaluronique de 4 :1. Enfin, ce matériau devra
permettre a des cellules d’AF de survivre confinées entre deux lamelles. Si tous ces criteres sont

atteints, ce matériau pourra étre validés comme nouveau modeéle in vitro d’ Annulus Fibrosus.
Pour développer un tel matériau, trois objectifs devront étre atteints (Figure 63).

Le premier objectif de cette thése consistera a combiner 1’acide hyaluronique et le
collagéne pour obtenir des formulations homogénes. En effet, 'un des problémes lorsque ces
deux biopolymeéres sont mélangés est leur forte interaction. Le collagéne étant chargés
positivement et l’acide hyaluronique négativement, des interactions électrostatiques sont
responsables de la formation de complexes polyioniques lorsqu’ils sont mélangés. La présence de

ces complexes ne permet pas d’obtenir des formulations homogenes en termes de propriétés
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structurales, mécaniques et thermiques. C’est pourquoi une étude physicochimique sera conduite
afin de trouver des conditions physico chimiques adéquates pour lesquelles un mélange
homogeéne peut étre obtenu avec inhibition des phénomeénes de complexation. De plus, ces
conditions devront permettre de générer des hydrogels collagéne/acide hyaluroniques homogénes

avec des propriétés physiques optimales.
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Figure 63 : Les trois objectifs a atteindre pour développer un nouveau modeéle in vitro d' Annulus Fibrosus, créé

al'aide de BioRender.

Le second objectif sera de générer des hydrogels collagene/acide hyaluronique non
cellularisés anisotropes. Plusieurs techniques peuvent étre utilisées en ingénierie tissulaire pour
générer de 'anisotropie dans des hydrogels. L'impression 3D par extrusion sera utilisée pour sa
capacité a produire des structures anisotropes avec une bonne résolution et ceci sans porosité.
Une encre dense mimant les caractéristiques biochimiques de I’AF devra donc étre formulée dans
un premier temps. Cette encre devra étre composée de collagene et d’acide hyaluronique a un
ratio 4 :1 et devra présenter une bonne imprimabilité. Celle-ci pourra alors étre mise en forme par
impression 3D pour produire des lamelles de collagene fibrillaire dense d’environ 300 pm

d’épaisseur et anisotropes comme dans le tissu natif.

Enfin, le dernier objectif de cette these sera d’étudier la bioactivité de ce matériau sur les
cellules. Les cellules d’AF étant une ressource rare, des fibroblastes seront utilisés puisqu’il s’agit
des cellules qui leur sont similaires. La survie et le comportement cellulaire seront évalués dans
un premier temps au-dessus d’une lamelle puis dans un second temps en confinement entre deux
lamelles. Si les cellules sont adhérentes, survivent, sont allongées et proliférent, cela signifiera que
notre matériau est un bon support cellulaire. Par conséquent, le modele d’Annulus Fibrosus

pourra étre validé.
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Matériel & Méthodes

Résumeé

Ce chapitre s’intéressera aux techniques expérimentales mises en ceuvre lors de cette

these.

Dans un premier temps, la production des deux biopolymeres, collagene et acide
hyaluronique, sera décrite. Leurs conditions d’assemblage seront ensuite explicitées ainsi

que leur mise en ceuvre par impression 3D.

Dans un second temps, les outils de caractérisation utilisés seront scindés en deux

catégories :

- Méthodes pour I'analyse des propriétés physicochimiques des matériaux généres.
Celles-ci seront répartis entre évaluation structurale, mécanique et thermique des
matériaux.

- Meéthodes pour évaluer la viabilité cellulaire de fibroblastes au contact des
matériaux synthétisés. L’activité meétabolique, la prolifération ainsi que la

morphologie des cellules seront étudiées.
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I. Le collagene de Type I

1. Extraction et purification du collagene

Le collagéne commercial étant cher, nous I’avons extrait au laboratoire a partir de queues
de rats. Les queues proviennent de jeunes rats Wistar n’ayant subi aucun traitement. De ces
queues sont extraits les tendons riches en collageéne de type 1. Avec I’age, les tendons sont de plus
en plus réticulés empéchant ainsi ’extraction du collagéne. Pour cette raison, les queues utilisées
proviennent de jeunes rats agés de moins de 4 mois. Ainsi, il est assez facile de dissocier les
tendons en conditions acides pour en libérer les triples hélices de collagene. De maniere générale,
suite a une extraction a partir de 50 queues de rats, on obtient environ 2 L de collagéne a 5

mg.mL".

Afin d’obtenir un collagéne pur et stérile, ’extraction est conduite sous un poste de
sécurité microbiologique (PSM). De plus, le collagene se dénaturant autour de 37°C en solution,
il faut impérativement contrdler la température notamment lors des agitations afin de ne pas le
dénaturer en gélatine. La dénaturation du collagéne en gélatine étant irréversible, elle est

synonyme d’extraction raté.

Plusieurs techniques d’extraction du collagéne ont été développées (Blidi et al., 2021;
“Collagen extraction process - ProQuest,” n.d.; Coppola et al., 2020; Matinong et al., 2022).
Celle que nous utilisons au LCMCP se base sur la solubilisation du collageéne puis sa purification
par précipitation (Gobeaux, n.d.). Pour cela, une fois décongelées, les queues sont découpées par
trongons de 1cm en fracturant les vertébres caudales afin d’en extraire les tendons depuis le bout
de la queue (Figure 64). Les faisceaux de tendons sont collectés et lavés dans du PBS 1X afin
d’éliminer les impuretés comme les poils restants et le sang. Ensuite, une alternance de courtes
centrifugations (5500 rpm a 4°C pendant 5 min) et de lavages au PBS est effectué jusqu’a ce que

le surnageant soit transparent.

Figure 64 : Extraction des tendons depuis la queue de rat.

A ce stade, il peut rester des cellules et de I’albumine. C’est pourquoi un lavage au NaCl 4

M est effectué. Celui-ci a pour but de lyser les cellules résiduelles par choc osmotique et de faire
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précipiter I’albumine. Une fois centrifugés, les tendons sont une nouvelle fois lavés au PBS 1X
trois fois 5 min intercalées par des courtes centrifugations afin d’éliminer tous les sels et les

résidus cellulaires restants.

Il s’en suit ’étape de la solubilisation des tendons. Pour cela, les tendons sont immergés
dans 1L d’acide acétique a 0,5 M (pH de 2,5) et sont mis a agiter pendant 24h pour obtenir une
complete solubilisation. Apres 24 h, la solution obtenue est centrifugée pendant 20 min a 5500
rpm a 4°C dans le but d’éliminer les gros agrégats résiduels. Ces agrégats peuvent étre des débris
résiduels et majoritairement des faisceaux de fibres de collagéne non dissout en raison de leur
degré de réticulation trop élevé. La solution récupérée est ensuite purifiée par précipitation du
collagene en présence de sels. Il existe une concentration critique autour de 0,7 M en sel pour
laquelle le collagene précipite. C’est pourquoi du NaCl a 4 M est ajouté goutte a goutte sous
agitation jusqu’a atteindre une concentration finale de 0,7 M. Cette concentration permet de
précipiter le collagéne spécifiquement puisque les protéines globulaires précipitent elles a 1 M
NaCl. Enfin, les précipités de collagéne (culots) sont collectés a 1’issue d’une centrifugation a 4°C

pendant 20 min avec une vitesse de 5500 rpm.
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Figure 65 : Schéma expliquant le principe d'équilibre osmotique durant la dialyse traduit de (Scienova, n.d.).

Les culots sont dissouts dans de ’acide acétique a 0,5 M pendant 24 h jusqu’a I’obtention
d’une solution homogene. Ensuite une dialyse est effectuée sur 3 jours contre de ’acide acétique
0,5 M pour éliminer la présence de NaCl dans la solution. Les membranes de dialyse utilisées ont
un cut-off de 14 kDa. Le solvant de dialyse doit étre changé deux fois par jours pour forcer les
échanges et éliminer tout le sel. En effet, la dialyse repose sur le phénomene d’équilibre
osmotique. Des échanges se font a travers la membrane afin que la concentration en sel a
I’extérieur du boudin de dialyse s’équilibre pour étre la méme qu’a I'intérieur de celui-ci (Figure
65). Ainsi, a force de changer le bain de dialyse, la concentration en sel devient nulle. A I'issue de

la dialyse, pour éliminer les derniers agrégats de la solution, des centrifugations a haute vitesse
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(55000 rpm) sont effectuées a 10°C, pendant 4 h. La solution de collagéne obtenue peut étre

conservée a long terme a 4°C sans dénaturer celui-ci.

2. Electrophorese du collagene

Afin de s’assurer de la qualit¢é du collagene extrait, sa pureté est évaluée par
électrophorese sur gel de polyacrylamide en conditions dénaturantes et réductrices-(SDS-PAGE).
Le principe repose sur la capacité des chaines polypeptidiques liées au SDS (Sodium Dodecyl
Sulfate) a migrer dans un gel de polyacrylamide sous l'action d'un champ électrique. Les
molécules de SDS vont dénaturer les protéines et vont s’associer a leurs parties hydrophobes. Plus
la chaine polypeptidique est grande, plus il y a de molécules de SDS qui s’y associent. La
dénaturation des protéines dont le collagene fait partie est effectuée dans du tampon d’échantillon
contenant du SDS et du B-mercaptoéthanol afin de réduire les ponts disulfures. En chauffant a
90°C pendant 5min puis en refroidissant brusquement dans la glace, la dénaturation est totale.
Ceci a aussi pour conséquence de supprimer toutes les structures tertiaires des protéines. Les

protéines sont sous forme de chaines polypeptidiques.

Le gel utilisé dispose de deux zones : une zone avec des puits ou les échantillons sont
déposés (gel de concentration, pH 6, gel 2,5%) qui permet de concentrer les polypeptides et un gel
de migration (pH _8,8 gel 10%) permettant la séparation en fonction de leur poids moléculaire
apparent (Figure 66). Les protéines dénaturées sont chargées dans des puits du gel de

concentration. Ensuite les gels sont positionnés dans du tampon Laemmli.

P Dépot
\ d'échantillons
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Figure 66 : Schéma d'un gel d'électrophorese avec la zone de dépot des échantillons dans les puits et 1a zone de

migration, dessiné a 1'aide de BioRender.
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Généralement, un marqueur de poids moléculaire protéique et un contrble de collagéne

commercial sont déposés afin de les faire migrer en simultanée du collagéne.

La premiere étape qui permet de concentrer les échantillons dans le gel de concentration
se fait a 70V. Une fois la migration dans le gel de concentration effectuée, la tension électrique est
augmentée a 160V afin d’amorcer la migration. Au cours de la migration, les protéines sont
séparées en fonction de leur poids moléculaire apparent. Les protéines les plus grosses sont
retenues par le gel et restent par conséquent en haut de celui-ci alors que les plus petites ne sont
pas retenues et migrent plus bas. Lors de I’électrophorese, quatre bandes caractéristiques du
collagene I doivent apparaitre afin qu’il soit considéré comme de bonne qualité : deux bandes
correspondant aux chaines a; et o (entre 100 et 150 kDa) composant la triple hélice et deux
bandes B; et B, correspondant a leurs dimeres (supérieur a 225 kDa), c’est-a-dire la triple hélice
partiellement dénaturée. Si d’autres bandes venaient a apparaitre, cela signifierait qu’il reste des
impuretés dans le collagéne extrait. Aprés migration, les gels sont colorés pendant une heure au
bleu de Comassie afin de marquer les polypeptides puis ils sont décolorés avec un mélange
éthanol 40 % (v/v) suivi de 10 % (v/v) pendant 4 heures pour révéler les bandes protéiques.
Enfin, les gels décolorés sont réhydratés dans de 1'eau stérile. Les différentes bandes sont
détectées et leur poids moléculaire déterminé par comparaison au marqueur de poids

moléculaire.

3. Dosage d’hydroxyproline
La concentration en collagene dans les solutions obtenues apres extraction doit étre
déterminée. Celle-ci est effectuée par dosage de I’hydroxyproline présente dans le collagéne
(Bergman and Loxley, 1963). D’apres la littérature, les triples hélices de collagéne de type I sont
composées de 13% en masse d’hydroxyproline (Gobeaux, n.d.). L’hydroxyproline peut étre
extraite du collagéne par hydrolyse acide de celui-ci. Il s’agit donc d’extraire I’hydroxyproline

puis de la quantifier pour remonter a la concentration du collagéne en solution.

Pour cela, 50 uL. de collagéne pesé avec une balance de précision sont hydrolysés dans 50
uL. d’acide chlorhydrique a 37% en incubant le tout a 108°C toute la nuit. Il peut étre judicieux
d’effectuer un contréle avec du collagéne commercial dont la concentration est connue et
renseignée par le fournisseur. Dans notre cas, il s’agit d'une solution de collagéne a 5 mg.mL!
fourni par Symatese. A lissue de cette nuit d’hydrolyse, les chaines polypeptidiques sont
hydrolysées en un pool d’acides aminés. Afin d’évaporer I'acide chlorhydrique, les tubes sont

laissés ouverts pendant 2 h dans I’étuve. Une fois sec, le culot est resuspendu dans ImL d’eau
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milliQ et le dosage est réalisé avec trois prise d’essais correspondant aux dilutions : 1/10, 1/20 et
1/40.

Tableau 2 : Différentes étapes du dosage de 1'hydroxyproline dans le collagéne.

Gamme étalon Echantillon Contrdle de collagéne
Hydroxyproline ou 0 40 | 80 | 100 | 140 | 280 | 10 | 20 | 40 | 10 | 20 | 40
échantillon (uL)
Eau milliQ 400 360 320 300 260 120 390 380 360 390 380 360
Concentration (ug/mL) 0 0,8 1,6 2 2,8 5,6

Facteur de dilution 0 1/10 1/5 1/3 7/20 | 7/10 1/40 1/20 1/10 1/40 1/20 1/10
Chloramine T 200 pl a température ambiante pendant 20 min
Acide perchlorique 200 pl a température ambiante pendant 20 min

DMBA 200 pl 3 60° pendant 20 min

En parallele, une courbe d’étalonnage est réalisée en utilisant une solution mére
d’hydroxyproline a 20 ug.mL". Les dilutions effectuées pour la courbes d’étalonnage figurent sur
le Tableau 2. La premiére étape est d’oxyder I'hydroxyproline a I'aide de Chloramine-T pendant
20 minutes. Ensuite, 'oxydation est stoppée par 1’ajout d’acide perchlorique a 3,15 mol.L!. Une
fois oxydée, I'’hydroxyproline peut former un complexe coloré rose avec le 2,4-
diméthoxybenzaldéhyde (DMBA). Une fois ce dernier ajouté, le tout est incubé a 60°C afin
d’accélérer la cinétique de complexation. Apres 20 minutes d’incubation, un refroidissement est
effectué dans un bain de glace et I’absorbance de chaque échantillon est mesurée a 557 nm grace
a un spectrophotometre multiplaques (Varioskan LUX, Thermofisher). Grace a 1’absorbance
mesurée pour chaque prise d’essai et la courbe étalon, la quantité d’hydroxyproline contenue
dans chaque prise d’essai est déterminée, ce qui nous permet de remonter a la concentration du

collagéne de la solution initiale a ’aide de la formule ci-dessous.

. mg hydroxyproline mesurée Facteur de dilution 100
[collagéne] (—) =

= X X
mL volume de prise d'essai ~ Masse de l'échantillon 13

In fine, on obtient une concentration en mg.mL?'. Le rapport 100/13 correspond au
pourcentage d’hydroxyproline présent dans les triples hélices de collagéne et la masse de

collagene pesée initialement intervient afin de prendre en compte le volume initial.

4. Fibrillogénese et gélification du collagene
La fibrillogénése et la gélification du collagéne est effectuée par neutralisation d’une

solution de triples hélices de collagéne comme vu précédemment. Pour cela, deux procédés sont
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utilisés dans ce projet. Soit la fibrillogénése a été conduite sous vapeurs d’ammoniaque soit elle a

été conduite dans un bain de PBS 2X avec de la soude.

4.1. Fibrillogénése et gélification du collagene lors de 1’étude physicochimique

L’ammoniaque a été utilisé dans 1’étude physicochimique pour sa cinétique rapide de
gélification. Pour cela, la solution de collagéne est déposée dans un moule et le tout est placé
dans un dessiccateur fermé ou un cristallisoir contenant une solution d’hydroxyde d’ammonium
concentrée a 28% est mis dans sa partie basse. Le montage est présenté ci-dessous en Figure 67.
La solution concentrée diffuse des vapeurs d’ammoniaque dans le dessiccateur jusqu’a atteindre
un équilibre de concentration entre la phase gaz et la phase liquide. Au contact de la solution de
collagéne, les vapeurs d’ammoniaque se dissolvent et la fibrillogénése et la gélification du
collagéne sont amorcées. Le blanchiment de la solution intervient au bout de 2h de mise en
contact montrant sa gélification. Le temps de fibrillation par les vapeurs d’ammoniaque a été fixé
a 24h dans le cadre du projet. Aprés 24h, les gels ont un pH autour de 11. II suffit alors de les
transférer dans un bécher de 1L et de les rincer abondamment au PBS 1X jusqu’a ce que le pH

soit stabilisé a 7.

ﬁ ﬁ

fibrillogénése neutralisation

Solution d'hydroxide =
d'ammonium

Figure 67 : Schéma du procédé de gélification des solutions de collagéne sous vapeurs d'ammoniaque dans un

dessiccateur, dessiné a 1'aide de BioRender.

4.2. Fibrillogénese et gélification du collagene lors de I'impression 3D
Pour I'impression 3D et la cellularisation des hydrogels, il a fallu utiliser un autre procédé
en raison du pH trop basique des vapeurs d’ammoniaque. C’est pourquoi les hydrogels de
collagéne ont été imprimés dans un bain de PBS avec de la soude. Plusieurs concentrations ont
été testées mais la solution optimale était faite dans du PBS 2X avec du NaOH a une
concentration finale de 10 mol.L'. Pour un tel bain utilisé en impression 3D, les filaments de
collagéne commencent a blanchir au bout de 3 minutes ce qui permet d’obtenir une bonne

rétention de forme.
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5. Préparation des solutions stocks de collagene par dialyse

Afin d’obtenir des solutions stock de collagéne au pH désirés, une dialyse est nécessaire.
Ainsi des dialyses avec la solution extraite ont été effectués contre des solutions d’HCI ou d’acide
acétique selon l'expérience entreprise. De maniére générale, la dialyse est conduite contre le
solvant a la concentration désirée pendant 4 jours. Le bain de dialyse est changé deux fois par
jour. Pour I’étude physicochimique, le collagene a été dialysé contre du HCI dans une gamme de
concentration comprise entre 10" et 10° M. Les pH étaient compris entre 1 et 5. Pour 'impression
3D et la cellularisation, la dialyse a été faite contre de 1’acide acétique a 17 mM pour atteindre un

pH4,5.

6. Concentration du collagene par évaporation
Afin de produire des hydrogels denses pour l'impression 3D, il faut au préalable
concentrer la solution stock de collagéne au pH précédemment fixé. En effet, si la dialyse était
faite aprés concentration, le collagene pourrait étre dilué ne conduisant pas a la bonne

concentration finale.

Concernant la concentration, on procéde par évaporation. Pour cela, un cristallisoir est
préalablement stérilisé sous un poste de sécurité microbiologique. Aprés avoir été pesé a vide, le
collagene y est ajouté puis la masse du cristallisoir rempli de collagene est notée. La masse totale
du cristallisoir est évaluée deux fois par jour et le collagéne doit étre remué réguliérement afin que
la concentration soit homogene. La concentration du collagéne est suivie grace a la formule

suivante qui permet de la calculer a I'instant t par rapport au moment initial appelé to :

(masse cristallisoire pleingy — masse cristallisoir vide

[collagene], = X [collagéne]sy

masse cristallisoir plein, — masse cristallisoir vide

L’évaporation du collagéne est effectuée jusqu’a ce que la concentration de 40 mg.mL!
soit atteinte. Cette solution servira de solution stock et interviendra dans la formulation de I’encre

a imprimer pour former des hydrogels denses.

II. L’acide hyaluronique fonctionnalisé a la Tyramine (THA)

1. Fonctionnalisation de 1’acide hyaluronique
Du chlorhydrate de Tyramine (Sigma Aldrich, St Louis, USA) a été greffé sur du
hyaluronate de sodium (318kDa B=Mw/Mn= 1,86) provenant de Streptococcus equi (Contipro
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Biotech s.r.0, République tchéque). La fonctionnalisation a été conduite par réaction d’amidation
entre I’acide carboxylique du HA et les amines du chlorhydrate de Tyramine. L’activateur des
acides carboxyliques du HA est le chlorure de 4-(4,6-diméthoxy-1,3,5-triazine-2-yl)-4-
méthylmorpholinium (DMTMM) (TCI Europe N.V, Tokyo, Japon).

Apres dissolution du hyaluronate de sodium (2 g) dans de ’eau milliQ (200 mL) a 37°C
dans un bain-marie, le DMTM (1.384 g) est ajouté. En parall¢le, le chlorhydrate de tyramine (868
mg) est dissout dans de I'’eau milliQ (5 mL). Une fois dissout, le chlorhydrate de tyramine est

ajouté dans le milieu réactionnel. L’agitation est maintenue pendant 24h a 37°C.

A la fin de la réaction, la purification de 'HA-Tyramine (THA) se fait par précipitation
avec du NaCl. Tout d’abord, le THA brut est précipité en ajoutant 32 mL d’une solution de NaCl
saturée et en agitant vigoureusement avec une spatule pour éviter la formation de gros
agglomérats. Des lavages successifs a 1’éthanol (600 mL) sont ensuite conduits. Le premier est fait
avec de I’éthanol a 96% puis deux autres lavages a 1’éthanol absolu. Afin de sécher la poudre de
THA, le précipité est filtré sur filtre de Gooch de porosité 3 (16-40 um) puis séché pendant 48h a
40°C.

Pour détecter la présence de sels résiduels, un test aux nitrates d’argent a 0,1 M est
effectué. Le HA est fonctionnalisé avec la tyramine de maniere reproductible a un degré de
substitution de 6%. Ce dernier est calculé suite a une mesure de spectroscopie UV-visible d'une
solution de THA diluée a 0,1% en masse lue a 275 nm. Pour cela, 10 mg de THA sont dissouts
dans ImL d’eau milliQ. Une seconde dilution au 1/10 de 500 puL de la solution de THA dans
45 mlL d’eau est effectuée. Enfn 1’absorbance de la solution est mesurée avec un
spectrophotometre UV-vis-NIR Cary 500 (Agilent Technologies) a 275 nm. Les formules
présentées ci-dessous permettent de calculer le degré de substitution molaire du THA (DSmo) en

quantifiant tout d’abord la concentration de tyramine contenue dans I’échantillon dissout.

(Aéchantillon - Aémlonnage 0)

(1) [Tyramine](ug.mL™1) =
pentecow‘be étalonnage

[Tyramine](pg. mL™1)

(2) [Tyramine](mM) =

M w Tyramine

(3) Dsmol (0/0)

B [Tyramine](mM) X My, g4 100
 [échantillon dissout] massique — L[ yramine](mM) X (My, 10005 — My za) x

Avec la masse molaire du chlorure de tyramine My 1yramine = 173,64 g/mol
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la masse molaire du HA non substitué My, usa = 401 ,3 g/mol
la masse molaire du HA complétement substitué My, 100% = 498,44 g/mol

la concentration massique d’échantillon dissout [échantillon dissout]massique = 1 mg.mL"!

Enfin la pureté du THA est validée par RMN 'H ou les protons du cycle aromatique de la

tyramine peuvent étre clairement identifiés comme présenté en Figure 68.

ab
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Figure 68 : Spectre RMN 'H du THA et du contrdle de HA pur pour contréler 1'efficacité du greffage et la
pureté du produit (Wang et al., 2020).

Le THA est ensuite conservé a 4°C a I’abri de la lumiére sous la forme d’une poudre blanche.
Pour I'é¢tude physicochimique, des solutions stocks de THA a 3% en masse dans de I’eau sont
préparées. Pour I'impression 3D et la cellularisation, des solutions stock a 3% en masse sont

préparées dans du DMEM avec ou sans éosine selon 1’expérience conduite.

2. Réticulations chimiques de ’acide hyaluronique
La réticulation chimique de I’acide hyaluronique a été conduite par photoréticulation ou par
voie enzymatique. Trois types de réticulation ont été envisagés : les systemes HRP/H,0,, éosine

Y /lumiere verte et riboflavine/UV.
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2.1. Réticulation enzymatique avec la peroxydase de Raifort (HRP) et le
peroxyde d’hydrogene

Dans le cadre du systtme HRP/H,O,, la HRP (250 U/mg de chez Sigma Aldrich) est
préparée a partir d’une solution stock a 50 U.mL" et le H,O, (stabilisé a 30% dans ’eau de chez
Sigma Aldrich) a une concentration de 3%. Pour des gels de ImL en volume, 30 uL. de HRP ont
été ajoutés post-fibrillation du collagéne. La réticulation est activée par ’ajout de H,O, a une
concentration finale de 1,1 mM. Le H,O, permet d’activer le cycle catalytique de la HRP selon le
mécanisme expliqué en 1°¢ partie du manuscrit. Aprés 40min de réticulation pour atteindre le

plateau, les gels sont rincés puis analysés.

2.2. Photoréticulation en présence de riboflavine sous UV
Concernant la photoréticulation a la riboflavine, une solution stock de riboflavine a 2,5
mg.mL" dans du PBS 1X a été préparée. Plusieurs concentrations et temps d’exposition aux UV
ont été testés. Finalement, la riboflavine a été ajouté a une concentration finale de 25 pg.mL™" aux
hydrogels collagene/THA préalablement gélifiés puis ceux-ci ont été réticulés avec une lampe
UV pendant 2h & une distance de 10cm. Une fois réticulés, les hydrogels sont lavés a I’eau avant

leur analyse.

2.3. Photoréticulation en présence d’éosine Y et de lumieére visible
Pour la photoréticulation a I’éosine Y, une solution stock d’éosine Y a 200 mg.mL"! diluée
dans du DMSO est préparée. Une seconde dilution dans du PBS ou du DMEM selon

I'expérience est effectuée pour atteindre une concentration finale de 20 mg.mL".

Lors de I’étude physicochimique, ’éosine Y est ajoutée a une concentration finale de 0,2
mg.mL" puis la photoréticulation est conduite pendant 40 minutes avec une source de lumiere
verte externe (lampe Eurolite LED IP FL-30 SMD) positionnée a 10cm en hauteur au-dessus de

la surface du gel.

Lors de la synthése d’hydrogels de collagéne/ THA par impression 3D, I’éosine Y est utilisée a
une concentration finale de 0,1 mg.mL" soit via un bain d’imprégnation soit directement dans
I’encre collagéne/THA formulée. La photoréticulation est conduite avec le module interne de

I'imprimante 3D correspondant a une longueur d’onde de 520 nm.

Une fois réticulés, les hydrogels sont lavés a I’eau puis analysés.
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ITI. Fabrication d’hydrogels collagene/ THA

Pour chaque étude, les conditions de formation des composites ont été optimisées parametre
par parametre. Toute I’optimisation est détaillée dans la partie résultats et discussion. Ici, nous ne

considérons que les conditions optimales de formulation.

1. Préparation des hydrogels en phase dilu¢e
Durant I’étude physicochimique, des interactions entre le THA et le collagene, les deux
biopolymeéres ont été utilisés a une concentration de 4 mg.mL"' et mélangés au ratio massique
1:1. Le but étant d’étudier la leur interactions, le ratio 1:1 s’avere étre celui pour lequel les

contacts entre THA et collagene sont les plus nombreux.

1.1. Les mélanges en solution
Les mélanges ont été réalisés a partir de solutions stock de collagéne et de THA a des
concentrations en HCI de 10" M, 102 M, 10° M, 10* M et 10° M. Les solutions collagéne/THA
ont été préparés en mélangeant 666uL. de collagéne a une concentration de 6,6 mg.mL" a 133 ulL
de THA a 3 % (w/v) en masse a 'aide d’une pipette a déplacement positif pour chaque
concentration en HCl. Une seconde série d’échantillons a été préparée selon les mémes
conditions mais en ajoutant du NaCl a une concentration finale de 400mM afin de faire varier la

force ionique.

1.2. La fibrillogénese et gélification du collagéne dans les mélanges

Dans un second temps, 250 pL de ces solutions collagene/THA ont été versés dans des
moules en ABS (acrylonitrile butadiéne styrene) cylindriques de 8mm de diameétre fabriqués grace
a une imprimante plastique Zortrax M200 Plus. Les hydrogels ont été produits en triplicats pour
chaque condition afin d’évaluer la répétabilité du procédé. Une fois les moules remplis, ceux-ci
sont mis dans un dessiccateur contenant des vapeurs d’ammoniaque et la fibrillogénese du
collagene est déclenchée pendant 24h. Les gels sont ensuite lavés abondamment a 1’eau milliQ
jusqu’a retrouver un pH neutre puis la réticulation chimique du THA est effectuée soit avec de

I’éosine Y soit avec de la HRP soit avec de la riboflavine comme vu précédemment.
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2.  Formulation de I'’encre dense collagene/THA pour I'impression 3D
Pour générer un modele cellularisé d’ Annulus Fibrosus, des hydrogels denses ont été produits
par impression 3D. Pour cela, il a fallu mélanger ’acide hyaluronique et le collagéne en phase

dense en présence de sel pour inhiber tout phénomene de complexation polyionique.

Apres avoir dialysé la solution de collagéne a 4 mg.mL"' pour ajuster la concentration en
acide acétique a 17 mM, du NaCl est ajouté et agité pendant 2 h pour obtenir une concentration
finale de 20 mM. Une fois le sel mélangé de maniere homogene, la solution de collageéne est
évaporée jusqu’a ce qu'une concentration de 40 mg.mL" en collagéne et 200 mM en NaCl soient
atteintes. Paralléelement, du NaCl est ajouté a une solution de THA a 30 mg.mL"! pour obtenir
une concentration en sel de 200 mM. Le collagéne (750 uL) et le THA (250 pL) sont ensuite
mélangés a un ratio collagéne/THA de 4 :1 a 'aide d’une pipette a déplacement positif afin de
mimer la composition de I’AF. Les concentrations en collagéne et en THA finales sont
respectivement de 30 mg.mL' et 7,5 mg.mL'. Selon Pexpérience, de I’éosine est ajoutée
directement dans I’encre ou dans le bain de fibrillation systématiquement a une concentration de
0,1 mg.mL?' L’encre formulée est finalement stockée dans des cartouches d’impression

photorésistantes anti-UV a 4°C jusqu’a I'impression 3D.

IV. Impression 3D par extrusion
Afin d’'imprimer des hydrogels collagéne/THA adéquats, un modele informatisé a été congu
via le logiciel Autodesk Fusion 360 (Figure 69(A)). Aprés avoir été exporté en fichier stl, ce
modele est directement utilisé par I'imprimante 3D afin de le trancher (Figure 69(B)). Le modele

développé dans ce projet est un carré de 1x1cm.

A

Figure 69 : Modele d'impression de la premiére couche (A) généré sur Autodesk Fusion 360 puis (B) tranché a

1'aide de Slic3r selon les mémes paramétres que 1'imprimante BioX CellInk.
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Les hydrogels collagene/THA ont été imprimés selon le modele présenté ci-dessus par
extrusion avec I'imprimante 3D BioX de Celllnk pour former des couches d’hydrogel (Figure
70(A)). Cette imprimante 3D est une extrudeuse capable de déposer de la matiére en se déplacant

en X, en y et en z afin de générer un objet en trois dimensions. (Figure 70(B)).
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Figure 70 : (A) Photo de I'imprimante 3D BioX de Celllnk et (B) Schéma montrant 1'extrusion d'une encre de

collagéne dans un bain de PBS 5X pour gélifier instantanément post-impression (Camman, 2022).

Pour cela, une buse pneumatique contrélée en température a été utilisée afin d’imprimer a
froid sans dénaturer le collagéne. La buse a été refroidie a 8°C alors que le plateau d’impression
était a 11°C ; Une aiguille de 23 G a été utilisée équivalant a un diameétre interne de 0,33 mm. La
calibration a été effectuée selon les recommandations du fournisseur et une stérilisation de la
chambre aux UV a été effectuée avant chaque session d’impression sous une hotte a flux

laminaire stérile.

Les parametres d’impression ont été optimisés un a un que ce soit pour I’encre faite de pur
collagéne ou du mélange collagene/THA avec NaCl 200 mM. La vitesse d’impression a été
optimisée en la faisant varier dans une gamme allant de 2 a 8 mm/s. La pression d’extrusion a été
modifiée entre 70 et 100 kPa. Le bain de gélification a été modulé en force ionique allant d’une
concentration en PBS de 1X a 5X. Enfin, le pourcentage de remplissage a été modulé entre 50 et
100% afin de sélectionner la condition pour laquelle les filaments se touchent sans se superposer

pour former un hydrogel cohésif.

Une fois les parametres d’impression des deux encres optimisés, la photoréticulation a
également été optimisée en utilisant un module de photo-irradiation a 520 nm interne a
I'imprimante 3D. L’utilisation de bain d’éosine ou d’éosine directement incluse dans 1’encre a
notamment été comparé. Pour I’encre de collagene et de THA, des cartouches anti-UV ont été
requises afin d’incorporer un agent de photoréticulation, 1’éosine Y, sans l’activer avant

irradiation.
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Afin de générer un sandwich cellularisé par impression 3D, c’est-a-dire des cellules cultivées
entre deux couches collagéne/THA imprimées, un second modéle informatique a été généré. Le
probleme principal de 1'impression des sandwichs en deux temps est que la calibration de
I'imprimante change entre les deux étapes d’impression. C’est pourquoi le modé¢le de la seconde
couche est retranché de 1 mm de chaque c6té du carré. Ainsi, malgré le décalage en x et y di au
changement de calibration, les deux couches se superposeront de maniére effective. Le décalage
en z est compensé par la re-calibration dans le puits en bas a gauche de la plaque prévue a cet
effet. Le modele a été pensé pour que la superposition des deux couches permette de générer un
sandwich comme représenté en Figure 71. Pour cela, le centre de calibration doit étre
préalablement annoté au feutre par un point fin. Finalement, I'impression de la seconde couche
se fait avec les mémes parametres d’'impression que pour la premiere mais avec un décalage en z
de 0,25 mm équivalant a la hauteur de la premiere couche. Le tapis cellulaire est négligeable d’ou

I'intercouche ajusté a la hauteur de la premiere couche.

A

Figure 71 : Modéle généré via Autodesk pour imprimer la 2nde couche (A) vu d'en haut ou (B) vu en

perspective.

V. Imprégnation post-impression 3D des hydrogels de collagene avec du
THA

Une seconde stratégie pour générer des hydrogels collagene/THA a été d’imprimer du
collagéne pur en suivant la méme procédure, suivi d’'une imprégnation du gel de collagéne avec
du THA. Pour cela, I’encre de collagéne a 30 mg.mL"' dans 17mM d’acide acétique a été
imprimée directement dans un bain de PBS 2X et NaOH 10 M dans une plaque de 12 puits. La
gélification et fibrillogénése du collagene ont été conduites pendant 30 minutes puis les hydrogels
de collagéne ont été imprégnés avec un bain composé d’éosine et de THA. Pour cela, 250 pL
d’éosine a 20 mg.mL" ont été dilués dans la solution stock de THA (50mL) dans du DMEM a

3%w/v. Une fois le bain bien mélangé, les hydrogels sont incubés dans le bain dans chaque puits
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de la plaque. Des temps d’imprégnation allant de 30min a 24h ont été testés ainsi que des temps
de photoexposition allant de 5min a 30min. Les conditions optimales de réticulation du THA
sont celles pour lesquelles I’hydrogel a été imprégné pendant 2h et photo-réticulé pendant 15
minutes. Avant d’amorcer la photoréticulation, le surnageant est retiré et les hydrogels sont rincés
3 fois 2 minutes avec de '’eau milliQ afin de retirer le surplus de THA et d’éosine. La
photoréticulation est amorcée avec une lumiere verte a 520nm située a 10 cm de la surface des

gels interne a 'imprimante 3D.

VI. La culture cellulaire

Les hydrogels générés par impression 3D ont été cellularisés avec des fibroblastes dermiques
normaux humains (NHDF). Il s’agit de cellules commerciales provenant de chez PromoCell a
passage 1. Toutes les expérimentations utilisant ces cellules ont été conduits sous un poste de

sécurité microbiologique de classe 2.

1. Décongélation et mise en culture

Avant de débuter la culture, une décongélation rapide des cellules a température ambiante est
effectuée. Un tube de 1mL de cellules décongelées est ajouté dans une boite de culture cellulaire
T75 contenant 10mL de milieu de culture complet (Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium
(DMEM) avec du glucose a 1g/L, des acides aminés, du rouge phénol, supplémenté avec 10% de
sérum bovin foetal (FBS), 100U.mL"' de streptomycine et pénicilline et enfin 100 U.mL’
d’amphotéricine B. Le rouge phénol est un indicateur de pH permettant de suivre la bonne santé
des cellules. A pH physiologique il est rouge et devient jaune lorsque le milieu s’acidifie. Ceci est
souvent synonyme de contamination. S’il devient violet, le pH est basique ce qui indique une
pénurie de CO; dans I'incubateur. Le FBS est un cocktail de facteurs de croissance permettant de
stimuler la prolifération cellulaire. La streptomycine et la pénicilline sont des antibiotiques et
I’amphotéricine B un antifongique permettant de préserver les cellules des champignons et
bactéries potentiels. Une fois dans la flasque, les cellules sont laissées une nuit a incuber a 37°C
en présence de 5% de CO,. L’adhérence cellulaire est vérifiée le jour suivant a 'aide d’un
microscope optique inversé. Les cellules vivantes qui ont adhéré sont fusiformes, forme

caractéristique des fibroblastes (Figure 72).
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Figure 72 : Photo de fibroblastes ayant adhéré 24h aprés mise en culture dans une flasque T75.

Lorsque les cellules sont a confluence, c’est-a-dire qu’elles n’ont plus d’espace pour proliférer,
un passage est nécessaire. Pour cela, celles-ci sont lavées 5 minutes au contact de PBS 1X. Puis le
PBS est retiré et ImL de trypsine a 0,1% est ajouté pour décoller les cellules. La trypsine permet
de cliver les liaisons entre les cellules et leur matrices extracellulaires produites pour adhérer sur
le support plastique de la flasque. Les cellules sont incubées en présence de trypsine pendant 5
minutes. Leur détachement de la boite est vérifié au microscope inversé. Les cellules sont
resuspendues dans 9 mL de milieu de culture pour inactiver la trypsine par dilution puis ajoutés
dans deux flasques T75 a part égale (5 mL dans chaque) contenant 5 mL de milieu de culture. A

chaque fois qu’un passage est fait, le nombre de cellules est doublé.

Le but de la culture cellulaire est de faire proliférer des cellules afin de constituer un stock qui
sera utilisé pour les mettre en contact des biomatériaux collagéne/THA générés par impression
3D.

La cellularisation des matériaux requiert un comptage préalable des cellules afin de contrdler
la concentration utilisée. Pour cela, aprés avoir trypsinisé les cellules, 20 puLL de la suspension
diluée dans du milieu de culture sont injectés dans une cellule de Malassez. Cette cellule permet
de compter les cellules grace au quadrillage qui la compose. Le nombre de cellules par carré est
compté sur 5 carrés différents puis une moyenne est calculée. Connaissant le volume que
représente un carré de la cellule de Malassez, il est possible de remonter a la concentration de la
suspension d’apres le calcul suivant.

YiN. :
__ &1 iVcellules/carré
(1) Ncellules moyenfcarré — 5
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Celluies)

(2) [Ceiluies]( -

_ 5
- Ncellules moyen/carré x 10
Une fois la concentration cellulaire déterminée, une dilution ou une concentration par

centrifugation peut étre faite pour atteindre la concentration désirée.

2. Culture 2D et 3D sur les hydrogels imprimés en 3D
Puisque dans I’AF natif, les cellules sont présentes entre deux lamelles, notre modele repose
sur un dépot de cellules entre les couches d’hydrogel collagéene/ THA imprimés. La cellularisation
se fait donc par dépot au-dessus de chaque couche (Figure 73). Pour cela, plusieurs essais ont été
effectués en termes de concentrations cellulaires et de volumes déposés afin d’optimiser les
conditions de dépét. Des volumes de suspension cellulaires de 200 uL et de 20 uLL et des quantités
finales de cellules déposées de 50.000, 100.000, 500.000 et 1.000.000 ont été utilisées pour les

dépbts cellulaires sur des hydrogels carrés de 1 cm x 1 cm x 330 um (1xLxh).

= 2 5

Impression 3D Dépot des Impression 3D
= \ 1% couche fibroblastes e
| % . 2¢me couche

Figure 73 : Stratégie d'élaboration du modele d'Annulus Fibrosus avec dépot de fibroblastes entre chaque

couche d'hydrogel collagene/THA imprimé, dessiné sur BioRender.

Les hydrogels cellularisés sont ensuite incubés a 37°C avec 5% de CO; pendant 30 minutes
pour absorber le milieu et permettre aux cellules d’adhérer a la surface. Aprés 30 minutes, du
milieu de culture est ajouté délicatement dans les puits de maniere a ce que les cellules soient
recouvertes de milieu. Finalement, le milieu est changé tous les 3 jours. Pour la cellularisation des

hydrogels, des NHDF a passage compris entre 5 et 8 ont été utilisés.

La culture en 3D, qui sera le modele d’ Annulus Fibrosus, est générée couche par couche de
maniere a confiner les fibroblastes comme c’est le cas dans le tissu natif (Figure 73). Pour cela,
apres avoir ensemencé les cellules sur la premiere couche comme vu au-dessus, une deuxiéme
couche de collagéne/THA sera imprimée sur les fibroblastes au contact de la premiére couche
(Figure 73).
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VII. Caractérisations physicochimiques des matériaux

1. Spectroscopie Infrarouge a Transformée de Fourier (FT-IR)

Le spectre de la lumiére est divisé en trois parties : I'infrarouge avec des longueurs d’onde
comprises entre 800 nm et lmm, la lumiere visible entre 400 et 800 nm et I'ultraviolet entre 10 et
400 nm. L’infrarouge ou FTIR une fois le signal transformé, permet de caractériser des liaisons
chimiques et donc les fonctions chimiques composant le produit (Noreen, 2011). Quand un
échantillon est soumis a un rayon IR, il I’absorbe. Dépendant de de la capacité d’absorption de

chaque matériau un signal différent sera mesuré comme le montre la loi de Beer Lambert (1).

(1) Aﬂ = EAbC

Ou A est ’absorbance pour une longueur d’onde 4 spécifique

¢ est le coefficient d’absorption pour une longueur d’onde spécifique (spécifique au

matériau étudié)
b est la longueur du trajet optique de la lumiére
c est la concentration de 1’échantillon

Afin de comparer les mesures, les échantillons doivent donc avoir les méme

concentrations et épaisseurs et étre de mémes natures.

Une fois absorbée le rayon IR provoque la vibration des liaisons de la molécule. Ceci
provoque un changement de moment dipolaire et donc une énergie de liaison spécifique a chaque
fonction a une longueur d’onde spécifique. Le rayonnement est ensuite transmis vers un détecteur
qui le transforme en signal. Ce dernier subit une transformée de Fourier (FT) qui permet

d’obtenir un spectre en transmittance.

En FTIR, deux parametres sont importants : 'intensité des bandes et la fréquence a
laquelle elles sortent. L’intensité donne des informations quantitatives sur le composé alors que
les fréquences de résonnance donnent des informations sur la nature des liaisons chimiques et

donc la structure atomique de I’échantillon.

Les matériaux biologiques sont assez complexes a étudier par FTIR. La complexité de
I’analyse de spectres FTIR réside en la superposition de certaines bandes de vibration. De
maniere générale, des tables existent pour analyser les différentes fonctions chimiques qui
résonnent sur un spectre FTIR selon leur fréquence de vibration. De plus, quelques références
sont établies pour les matériaux dits biologiques. Pour des protéines comme le collagéne, on

s’intéressera plutdt a la zone comprise entre 1480 et 1750 cm’!. Enfin, la zone d’intérét des
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saccharides et polysaccharides se trouve plutot entre 900 et 1200 cm™. Pour que I’analyse soit
moins complexe et surtout plus fiable, il est nécessaire de sonder des échantillons controdles issus

du matériau pur intervenant dans nos mélanges, c’est-a-dire le collageéne et I’acide hyaluronique.

Onde évanescente

Echantillon
Cristal ATR

Faisceau IR g
Detecteur IR

Source IR

Figure 74 : Principe d'une analyse FTIR en mode ATR ; adapté de (Bieberle-Hiitter et al., 2021).

En pratique, il existe plusieurs maniéres de mettre en forme les échantillons pour I’analyse
en FTIR. Généralement, les échantillons doivent étre moulus, compressés ou chauffés.
Cependant le mode ATR pour Réflectance Totale Atténuée permet de simplifier la préparation de
ceux-ci. Les échantillons peuvent étre solide ou liquide et n’ont pas besoin d’étre particulierement
mis en forme comme cela peut-étre le cas avec les pastilles de KBr par exemple. Il n’y a donc pas
de changement de structure de ’échantillon induit. En effet, dans le cadre de protéines comme le
collagéne qui dispose de structures primaires, secondaires et tertiaires assurant 1’assemblage des
triples hélices, une mise en forme lourde pourrait altérer sa structure et donc les vibrations

observables en FTIR.

De plus, 'ATR est également prolifique car il repose sur l'utilisation d’'un diamant
permettant d’atteindre une résolution de spectre supérieure (“Techniques d’échantillonnage par
FTIR,” n.d.). Le diamant est utilisé pour atténuer la réflectance des échantillons sur la zone ou ils
absorbent de I’énergie comme illustré en Figure 74. En effet, la réflectance produit une onde

évanescente qui peut perturber le signal.

Afin d’analyser nos hydrogels composites et contrOles, ceux-ci ont été séchés au
Iyophilisateur pendant une nuit. Une fois secs, ils sont écrasés un a un entre le cristal et la
plateforme supérieure puis le rayonnement IR est émis. L’analyse est effectuée sur 64 scans entre

500 et 4000 cm™!. L’appareil utilisé est un spectrométre FTIR Perkin Elmer Spectrum 65.
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2. Ultrastructure observée par Microscopie Electronique a Balayage
(MEB) et Cryo-MEB

L’ultrastructure des hydrogels a été observée par Microscopie Electronique a Balayage
(MEB) et Microscopie Electronique a Balayage Cryogénique (Cryo-MEB) pour les solutions. En
Figure 75 se trouve le schéma d’un microscope électronique a balayage. Celui-ci est composé
d’'un canon a électrons qui projette un faisceau d’électrons vers ’échantillon & imager dans le
vide. Au laboratoire, le MEB utilisé est équipé d’un filament de tungsténe qui, apres avoir été
chauffé, émet des électrons. Les électrons sont ensuite accélérés grace a un champ électrique puis
condensés en passant par des lentilles électromagnétiques. L'une de ces lentilles, la lentille
objective, focalise le faisceau sur I’échantillon et est a ’origine de la résolution sub-nanométrique
obtenue avec cette technique. Lorsque !’échantillon est irradié d’électrons, les atomes le
composant sont excités. Finalement ils sont capables de retourner a leur état fondamental selon

des voies de relaxation différentes par exemple par émission d’électrons primaires ou secondaires

Electron
source —I' ! I
Anode —-—. i

B Iii !ii )
- 10 ..
_—l

electron detector —\ | | i /

X-ray — )
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= \ f electron detector
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Figure 75 : Schéma explicatif d'un microscope électronique a balayage (‘“‘scanning electron microscope,” n.d.).
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Dans le cadre de nos expériences, ce sont les électrons secondaires qui permettent de

former I'image. Les électrons secondaires sont émis lorsque I’énergie transférée lors du choc
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électron-matiére est supérieur au potentiel d’ionisation de I’atome considéré. Les électrons
collectés sont de basse énergie (autour de 5 eV) et n’excédent pas 10 nm de profondeur. Ceux-ci
apportent des informations sur la topographie de surface de 1’échantillon. Comme les échantillons
biologiques ne sont pas de bons émetteurs d’électrons secondaires et que la conduction ne se fait
pas bien, un dép6t de couches minces d’or a été réalisé par métallisation a la surface des
échantillons. En effet, plus le numéro atomique est grand plus le signal sera bon. Ainsi, les
interactions entre les électrons et I’échantillon sont amplifiées ainsi que le signal tout en

conservant la topographie.

Avant d’étre transformés en signal, les électrons secondaires sont accélérés par un
récepteur Everhart-Thornley. Les électrons secondaires démultipliés peuvent alors étre convertis

en une image de la surface de I’échantillon.

Les hydrogels doivent subir certains traitements afin de les observer de maniere fiable.
Pour cela, ces derniers sont fixés au paraformaldéhyde (PFA) a 4 % pendant 24 h. Une fois fixés,
ceux-ci sont lavés avec un tampon composé de cacodylate de sodium a 0,1 M et de saccharose a
0,6 M (1:1 en vol) trois fois. Des bains d’éthanol de concentration croissante sont ensuite

effectués comme s’en suit :

- Ethanol 30% pendant 20min
- Ethanol 50% pendant 20 min
- Ethanol 70% toute une nuit

- Ethanol 80% pendant 2h

- Ethanol 90% pendant 2h

- Ethanol 100% toute une nuit

A T'issue du dernier bain, les échantillons sont séchés au sécheur supercritique. Lors de ce
séchage, du CO, liquide est introduit a haute pression dans la chambre ou se trouvent les
échantillons. 22 remplissage/vidange en CO; sont faites afin d’éliminer tout I’éthanol présent
dans I’hydrogel. Une fois ces échanges terminés, 1’état supercritique est atteint par 1'utilisation
d’'une pression et d’'une température supérieures a celles critiques pour le CO,. Ainsi, il est
possible de sécher I’hydrogel sans franchir la courbe d’équilibre liquide vapeur c’est-a-dire en

perturbant le moins possible la structure de I’échantillon.

Une fois secs, les hydrogels sont placés sur des plots et sont recouverts d’une couche de 15
nm d’or lors d’une session de métallisation. Les observations sont effectuées avec un microscope

Hitachi S-3400 N avec un voltage de 10 kV.

Dans le cas du Cryo-MEB, qui a été utilisé pour imager les solutions dans I'étude

physicochimique, les échantillons ont été préparés a 'aide du systétme de cryo-préparation
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QUORIUM PP3010T (Laughton, Royaume-Uni). Pour cela, une goutte de solution a été placée
entre deux rivets fixés sur un porte-échantillon. La congélation des échantillons est faite en
plongeant le porte échantillon dans le I’azote refroidit a -206°C sous pression (9x102 mBar). Les
échantillons congelés sont cryo-fracturés dans la chambre de préparation puis sublimés pendant 4
minutes a -100°C. Finalement, un dép6t de couche mince de palladium est effectué pendant 50 s
a 10 pA. L’observation est effectuée sur un microscope Zeiss Gemini SEM 300 (Oberkochen,

Allemagne) a 2 kV avec un diaphragme de 30 pm.

Pour I'étude physicochimique, les photos ont été prises a des grossissements de X20 k pour
visualiser le réseau fibrillaire et X5 k pour avoir une vue d’ensemble de I’échantillon. Pour
I'impression 3D, la topographie de l’entiereté des gels a été reconstituée en balayant tout
I’hydrogel & un grossissement de 40 et le réseau fibrillaire a été observé a X20 k. Finalement, les
hydrogels cellularisés ont été observés a X5 k afin de cibler les cellules, leur morphologie ainsi

que la production de matrice extracellulaire.

3. Evaluation de I'anisotropie du collagene par Microscopie Optique a
Lumiere Polarisée (MOLP)

La microscopie optique a lumiére polarisée (MOLP) permet de mettre en évidence
I’alignement des molécules a travers le phénomene de biréfringence des matériaux. Un matériau
biréfringent a la capacité de propager la lumiére a travers deux indices de réfraction selon deux
directions distinctes de par son anisotropie. On distingue n, I'indice de réfraction ordinaire de n.
I'indice de réfraction extraordinaire selon une forme ellipsoidale Figure 76(A). Lorsque n.>n,, la
biréfringence est positive en raison de la vitesse de propagation de la lumiére supérieure le long de
I’axe extraordinaire. Pour des gels de collagene, ils sont biréfringents lorsque les fibrilles de

collagene sont alignées dans la méme direction.

11 est possible de démontrer qu’un matériau est biréfringent et donc anisotrope en utilisant
une lumiere polarisée par des polariseurs croisés a 90° comme montré en Figure 76(B). Les
polariseurs sont au nombre de deux. Le premier permet de laisser passer la lumiére dans une

direction donnée.

Si I’échantillon est isotrope, le second polariseur, appelé analyseur et orienté a 90° par
rapport au premier, ne laisse pas passer la lumiere se traduisant par une extinction. A contrario,
pour un échantillon anisotrope, selon I’angle d’observation, il y aura extinction de lumiére ou pas
résultant a des images noires puis claires avec une différence d’angles de 45° entre les deux

images.

135| Page



Figure 76 : (A) Schéma de I'ellipsoide comprenant les deux indices de réfraction n. et n, d'un matériau

biréfringent et (B) Schéma du principe des polariseurs croisés a 90° (Gobeaux, n.d.).

Le MOLP a été utilisé comme méthode de contréle de I’optimisation des parameétres
d’impression et de ’alignement du collagene post-impression. L’appareil utilisé est un Nikon
Eclipse E600 POL équipé d’'une caméra Nikon DS-Ril.

Dans un premier temps, les hydrogels ont été observés sans polariseurs afin de mesurer la
taille des filaments extrudés selon les parametres d’impression. A ce stade, les conditions
optimales sont celles pour lesquelles le diameétre des filaments est le plus proche du diamétre
interne de l'aiguille. Par la suite 'observation a été conduite avec des polariseurs croisés afin
d’observer la biréfringence des filaments extrudés. Les conditions pour lesquelles les échantillons

sont les plus biréfringents sont sélectionnées comme étant optimales.

Le microscope optique a lumiére polarisée a également été utilisé sans polariseurs croisés
afin de mesurer la taille des filaments imprimés grace au logiciel FIJI. La quantification de la
taille des filaments extrudés est un parametre essentiel lors de 1’optimisation des paramétres
d’impression d’une bioencre. Plus celle-ci est proche du diameétre interne de la buse d’extrusion,

plus le parametre est optimisé.

4. Détection de la présence d’acide hyaluronique par coloration
histologique
Afin d’évaluer 'efficacité de I'imprégnation du THA dans les hydrogels de collagéne, des

coupes histologiques ont été faites.
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Pour cela, apres fixation au PFA a 4% pendant 1 nuit, les échantillons sont déshydratés

dans des bains d’éthanols comme s’en suit :

- I nuita 70%
- 2ha80%

- 2ha90%

- 2ha100%

La déshydratation est poursuivie sur 3 jours d’incubation avec du butanol-1 & raison d'un
changement par jour. Le butanol est un bon candidat de par sa miscibilité avec la paraffine qui est
le matériau d’inclusion des hydrogels. Aprées 3 jours, les échantillons sont incubés 4h & 60°C dans
la paraffine liquide pour les imprégner et éviter les bulles d’air dans les coupes. L’inclusion est
ensuite effectuée en formant des blocs de paraffine laissés a solidifier pendant 1 nuit a
température ambiante. Un microtome manuel est utilisé pour réaliser des coupes d’une épaisseur
de 7 um qui sont déposées sur lames de microscope en verre. Les coupes sont laissées une nuit
dans une étuve a 60°C puis directement déparaffinées avec deux bains de toluéne de 15 minutes.
Elles sont ensuite réhydratées par une série de bain d’éthanol a concentration décroissante (100%,

95% et 70%) pour finir avec un bain d’eau milliQ. Chaque bain dure 5 minutes.

Les coupes sont colorées soit avec du Picrosirius Red soit avec du Bleu Alcian. Le
Picrosirius Red (PR) permet de colorer le collagéne. Pour cela, un bain de 45 minutes avec une
solution commerciale préte a I’emploi de PR (Solution de 500mL de chez Abcam a pH 1 et 1,2 %
d’acide picrique) est effectuée. Apres 45 minutes, les coupes sont rincées a ’eau du robinet en
continu pendant 5 minutes. Le Bleu Alcian (BA) permet de colorer 1’acide hyaluronique. Pour
cela, un bain de 30 minutes avec une solution de Bleu Alcian (Solution de 500 mL de chez Sigma
Aldrich a pH 2,5) est effectué. A l'issue de ces 30 minutes, les lames sont lavées a 1’eau du robinet
en continu pendant 10 minutes. Une fois colorées, les coupes sont déshydratées par bain
d’éthanol de concentration croissante en terminant par deux bains de toluéne. Les coupes sont
alors montées entre lame et lamelle avec une résine adaptée a 1’observation microscopique :

I’Eukitt. Les échantillons sont observés au microscope optique (Nikon)

5. Caractérisation de la stabilité thermique du collagéne par Calorimétrie
Différentielle a Balayage (DSC)

L’impact de la présence d’acide hyaluronique sur la stabilité thermique du collagéne a été

évalué par DSC. Selon I'arrangement spatial du collagéne deux signatures thermiques peuvent

étre détectées : celle de la dénaturation de la triple hélice de collageéne en solution a 37°C et celle

du collagéne sous forme de fibrilles a 53°C. Dans le cas ou de nouvelles interactions stabilisantes
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ou déstabilisantes auraient lieu, la température de dénaturation du collagene serait modifiée.
Deux facteurs ont été évalués par DSC : I'impact de 'ajout de de THA et l'efficacité de la
réticulation par voie enzymatique ou par photoréticulation qui pourrait modifier la stabilité

thermique du collagene.

Afin de mesurer cette température de dénaturation, I’échantillon doit étre introduit dans
une capsule d’aluminium puis pesé précisément. Cette capsule est ensuite scellée grace a une
presse manuelle puis introduite dans la DSC une fois la température d’attente fixée a 20°C. Un
schéma d’un four de DSC est joint en Figure 77. Une seconde capsule vide est placée dans le four

comme référence.

Figure 77 : Schéma organisationnel d'un four de DSC (Frayssinet, 2020).

Une rampe thermique a une vitesse spécifique est appliquée aux deux capsules en
simultanée une fois le four fermé pour que le flux thermique traversant les deux capsules soit

comparé. Le flux thermique est calculé grace a la formule ci-dessous.

Avec Q le flux thermique pour lequel on calcule distinctement le flux thermique pour

I’échantillon Qechantion €t pour la référence Qieference
T la température exacte de I’échantillon ou de la référence

T la température des plaques chauffantes de I’échantillon ou de la référence qui sont

identiques

Et R la résistance thermique qui est la méme pour I’échantillon et la référence
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Suite a ce calcul, un flux thermique différentiel appelé AQ peut étre calculé comme s’en suit.

Téchantillon - T?‘é férence

AQ = Qschantition — Q?‘éfér‘ence = R

Le flux thermique différentiel permet de détecter les transitions exothermiques et/ou
endothermiques spécifiques a I’échantillon analysé. Alors qu'une température de fusion constitue
un phénomeéne endothermique, la température de cristallisation est exothermique par exemple. A
I'issue d'une mesure de DSC, un thermogramme est obtenu présentant les transitions observées
au sein de 1’échantillon. Dans le cadre du collagene, la dénaturation étant un éveénement
endothermique lié a la rupture des liaisons hydrogéne entre les triples hélices, un pic négatif

apparaitra lorsque le thermogramme est représenté selon une convention “Exo up”.

En pratique, les hydrogels sont séchés dans des Eppendorf troués sur le bouchon avec un
lyophilisateur Labconco FreeZone Triad. Les hydrogels sont réhydratés avec 10uLL d’eau puis 5 a
20 mg d’échantillon sont pesés et placés dans une capsule. Chaque condition est caractérisée en
triplicat. La capsule est ensuite scellée grace a une presse manuelle puis placée dans le four a une
température d’attente fixée a 20°C. Une rampe de température allant de 10 a 90 °C a raison de
10°C/min est appliquée comprenant un cycle de chauffe puis un cycle de refroidissement. La
dénaturation du collagéne en gélatine étant un phénomeéne irréversible, il est normal de
n’observer aucun phénomeéne sur le cycle de refroidissement. Les thermogrammes obtenus sont
analyses avec le logiciel “TA Universal Analysis” pour remonter aux températures de

dénaturation de maniére précise.

6. Mesures rhéologiques
Les matériaux générés lors de 1’étude physicochimique et de I'impression 3D du modéle
d’Annulus Fibrosus ont été caractérisé par rhéologie selon deux modes. Les propriétés
meécaniques des hydrogels ont été quantifiées a travers des tests de viscoélasticité en cisaillement.
Le comportement rhéofluidifiant de I’encre formulée pour 'impression 3D a été évalué par une

mesure de la viscosité en cisaillement.

6.1. Mesures de viscoélasticité des hydrogels par rhéométrie en cisaillement
L’Annulus Fibrosus est un tissu viscoélastique, c’est-a-dire qu’il se comporte a la fois
comme un solide élastique et un liquide visqueux. Le comportement mécanique d’un matériau
viscoélastique est caractérisé par la combinaison de deux composantes : la composante élastique

et la composante visqueuse. La composante élastique décrit la capacité d’'un matériau a se
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comporter comme uns solide élastique et est lié a la mesure du module de stockage G’. La
composante visqueuse décrit la capacité du matériau a se comporter comme un liquide visqueux
et est définie par la mesure du module de perte G”’. En théorie, la loi de Hooke (1) et la loi de
Newton (2) permettent de remonter a ces deux composantes en liant la contrainte de cisaillement

appliquée au matériau et la déformation induite. Les relations le permettant sont présentées ci-

dessous.
(1) o=aGy
(2) o=ny

Avec ¢ la contrainte de cisaillement
G le module en Pa
v le gradient de cisaillement mesurée
n la viscosité en Pa.s

Cependant, ces deux lois ne sont valables que dans un régime de tres faible déformation
appelée régime viscoélastique linéaire (LVE). Pour quantifier la partie visqueuse et la partie
élastique d’'un matériau, une contrainte ou une déformation sinusoidale est appliqué en fréquence
au matériau dans le régime linéaire. La contrainte de cisaillement appliquée (3) et la déformation

de cisaillement mesurée (4) sont alors définies comme s’en suit.

(3) a(t) = gpsin (wt)

(4) y(t) = yosin (wt + §)

Avec oo 'amplitude de la contrainte de cisaillement
vo ’amplitude de la déformation de cisaillement
o la fréquence sinusoidale
¢ le déphasage
Une réponse mécanique sinusoidale est mesurée avec un déphasage entre le
comportement élastique pur et le comportement visqueux pur Figure 78. Ce déphasage s’explique
par le fait que contrairement a la déformation d’'un solide élastique pure, la déformation

visqueuse suit toujours la contrainte appliquée avec un retard. Un déphasage de 0° est attribué a

la réponse élastique pure alors qu'un déphasage de 90° est attribué a un comportement visqueux.
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L’assemblage de ces deux réponses forment un module de cisaillement complexe appelé G* et

défini selon la loi de Hooke (5) comme s’en suit.

a
(5) 6" (w) =—==6"(w) +i6G"(w)
V"
Avec G’ le module de stockage associé a la composante élastique et proportionnel a

I’énergie stockée dans le matériau. Il s’agit du module caractérisant le comportement de solide

élastique du matériau.

Et G” le module de perte associé a la composante visqueuse et proportionnel a I'énergie
dissipée dans le matériau. Il s’agit du module caractérisant le comportement de liquide visqueux

du matériau.

. Contrainte oscillatoire
A G* module complexe

G’ module de stockage
G” module de perte

— Déformation purement élastique
—— Déformation purement visqueuse
—— Contrainte du matériau réelle

0°<8<90°%—=
5=90°4

Figure 78 : Profil de la réponse mécanique sinusoidale de matériaux purement élastique et purement visqueux
(Frayssinet, 2020).

Les modules de stockage et de perte sont directement mesurés par le rhéometre selon la
fréquence de cisaillement. De plus, afin de remonter au module d’Young (E) du matériau, la
mesure de G’ est primordiale. En effet, G’ et E sont liés par la formule de Poisson comme s’en
suit (6).

(6) E=2(1+v)G

Avec v le coefficient de Poisson compris entre 0,6 et 1,8 pour I’AF d{ a son anisotropie.

Le coefficient de Poisson des hydrogels de collageéne est en moyenne de 0,47 et celui des
hydrogels de HA de 0,53. Par conséquent en prenant en compte leur quantité dans les hydrogels
composites, le coefficient de Poisson de ces derniers est en moyenne de 0,5. Ainsi, le module

d’Young peut étre déterminé plus simplement comme s’en suit (7).

(7) E =3¢
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En pratique, les tests rhéologiques ont été réalisés en oscillation sur un rhéométre Anton
Paar MCR 302 (Figure 79(A)) avec une géométrie plan-plan PP08/S de 8 mm de diameétre
rugueuse afin que les hydrogels ne glissent pas pendant la mesure. En effet, les hydrogels étant
des matériaux hautement hydratés, ils ont tendance a glisser voire a former des couches d’eau
lubrifiantes a I'origine d’une mesure faussée. Les modules mesurés sont alors ceux du film d’eau

et non plus du matériau.

Afin de faire la méme taille que la géométrie, les hydrogels ont été gélifiés dans des
moules imprimés au préalable aux dimensions de la géométrie. En effet, afin d’avoir une mesure
fiable et reproductible, la surface de la géométrie doit étre entierement en contact avec la surface

du matériau a sonder (Figure 79(B)).

Géométrie plane

rugueuse

Hydrogel

Plateau support
rugueux

Figure 79 : (A) Photo du rhéométre Anton Paar MCR302 utilisé au laboratoire (“Rheometry | Rheology,”
n.d.) et (B) Schéma de 1'agencement de la mesure viscoélastique d'un hydrogel lors d'une conformation plan-plan

dessiné a 1'aide de BioRender.

Apres avoir calibré le rhéometre selon son moteur, la géométrie utilisée et I'inertie du
tout, un entrefer zéro correspondant au moment ou la géométrie touche la plaque support est fait.
G’ et G” sont mesurés a un taux de déformation y=1% pour étre dans le régime linéaire et dans
une gamme de fréquence allant de 0,1 a 10 Hz. Une force normale Fy est fixée a 0,1 N pour
chaque mesure afin que la méme force soit appliquée sur tous les gels. Les mesures ont été
conduites a température ambiante En plus de se situer dans le régime linéaire, la gamme de
fréquence sélectionnée assure des conditions de mesure non destructive et des mesures fiables
permettant de réutiliser les échantillons pour d’autres caractérisations. Les modules de stockage,
de perte et d’Young sont déterminés a 1 Hz pour chaque échantillon et sont exprimés comme la

moyenne sur triplicats.
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6.2. Comportement rhéofluidifiant des encres formulées pour I'impression 3D
L’un des facteurs intervenant dans la notion d’imprimabilité d’une encre est sa capacité a
s’écouler pendant ’extrusion puis a retenir sa forme post-extrusion. C’est ce qu’on appelle le
comportement rhéofluidifiant d’une encre. Ainsi, si un fluide newtonien est rhéofluidifiant, il est
capable de s’écouler sous I’action d’un gradient de cisaillement et dés lors que ce gradient cesse, il

ne s’écoule plus permettant de maintenir sa forme.

Dans le cadre de notre projet, I'imprimabilité des encres formulées a été validée par
rhéologie en mesurant la viscosité de celles-ci en fonction du gradient de cisaillement. Lorsqu’un
fluide est rhéofluidifiant, sa viscosité chute avec le gradient de cisaillement. Pour mesurer la
viscosité des encres, un rhéometre Anton Paar MCR302 a été utilisé selon les mémes modalités
que précédemment mais avec une géométrie cone/plan CP25-1 avec un angle de 1° (Figure 80).
La présence de l’angle permet d’obtenir un taux de cisaillement constant essentiel a la
quantification de la viscosité. La viscosité a été mesurée dans une gamme de gradient de

cisaillement comprise entre 0,1 et 1000 s

Figure 80 : Mesure de la viscosité via rhéométrie cone-plan (Chuta Caceres, 2018).

7. Analyses statistiques
Toutes les expériences ont été conduits au moins deux fois et les résultats ont été
exprimés sous forme de valeurs moyennes accompagnées de leurs écart-types. Les
différences entre les différentes formulations ont été analysées pour chaque point en
utilisant le test de Kruskal-Wallis. Puis un test Dunn a été utilisé pour déterminer les

différences entre les groupes. Une différence “p” inférieure a 0,05 est considérée

significative.
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VIII. Evaluation de la bioactivité du modele d’ Annulus Fibrosus imprimé

1. Mesure de I'activité métabolique par le test Alamar Blue
Ce test permet de mesurer indirectement la viabilité et la prolifération des cellules. Pour
cela, une sonde fluorescente bleue appelée résazurine est utilisée. La résazurine est un accepteur
d’électrons, c’est-a-dire qu’elle peut étre réduite en résorufine qui est fluorescente et colorée en
rose sous sa forme réduite. La présence de 1'une ou I'autre des formes peut étre suivie soit par
absorbance soit par fluorescence. Dans ce projet, les résultats seront analysés en absorbance. Par
absorbance il suffit de mesurer I’absorbance a une longueur d’onde de 600nm pour détecter la

résazurine et 570nm pour la résorufine comme présenté sur le spectre d’absorbance en Figure 81.

06 =

05+ J \

04 4 J Oxydé (600nm)

0.3 4 wee = Réduit (570nm)

0.2 4

Absorbance

0.1 4

Longueur d’onde (nm)

Figure 81 : Spectre d'absorbance de la résazurine et de la résorufine pour 1'analyse du Test d'Alamar Blue

(Frayssinet et al., 2020).

Lorsqu’elles respirent, les cellules réalisent une cascade de réactions d’oxydo-réductions
sur la chaine respiratoire des mitochondries. Initialement, le pyruvate est oxydé générant deux
transporteurs d’électrons : le nicotinamide adénine dinucléotide (NADH) et la flavine adénine
dinucléotide (FADH). Lorsqu’ils sont dans les mitochondries, ces transporteurs sont réoxydés
afin de produire des molécules d’adénosine triphosphate (ATP) : principale source d’énergie

cellulaire.

Lors du test d’ Alamar Blue, la résazurine est capable de capter les électrons produits tout
au long de la chaine respiratoire et du cycle de Krebs. 11 s’agit d’un test cinétique puisqu’il dépend
directement du temps d’incubation effectué. C’est pourquoi, par soucis de comparaison, le temps

d’incubation a été fixé a 3h30 qui est le temps pour lequel le contrble cellulaire avec 100.000
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cellules par puits devient rose sans aboutir a 100% de forme réduite, c’est-a-dire 100% de

résofurine.

Ce test peut étre représentatif du nombre de cellules dans un échantillon puisque la
résazurine est d’’autant plus réduite qu’il y a de cellules. Par contre, on considére que toutes les
cellules sont dans le méme état métabolique. En effet, une haute activité métabolique peut étre a
I’origine soit d’un grand nombre de cellules en trés bonne santé soit d’un petit nombre de cellules
stressées. Cela équivaut a dire que toute source de stress cellulaire peut avoir un impact sur les
résultats d’Alamar Blue. Ainsi ce test comporte un certain nombre de biais mais peut étre utilisé
comme premiere approche pour la détermination du nombre de cellules dans 1’échantillon au

cours du temps de culture.

En pratique, une solution stock de résazurine est préparée a 0,1 mg.mL"' dans du PBS 1X.
Une dilution par 10 est faite dans du DMEM transparent puis 300 pL de cette solution sont mis
en contact avec les cellules préalablement préparées dans une plaque de puits. La plaque est
laissée a incuber 3h30 a 37°C avec 5% de CO,. Aprés 3h30 d’incubation, les surnageants sont
dilués dans 700 uL de DMEM transparent et ’absorbance est mesurée a 570 et 600 nm a I’aide
d’un lecteur multiplaque Varioskan LUX (Thermofisher). Un controle négatif sans cellules est

nécessaire. L’activité métabolique est calculée comme s’en suit.

, ] Eox— 600 X As70 — Eox—570 X Aso0
%réduction = = ox % 100

Ered—570 X Aney—soo — Ered— 600 X Aney— 570

Avec goxs00 = 117,216 - le coefficient d’extinction 1ié a I’oxydation a 600 nm
€ox-570 = 80,586 - le coefficient d’extinction lié a I’oxydation a 570 nm
Sred600 = 14,652 - le coefficient d’extinction lié a la réduction a 600 nm

€rdas70 = 155,677 - le coefficient d’extinction 1ié a la réduction a 570 nm

Pour chaque échantillon un pourcentage de réduction de la rézazurine est donc calculé.
Ce résultat est comparé au contrble qui est le pourcentage de réduction de rézazurine pour
100.000 cellules cultivées sur une couche de collagéne pure. Afin d’évaluer la prolifération
cellulaire, des tests d’Alamar Blue ont également été effectués sur les hydrogels cellularisés
pendant 21 jours. L’activité métabolique a été mesurée aux jours 1, 3, 7, 14 et 21 et comparée a

des hydrogels de collagene pur cellularisés au temps de culture de 1 jour.

145 | Page



2. Mesure de la a viabilité cellulaire via le test Live/Dead
Le Live/Dead permet d’évaluer la viabilité cellulaire sur les hydrogels grace a un

marquage différencié des cellules mortes et vivantes.

Les cellules vivantes sont marquées avec de la calcéine acétoxyméthyle (calcéine-AM) en
vert. La calcéine est une molécule fluorescente qui possede une longueur d’onde d’excitation a

494 nm et d’émission a 517 nm.

Lorsque les cellules sont vivantes, leur membrane est intacte et ne laisse passer que des
molécules spécifiques a travers celle-ci. La calcéine étant chargée négativement, elle ne peut
passer la membrane qu’apres neutralisation par greffage de I'acétoxyméthyle (calceine-AM). Ce
greffage désactive par la méme occasion la fluorescence de la calcéine. Une fois internalisée, la
calcéine-AM est hydrolysée par des enzymes intracellulaires en calcéine. Celle-ci reste alors

piégée dans la cellule et retrouve sa fluorescence verte.

Les cellules mortes sont marquées par un homodimére d’éthidium en rouge. Il s’agit d’un

fluorophore qui posseéde une longueur d’onde d’excitation a 493 nm et d’émission a 636 nm.

Lorsqu’elles sont mortes, les cellules ont une membrane plasmique endommagée qui peut
laisser passer des molécules non spécifiques. Une fois ’homodimere d’éthidium internalisé, il
s’intercale dans ’ADN augmentant ainsi sa fluorescence dans le rouge. Les longueurs d’onde
caractéristiques sont ainsi décalées. La longueur d’onde d’excitation est a 535 nm et celle

d’émission a 617 nm. L’ ADN se situant dans le noyau, ces derniers se colorent alors en rouge.

Les cellules vivantes apparaissent comme des cellules de morphologie normale vertes et

les cellules mortes comme des cellules rondes (noyau marqué) rouges.

Les essais de Live/Dead ont été faits sur les hydrogels cellularisés collagéne/THA en
sandwich sur 14 jours avec des contrOles de collagéne pur a J1, J7 et J14. Pour cela, 1 uL de
calcéine-AM et 4 pL. d’homodimeére d’éthidium ont été dilués dans 2 mL de PBS 1X (kit
Live/Dead Invitrogen pour cellules de mammiferes de chez Thermo Fisher Scientific). 200 uL de
cette solution sont mis au contact des cellules pendant 30 minutes. Aprés 30 minutes, les

échantillons sont rincés avec du PBS 1X pour retirer ’excés de fluorophores.

L’observation des hydrogels se fait sur un microscope confocal Leica DMI6000 TCS SP5
droit équipé d’un laser infrarouge pulsé Mai Tai a la plateforme Orion du laboratoire CIRB au

College de France.

Deux lasers ont été utilisés afin de sonder les fluorescences vertes et rouges. Le laser argon
permet de sonder la calcéine dans le vert avec une longueur d’onde de 488 nm. Le laser DPSS-

561 permet de sonder 'homodimere d’éthidium avec une longueur d’onde de 561 nm. Une
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lumiére est émise a la longueur d’onde d’émission spécifique a chaque fluorophore permettant de
les exciter sur chaque plan focal sondé. L’objectif récupére la lumiére émise par les fluorophores
pour la transmettre au détecteur a travers des diaphragmes. Le signal détecté permet de construire
une image pour chaque plan focal sondé. Les images obtenues sont des Z-stacks ou ’on sonde

différents niveaux de I’échantillon afin d’avoir un aper¢u en 3D.

La reconstruction 3D et I’analyse des images est faites sur FIJI avec différents plugins.
Une visualisation en 3D peut étre faite en utilisant le plugin 3D viewer. Une projection en Z peut
également étre faite afin de visualiser le tapis cellulaire en créant une projection en Z. Finalement,

des coupes de I’échantillons peuvent également étre effectuées avec le plugin « Reslice ».

3. Morphologie et migration cellulaire ciblées par marquage a la
phalloidine Alexa 488 et au DAPI

Ce marquage a été utilisé pour observer la morphologie des cellules dans diverses
conditions (au-dessus de la premiére couche ou en sandwich). Nous nous sommes intéressés au
marquage des filaments d’actines montrant le cytosquelette de la cellule et au marquage du
noyau. Les filaments d’actine ont été marqués a la phalloidine couplée a I’Alexa Fluor 488 alors

que les noyaux ont été marqués au DAPI.

Le DAPI et la phalloidine étant des fluorophores, les marquages ont été conduits a 1’abri
de la lumiéere. Le DAPI (Invitrogen) est un intercalant de I’ADN dont les longueurs d’excitation
et d’émission sont respectivement de 358 et 461 nm. Une fois intercalé dans ’ADN, le DAPI
fluoresce en bleu.

La phalloidine (phalloidine-Alexa Fluor488 de Invitrogen) est un fluorophore peptidique
bicyclique se fixant sélectivement aux filaments d’actine (“Alexa Fluor™ 488 Phalloidin,” n.d.).
Ses longueurs d’onde d’excitation et d’émission sont respectivement de 495 et de 518 nm. Une
fois marqués par la phalloidine, les filaments d’actine fluorescent en vert de par la présence
d’Alexa Fluor 488.

Avant tout, les hydrogels cellularisés sont préalablement fixés au PFA 4% pendant 24 h.
Ensuite les cellules ont été perméabilisées avec du PBS- Triton 0,2 % pendant 20 min. Les cellules
ont été incubées avec une solution de Phalloidine diluée au 1/200 dans du PBS pendant 45 min.
Apreés trois ringages en PBS, les échantillons ont été marqués au DAPI (1/50000) pendant 10 min
et rincés 3 fois en PBS. La morphologie des cellules présentes au-dessus de la premiére couche a
été observée sur un microscope a épifluorescence sur 21 jours de culture (Zeiss AX10).

Pour la cellularisation des sandwichs, I'imagerie est conduite au College de France sur le

microscope confocal utilisé précédemment en Live/Dead. Afin de visualiser ’alignement des
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fibroblastes sur les filaments de collagéne, seuls les filaments d’actine sont marqués a la
phalloidine et le signal est couplé a une analyse de génération de seconde harmonique (SHG). En
effet, le collagene possede un signal en SHG qui permet de pouvoir visualiser son alignement. En
superposant le signal SHG au signal fluorescent des cellules, il est possible de quantifier le degré
d’orientation des cellules le long des filaments de collagene. Les images sont finalement
retravaillées sur F1JI par superposition des deux canaux pour avoir une seule image contenant les
deux signaux superposés. L’alignement des cellules le long des filaments imprimés a été
déterminé par l'utilisation du plugin Orientation J.

Au terme de ces 21 jours, la migration cellulaire dans les couches a été évaluée en
procédant a une coupe histologique (comme vu précédemment) complétée par le marquage des
noyaux au DAPI. Celle-ci a également été évaluée au microscope a épifluorescence. Les images

ont ensuite été retravaillées grace au logiciel FIJI en superposant les deux canaux fluorescents.

4. Analyses statistiques
Toutes les expériences ont été conduits au moins deux fois et les résultats ont été exprimés
sous forme de valeurs moyennes accompagnées de leurs écart-types. Les différences entre les
différentes formulations ont été analysées pour chaque point en utilisant le test de Kruskal-Wallis.
Puis un test Dunn a été utilisé pour déterminer les différences entre les groupes. Une différence

“p” inférieure a 0,05 est considérée significative.
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Etude physicochimique de compatibilité entre

collagene et acide hyaluronique (THA)

Résume

Pour développer un modele d’Annulus Fibrosus par impression 3D, il faut tout
d’abord formuler une encre homogeéne et imprimable. Notre choix s’est porté sur le
collagene et ’acide hyaluronique pour réaliser cette encre. Néanmoins, le collagene étant
chargé positivement et 1’acide hyaluronique négativement, ils forment instantanément
des complexes polyioniques (CPI) lorsqu’ils sont mélangés. Ceci pose probleme puisque
des mélanges hétérogenes et trés visqueux sont alors générés, incompatibles avec

I'impression 3D.

Nous avons conduit une étude physicochimique afin de trouver les conditions
optimales pour la formulation de l’encre. Pour cela, une étude approfondie des
conditions de formation des CPI a été conduite en modulant le pH et la force ionique en
utilisant des solutions diluées (4mg.mL"') de collagéne et d’acide hyaluronique en
conditions dilués au ratio 1:1. En effet, ces conditions permettent de favoriser les
interactions entre les deux biopolymeéres. En se plagant dans les conditions les plus
défavorables, on pourrait imaginer inhiber les CPI dans des conditions avec des ratios

différents.

Dans un premier temps, nous avons effectué des mélanges collagene/acide
hyaluronique a différents pH en présence ou non de NaCl a 400 mM pour analyser les
conditions qui permettent I'inhibition de la formation des CPI. Une fois les conditions
adéquates identifiées, la fibrillogénése et la gélification du collagene ont été déclenchées
par remontée de pH pour former un gel de collagene. L’impact des différentes conditions

physicochimiques sur la formation du réseau fibrillaire de collagene a été analysé.
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Dans un deuxieme temps, la gélification de ’acide hyaluronique a été réalisée par
voie enzymatique ou par photo réticulation. La procédure permettant de générer des
hydrogels homogenes avec les meilleures propriétés mécaniques, structurales et

thermiques a été sélectionnée.
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Chapitre 1 : Les interactions entre collagene et THA en solution

Le collagéne étant chargé positivement et I’acide hyaluronique négativement, ils forment
instantanément des complexes polyioniques (CPI) lorsqu’ils sont mélangés (Taguchi et al., 2002).
Pour qu’une encre soit imprimable, elle doit étre homogene, c’est pourquoi il est nécessaire
d’inhiber la complexation entre collagene et THA. Pour cela, deux facteurs ont été¢ modulés : le

pH et la force ionique.

I. Effet du pH sur les interactions entre collagéne et THA en solution

Le pH est le premier facteur ayant été modulé pour étudier la formation des CPI en
solution. Le pKa des acides carboxyliques présents sur le THA étant autour de 2,5-3 (Brown and
Jones, 2005) et le point isoélectrique du collagéne autour de 6 (Cassel and Kanagy, 1949; Park et
al., 2012), la gamme de pH a été fixée entre 1 et 5,5. Ainsi, les mélanges ont été formulés avec des
biopolymeres solubilisés dans de 1’acide chlorhydrique & des concentrations comprises entre 10!

et 10° M correspondant a des pH compris entre 1 et 5,5.

Les solutions ont été mélangées avec un ratio 1:1 de collagéne et de THA afin de
maximiser les interactions entre les deux biopolyméres. Ceci est également assuré par le fait que
les deux biopolymeres ont a peu pres le méme poids moléculaire : 280 kDa pour le THA et 300
kDa pour le collagéne. Si nous parvenons a inhiber les CPI lorsque les interactions sont
maximales, il sera possible de le translater a d’autres ratio ou les interactions sont moins

nombreuses.

Des complexes polyioniques collagéne/THA ont été formés entre les pH 2,5 et 5,5
comme visualisé sur les images macroscopiques de la Figure 82(A). La formation des complexes
a été également détectée par mesure de la turbidité des solutions (Figure 82(C)). A pH 1, une
solution transparente est obtenue attestant de I'inhibition des complexes et s'accompagnant d'une
turbidité nulle. Ainsi, 'utilisation d’une solution a pH tres acide (pH 1) permet d’inhiber les
interactions entre le THA et le collagéne en raison du pKa des acides carboxyliques du THA
(Brown and Jones, 2005). En effet, a pH 1, les acides carboxyliques du THA sont sous leur forme
protonée rendant neutre le biopolymere. En le neutralisant, les interactions électrostatiques
n’existent plus. Par conséquent, la solution est transparente et homogene. L’ultrastructure des

solutions de collagene/THA a également été étudiée par Cryo-MEB (Figure 82(A)). A partir d'un
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pH 4,5, des autoassemblages locaux sont présents comme observé. A pH 5,5, la formation de

fibrilles est clairement observée.
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Figure 82 : Observations macroscopiques et par Cryo-MEB (A) des solutions de collagéne/THA et (B) des

solutions de collagene en fonction du pH et (C) leur turbidité et (D) leurs températures de dénaturation associées.

Afin de mieux comprendre I'apparition de ce réseau fibrillaire, la méme étude a été
conduite pour les solutions de collagéne préparées au méme pH. Il a été observé que les solutions
de collagéne devenaient tres légerement troubles a partir du pH 4,5. L’étude de leur ultrastructure
a démontré que lorsque le pH des solutions de collagéne pure augmentait, des fibrilles se
formaient en solution a partir du pH 4,5. Ces fibrilles deviennent plus nombreuses et épaisses

lorsque 'on se rapproche du point isoélectrique du collagene (pH 6) c’est-a-dire a un pH 5,5
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(Figure 82(B)). La turbidité des solutions de collagéne augmente légeérement a partir du pH 4,5,
phénomeéne plus marqué a pH 5,5 (Figure 82(C)). Par conséquent, ces fibrilles de collagéne se

forment avant le mélange avec le THA.

La présence de fibrilles en solution influence la stabilité thermique du collagéne mesurée
par DSC (Figure 82(D)). En effet, la température de dénaturation du collagéne augmente
progressivement a partir du pH 4 pour atteindre 45 °C a pH 5,5, soit une augmentation de 10°C
par rapport aux solutions a pH 1. La température reste similaire qu’il s’agisse des mélanges ou
des controéles de collagene. Il est a noter que la formation des complexes polyioniques ne modifie
pas la température de dénaturation du collagéne. Néanmoins, la présence de fibrilles de collagéne

en solution pourrait influencer la complexation entre le collagene et le THA.

I1. Effet de la force ionique sur la formation des complexes polyioniques

L’impact de la force ionique sur la formation des CPI a également été étudié. L’ajout de
sels est couramment utilisé en formulation pour écranter les charges d’'une molécule et de ce fait
inhiber les interactions. Ceci a pour but d’obtenir un mélange homogéne. Chen et gl., dans leurs
travaux, ont étudié I'impact des sels monovalents ou divalents sur les interactions entre collagéne
et acide hyaluronique (Chen et al., 2014). La nature des ions utilisés n’influe pas la performance
d’écrantage. C’est pourquoi nous avons utilisé un sel monovalent de type NaCl. Ce sel a été
ajouté a 400 mM aux solutions stocks de collagéne ou de THA dans la gamme de pH considérée
(1 a 5,5) avant toute étape de mélange. Une fois les mélanges effectués, la complexation a été
évaluée par des observations macroscopiques, la mesure de la turbidité et la stabilité¢ thermique.

Une analyse de 1'ultrastructure des solutions a également été effectuée par Cryo-MEB.

Les observations macroscopiques des solutions de collagéne/THA en présence de sel ont
démontré qu’a pH 1, aucun CPI n’était formé résultant en la formation de solutions homogenes
et transparentes (Figure 83(A)). Les observations en Cryo-MEB confirme cela puisqu’aucune
trace d’auto-assemblage n’est présente. Ces résultats étaient attendus car aucun CPI ne sont
formés déja sans ajout de sel du fait de la forme neutre du THA a ce pH. A pH 2,5, les complexes
semblent plus dispersés en solution et moins nombreux que dans les solutions sans sel. Ceci se
confirme avec la mesure de turbidité (Figure 83(C)) puisque cette mesure est divisée par deux

lorsque 'on ajoute du NaCl. Cette condition parait donc étre un état transitoire pour lequel les
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complexes commencent a se former. Par conséquent, I’ajout de sel permet d’augmenter le pH

auquel la complexation débute.
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Figure 83 : Observations macroscopique et par Cryo-MEB (A) des solutions de collagéne/THA et (B) des
controdles de collagéne selon le pH en présence de NaCl a 400 mM et (C) leur turbidité et (D) leurs températures de

dénaturation associées.

Au-dela du pH 2,5 les complexes sont formés se traduisant par un plateau sur la mesure
de turbidité et I’observation macroscopique de CPI (Figure 83(A) et (C)). Néanmoins, a pH 5,5, il
semble que les complexes soient plus petits et dispersés dans une solution blanche laiteuse ne

ressemblant pas aux autres conditions ou les CPI précipitent en formant de gros blocs. Cette
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inhibition de CPI a pH 5,5 est confirmée par une mesure de turbidité inférieure a celle mesuré a
pH 4.5.

En comparant ces résultats a ceux obtenus avec les solutions de collagéne pur, nous nous
sommes apergus qu’a pH 5,5, la solution stock de collagéne comprenant du NaCl a 400 mM était
trouble (Figure 83(B)). Cette observation a également été confirmée apres mesure de la turbidité
de ces solutions de collagéne pure ou la turbidité du collagene a pH 5,5 a été multipliée par 3 en
ajoutant des sels (Figure 83(C)). La solution de collagéne a pH 5,5 était la seule pour laquelle la
turbidité augmente. Lorsqu’une solution de collagéne blanchit, ceci peut étre attribué a la
fibrillogénése. En effet, les macromolécules qui s’assemblent forment des objets plus gros, les
fibrilles. Lorsqu’un faisceau de lumiere est appliqué sur ces objets, la diffusion ne se fait pas
comme dans une solution composée de plus petits objets qui diffusent completement la lumiere.
Ainsi la mesure de la turbidité prend en compte deux phénoménes potentiels : une augmentation

due a la présence des fibrilles de collagéne et une potentielle inhibition des CPI.

Pour vérifier ce phénomene, les mélanges et les contrbles ont été observés au Cryo-MEB
(Figure 83(A) et (B)). En fait, les solutions de collagene se sont avérées former des fibrilles a partir
d’un pH 4 lorsque le sel était ajouté. Dans le cas des mélanges, cela débute a un pH 4,5. Les CPI
sont formés a partir du pH 2,5 ou le THA est chargé déclenchant la complexation. Aux pH
compris entre 2,5 et 4,5, la complexation est & son maximum. Les fibrilles qui sont formées
localement dans les solutions de collagéne a pH 4 en présence de sels ne sont pas assez
nombreuses pour prévenir la complexation. En effet, plus il y a de fibrilles de collagéne en
solution, moins le collagéne est disponible pour interagir avec le THA. A pH 4, alors que les
solutions de collagéne possédent des fibrilles en solution, elles ne sont pas observées dans le cas
du mélange collagene/ THA et les complexes sont formés. La température de dénaturation de ces
solutions est caractéristique de la présence de fibrilles de collagéne (supérieure a 53°C).
Néanmoins, dans ce cas, la présence de fibrilles n’est pas suffisante pour inhiber la formation des
complexes qui est maximale a ce pH. Les fibrilles sont instables et pourraient étre dénaturée
partiellement par la complexation avec le THA. En augmentant le pH a 5,5, I’état de charge du
collagéne devient de plus en plus neutre ce qui favorise les interactions collagéne/collagéne au
détriment des interactions électrostatiques collagéne/THA. Un réseau fibrillaire est observé en
Cryo-MEB pour les solutions de collagéne ainsi que pour les solutions collagene/THA. Ainsi la
turbidité pourrait étre attribuée principalement a la présence de fibres et non a la formation de

CPL

Le pH 5,5 pourrait donc étre une alternative a I'utilisation d’un pH acide pour écranter les
charges et former une encre homogene sans complexes. Ceci semble prometteur de par la

meilleure cytocompatibilité vis-a-vis des conditions acides. En effet, notre encre ayant pour
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objectif d’étre mise en contact avec des cellules, il est impératif que celle-ci ne soit pas nocives

pour le matériel biologique.

Enfin, la condition a pH 5,5 s’est avérée avoir la meilleure stabilité thermique (environ
60°C), ce qui est supérieur a la signature des fibrilles de collagéne (Figure 83(D)). Ceci est
cohérent avec I’observation de fibrilles a ces conditions de pH et de force ionique. De plus, cela
atteste de la stabilisation des fibrilles de collagene par les phénomeénes de complexation présents
mais atténuées. Il s’agit donc d’un état transitoire lors duquel ’auto-assemblage local de fibrilles

de collagene débute et permet d’affaiblir les phénoménes de complexation.
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Chapitre 2 : La fibrillogénése du collagene a partir des mélanges

collagéene/ THA

Une fois les interactions entre le collagéne et le THA a différents pH et force ionique
étudiées, nous avons souhaité tester I'impact de ces conditions physicochimiques sur la capacité
du collagene a former des fibrilles et a gélifier. En effet, les interactions avec le THA pourraient

perturber ’auto-assemblage du collagene sous forme de fibrille et sa gélification.

I. Impact de la formation de complexes polyioniques sur la structure

fibrillaire du collagéne

La gélification et la fibrillogénése du collagéne ont été déclenchées au contact de vapeurs
d’ammoniaque pendant 24h jusqu’a atteindre des solutions a pH 11. Au bout d’une heure, les
mélanges et les contrbles de collagéne commengaient déja a blanchir synonyme du début de la
fibrillogénése. Aprés 24h, des bains de neutralisation au PBS 1X ont été effectués. Les
échantillons ont été soit fixés et séchés pour observation au microscope électronique a balayage
(MEB) soit observés a 1’état hydraté soit lyophilisés pour étude de leur stabilité thermique. Apres
exposition aux vapeurs d’ammoniaque, les échantillons récupérés ont été observés
macroscopiquement pour évaluer la formation d’un gel puis au MEB pour observer la présence

de réseaux fibrillaires (Figure 84).

Pour les controles de collagene, seul I'hydrogel formé a 10" M avec sel est présenté
puisque les résultats sont identiques quel que soit le pH et la force ionique utilisés. Des hydrogels
blancs rigides sont systématiquement formés et possédent une ultrastructure formée de longues

fibres monodisperses agencées en un réseau défini (Figure 84(A)).

Selon les conditions, des hydrogels ne sont pas systématiquement formés pour les
mélanges collagéne/THA (Figure 84(B)). A pH 1 en présence ou non de sels, des hydrogels
rigides blancs sont formés. Il s’agit de conditions pour lesquelles les CPI sont inhibés grace a la
neutralisation du THA puisque les acides carboxyliques sont protonés et donc neutres.
L’ultrastructure de ces hydrogels est fibrillaire et réguliére tout comme le réseau contrdle de
collagéne. Les solutions entre pH 2,5 et 5,5 sans sel qui présentaient des CPI en solution n’ont
pas formé de gel mais les complexes formés en solution ont gonflé. La gélification du collagéne

des complexes a été notamment observée au MEB a travers ’apparition de réseaux fibrillaires
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grossiers et désorganisés. La complexation a par conséquent perturbé la fibrillogénese du

collagene.

A Collagéne

E——
1000 nm

B Collagéne/THA

NaCl =0 mM NaCl = 400 mM

Figure 84 : Ultrastructure du réseau de collagéne observé au MEB a x20k des (A) hydrogels collagéne/THA et
(B) des hydrogels de collagéne pur.

En présence de sels, des hydrogels ont été formés pour toutes les conditions de pH (Figure
84(B)). Cela montre que 1’auto-assemblage menant a la formation d’hydrogels est rétabli par ajout

de sel. Néanmoins, les conditions pour lesquelles la complexation était maximale en solution, a
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Chapitre 2 : La fibrillogénése du collagéne dans les mélanges

pH 4, ont formé des hydrogels si fragiles et mous qu’ils peuvent difficilement étre manipulés sans
rompre. Leur ultrastructure semble fibrillaire et définie méme si quelques agrégats moins
organisés sont observables au sein du réseau observé en MEB (Figure 84(B)). La condition a pH
acide pour laquelle les CPI étaient partiellement inhibés, c’est-a-dire a pH 2.5 en présence de sel,
a permis la formation d’hydrogels blancs bien définis et compactes d’aspect rigide tout comme
ceux formés a pH 1. L’ultrastructure en ces conditions est similaire au contréle de collagéne
puisqu'un réseau de fibrilles de collagéne défini et organisé est présent (Figure 84(B)). Un
hydrogel blanc et homogéne a également été formé a pH 5,5 en présence de sel qui correspond a
la condition pour laquelle les CPI étaient affaiblis et dispersés en solution. Un réseau fibrillaire
homogene et défini du collagene est formé apres gélification sous vapeurs d’ammonique. Dans
ces conditions, ceci est di a la formation de fibrilles dans les solutions de collagene qui sont
disponibles en nombre suffisant pour pouvoir gélifier une fois mélangés au THA puisque les

phénomeénes de complexation sont affaiblis.

Finalement, lorsque les CPI sont inhibés (pH acides) ou affaiblis (pH 5,5 avec NaCl), le
réseau fibrillaire spécifique au collagéne pur est reformé de maniére classique. Les fibrilles
observées sont monodisperses et bien définies attestant de ’efficacité de la fibrillogénese a pH 5,5

malgré la présence de THA.
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Figure 85 : Température de dénaturation des hydrogels collagéne/ THA et pures collagéne fibrillés au contact de
vapeurs d'ammoniaque mesurée par DSC (Les valeurs 0 et 400 correspondent aux concentrations en NaCl pour

chacune des conditions).
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Dans un second temps, la stabilité thermique des hydrogels collagene/ THA et collagéne
pur a été étudiée. Ceci a pour but d’évaluer si la fibrillogénése du collagéne peut s’opérer dans de
bonnes conditions en fonctions des parameétres physico chimiques des solutions. Pour cela les
échantillons ont été caractérisés par DSC pour détecter une transition endothermique
caractéristique de la température de dénaturation du collagéne. Lorsque le collagéne est sous
forme de fibrilles matures, sa température de dénaturation est de I’ordre de 53°C. Si elle est plus
faible, cela signifie que les fibrilles ne sont pas matures et stables alors que si elle est plus élevée,

cela est caractéristique d’une stabilisation des fibrilles.

Quelles que soit les conditions de pH et de force ionique, une température de
dénaturation autour de 53°C est mesurée pour les hydrogels de collagéne pures et les hydrogels
collagene/THA (Figure 85). Ceci est significatif de la présence de fibrilles matures dans
I’ensemble des hydrogels étudiés.
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Figure 86 : Propriétés viscoélastiques mesurées en cisaillement avec (A) le module de stockage et (B) le module

de perte des hydrogels de collagéne et de collagéene/THA fibrillés.

Les propriétés mécaniques des hydrogels formés a pH 1 avec ou sans sel et a pH 2,5 et 5,5
avec sel ont été analysées par mesure de la viscoélasticité des gels par rhéométrie. La
viscoélasticité se détermine par la mesure de deux modules. Le module de stockage renseigne sur
la composante élastique du matériau c’est-a-dire sa capacité a se comporter comme un solide
élastique. Le module de perte permet de rendre compte de la partie visqueuse responsable d’une
dissipation d’énergie et caractéristique des liquides visqueux. Lorsque le module de stockage est
supérieur au module de perte, ce qui est le cas ici, cela signifie que 1'on a affaire & un matériau
viscoélastique dont la composante élastique est majoritaire. Ceci est le cas des hydrogels. La
présence de THA ne semble pas affecter 1’élasticité du réseau puisqu’'un module de stockage de
I'ordre de 300 Pa est obtenu pour les hydrogels formés a partir de solutions avec sel (Figure 86).

Le module de perte est également mesuré autour de 50Pa pour toutes les conditions. On a bien
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un module de stockage supérieur au module de perte caractéristique des hydrogels. Les propriétés

mécaniques restent tout de méme assez faibles et mériteraient a étre améliorées par la suite.

II. Etude des interactions entre collagéne et acide hyaluronique apreés

gélification du collagéne

Les interactions intervenant dans le phénomeéne de complexation ont été étudiées par
ATR-FTIR pour un double objectif. Le premier était d’élucider quelles fonctions étaient engagées
dans la complexation afin de mieux comprendre les perturbations observées précédemment. Le
second objectif était de parvenir a différencier des échantillons avec présence de CPI et ceux ou
les CPI étaient inhibés.

1. Nature des interactions impliquées dans le phénomene de
complexation

Les spectres infrarouges ont été enregistrés dans une large gamme de nombre d’ondes

allant de 700 cm™ a 3700 cm™. Néanmoins, nous savons que la zone d’intérét des protéines est

comprise entre 750 et 1750 cm™. Dans cette gamme, des vibrations caractéristiques des liaisons

amides sont notamment visibles. Par exemple, les amides primaires possédent une bande de

vibration a 1650 cm.

L’intérét d’étudier cette zone est d’autant plus important que le THA possede également
des vibrations dans celles-ci. En effet, les acides carboxyliques du THA résonnent a 1620 cm™,

1420 cm™ ainsi que dans la gamme 1030-1080 cm™.

Il nous a été possible d’étudier les interactions en comparant les vibrations de quatre
échantillons. Les contrbles d’hydrogels de collagéne purs ont été analysés apres fibrillation et
ceux de THA ont été analysés en poudre. En effet, le THA n’étant pas réticulés sur les mélanges a
ce stade, il fallait le comparer sous la méme forme, c’est-a-dire libre. Finalement, deux conditions
de mélanges collagéne THA ont été étudiées : I'une correspondant au maximum de complexation
observée (pH 4,5 sans sel) et 'autre correspondant au maximum d’inhibition du phénomene (pH

1 sans sel). Cela donne lieu au spectre FTIR présenté en Figure 87.

En FTIR, deux phénomenes sont principalement interprétables : un décalage du nombre
d’ondes d’une bande ou un changement d’intensité. Ici, deux pics, visibles sur ce spectre vers
1050cm™ sont communs aux deux polymeres purs. Ils correspondent a des déformations C-O et

C-O-C. Néanmoins, s’ils sortent aux mémes nombres d’ondes, ils différent en intensité selon s’il
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s’agit de THA pur (courbe rose) ou de collagéne pur (courbe bleu foncé). Alors que cette
vibration est d’intensité forte dans le THA, elle est nettement moins intense pour le collagéne
(Figure 87).

Transmittance normalisée

1800 1600 1400 1200 1000 800
Nombre d'ondes (¢cm™)

Collagéne/THA pH 1 Collagene/THA pH 4,5
THA Collagene

Figure 87 : Spectre ATR-FTIR comparatif des hydrogels collagene/THA avec les hydrogels de collagene et de
THA pur.

Cette méme bande composée de deux pics est également présente dans les hydrogels de
collagene/THA. Néanmoins, selon si I’hydrogel possede des CPI (pH 4,5) ou s’il est homogene
sans complexation (pH 1), I'intensité différe. En présence de complexes, le pic a 1050 cm™ est de
faible intensité s’apparentant au spectre du collagéne pur alors qu’en absence de complexes celui-
ci est de forte intensité semblable a celle du THA. Ceci signifie que 'interaction entre le collagéne
et le THA est suffisamment forte pour masquer le pic de forte intensité spécifique aux fonctions
carbohydratés du THA (Figure 87).

L’allure des spectres présentant la formation ou [’inhibition des CPI des hydrogels
collagene/THA reste tout de méme similaire en termes de bandes et de nombres d’ondes
correspondant, attestant de la méme structure chimique. Cependant, Chen et a/. ont démontré
par analyse IR 2D que la présence des CPI engendrait des changements de conformation. L.’auto-
pic de la bande amide I a 1655 cm-1 se retrouve décalée da a la déstabilisation de la conformation

des triples hélices de collagéne par la présence de CPI (Chen et al., 2014). Ce changement de
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conformation peut affecter le phénomene de fibrillogénése puisque I’auto-assemblage est modifié.

Ceci résulte en la formation des réseaux grossiers observés précédemment au MEB.

2. M¢éthode de différenciation des hydrogels avec ou sans CPI
Précédemment, il a été démontré que 'intensité des deux pics autour de 1050 cm™ étaient
directement affectée par le phénomene de complexation polyionique. L’étude de ces mémes pics
a par conséquent été utilisée afin de différencier de maniére factuelle les hydrogels contenant des

CPI et ceux homogenes sans complexation.

Pour cela, si les deux pics se manifestent par une intensité élevée, comme c’est le cas pour
le controle de THA, il s’agit d”’hydrogels sans CPI. En effet, le THA est sous sa forme libre et les
vibrations correspondant aux fonctions carbohydratés ne sont pas masquées. A contrario, si les
deux pics possedent une intensité faible, cela signifie que des CPI ont été formés puisqu’il y a

absence de la vibration spécifique au THA libre.

Ainsi, nous avons pu vérifier I’état de complexation des hydrogels mixtes en fonction du

pH d’une part puis de la force ionique d’autre part.

2.1. Hydrogels de collagene/ THA en fonction du pH
Les hydrogels collagéne/THA ont été analysés sans sels dans la gamme de pH
précédemment étudiée apres fibrillogénese et gélification du collagene (Figure 88). Au préalable

les hydrogels ont été séchés au lyophilisateur afin de ne pas polluer les spectres avec le solvant.

Comme observé en Figure 88, le pH 1 posséde la signature du THA avec une forte
intensité (Figure 88, courbe bleue foncée). Pour cette condition, les complexes sont inhibés
comme vu précédemment. En effet, a pH 1 qui est inférieur au pKa des acides carboxyliques du
THA, ces derniers sont sous leur forme protonée. La macromolécule étant neutre, les interactions
électrostatiques sont inhibées et I’hydrogel généré est homogeéne. Le THA est donc sous sa forme
libre.

Les quatre autres conditions de pH sont caractérisées par de faibles intensités des pics a
1050 cm™ (courbes cyan, rose foncé, violette et rose clair). Il s’agit des pH 2,5, 4, 4,5 et 5,5
spécifiques aux hydrogels ot des CPI ont été observés macroscopiquement ainsi qu’au MEB.
Néanmoins 'intensité de cette bande varie selon le pH. Ici, les lignes de base des spectres sont
superposés et il existe un pic de référence dont I'intensité ne varie pas ou treés peu entre les

conditions (Amide I a 1650 cm™). Dés lors, il est possible de comparer les intensités du pic a 1050
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cm! entre les conditions. Cela nous permet de comparer la saturation de la complexation selon le
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Nombre d'ondes (¢cm™)
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Collagene/THA pH 4,5 Collagene/THA pH 5,5
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Transmittance normalisée

Collagéne/THA pH 4

Figure 88 : Effet du pH des hydrogels collagéne/ THA sur les vibrations du spectre FTIR analysé.

Ici, l'intensité est graduelle en fonction du pH. On observe alors que 'intensité diminue
avec 'augmentation du pH attestant d’une plus grande complexation en CPI. Les CPI semblent
initier leur formation a pH 2,5 qui correspond au pKa des acides carboxyliques du THA et donc a
I'instant ou le THA se charge négativement. L’intensité diminue de plus en plus a mesure que le
pH augmente de par 1’état de charge plus important du THA qui favorise les interactions

électrostatiques avec le collagéne qui est chargé positivement méme a pH 5,5.

2.2. Hydrogels collagene/ THA en fonction de la force ionique
Les hydrogels formés en présence de sels dans la gamme de pH 1-5.5 ont été étudiés.
L’augmentation de la force ionique grace a ’addition de NaCl a 400 mM dans les solutions de
collagene et de THA semble impacter directement les phénomenes de complexation (Figure 89).
Ces derniers sont toujours visibles aprés la gélification du collagene. Ici, les spectres FTIR
révélent que seulement deux conditions présentent des complexes. Il s’agit des pH 4 et 4,5 pour

lesquels I'intensité de la bande a 1050 cm™ est faible (courbes rose foncé et violette).

Les pH 1 et 2,5 ne présentent pas de phénoméne de complexation car le pic a 1050 cm™

est d’intensité forte comme c’est le cas pour le contrdle de THA (courbes bleu foncé et cyan).
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En ce qui concerne le pH 1, ceci est directement 1ié a 1’état de charge neutre du THA.

Pour le pH 2,5, ceci est directement imputable a la présence de sel. En effet, comme vu
précédemment, en I’absence de sels, le THA est chargé négativement a pH 2,5 entrainant le début
des interactions électrostatiques entre collagéne et THA. En ajoutant 400 mM de NaCl, les
charges du THA qui sont peu nombreuses ont été écrantés, de ce fait, modulant I'interaction du
THA avec le collagene. A 400 mM, la force ionique est suffisante pour écranter les charges du

THA et ainsi prévenir la complexation.
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Figure 89 : Impact de la force ionique sur les vibrations FTIR des hydrogels collagéne/THA.

Selon le spectre FTIR présenté ici, il semblerait que l’écrantage soit total puisque
I'intensité de la bande est la méme que pour le pH 1 ou les CPI sont totalement inhibés.
Néanmoins, en observant les solutions, les solutions n'étaient pas totalement transparentes a pH
2,5. Nous pensons donc que ’ajout de sel permet ici d’affaiblir suffisamment les interactions pour

ne pas perturber la fibrillogénese et la formation du réseau de collagéne (résultats du MEB).

Une troisieme condition s’est avérée étre efficace dans la prévention des CPI. A pH 5,5 en
présence de sel, 'intensité de la bande a 1050 cm™! est maximale puisqu’elle dépasse méme celle
de la condition a pH 1 (courbe rose clair). Ceci signifie que les complexes polyioniques ont été
totalement inhibés. Néanmoins, macroscopiquement des mélanges troubles blanchatres étaient

observés précédemment.
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Aprés avoir mis en lien toutes les caractérisations effectuées sur les solutions et les gels,
nous pensons que l'inhibition des CPI a pH 5,5 en présence de sel repose sur le phénomene de
fibrillogénése du collagéne en solution. En effet, des solutions troubles étaient déja observées a
pH 5,5 en présence de sel sur les contréles de collagéne. La turbidité étant généralement
synonyme de formation de micro-objets et donc de fibrilles, nous les avons observées par Cryo-
MEB. La, les solutions se sont avérées former un début d’auto-assemblage confirmé par la

présence de fibrilles et par la température de dénaturation qui augmentait.

A pH 5,5 en présence de sel, nous nous approchons du point isoélectrique du collagene
(autour de 6). A ce pH, I'état de charge des triples hélices diminue de plus en plus pour
s’approcher de la neutralité permettant 1’auto-assemblage en fibrilles. Ces dernieres ont une
charge presque nulle (Gobeaux et al., 2008). Ainsi, de par 1’état de charge des triples hélices qui
est moins important et de par la présence de fibrilles, le collagéne est moins susceptible d’étre
disponible pour interagir avec le THA méme si ce dernier est chargé. C’est donc 'induction d’un

début de précipitation du collagéne sous forme de fibrilles qui permet d’inhiber les CPI a pH 5.5.

Cette derniere condition nous a semblé tres intéressante dans la perspective de mettre nos
encres au contact de cellules. En effet, un pH acide est beaucoup trop cytotoxique pour les
cellules et donc incompatibles. En utilisant une encre a pH 5,5, ceci permettrait de diminuer cette

cytotoxicité et de pouvoir encapsuler les cellules dans cette encre.
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chimique

Le tissu que nous cherchons a modéliser dispose de propriétés mécaniques tres élevées
difficilement reproductibles. Pour rappel, I’Annulus Fibrosus se caractérise notamment par son
anisotropie et ses modules en tension, en compression et en cisaillement selon diverses
orientations (Long et al., 2016). Les fibres dans les lamelles disposent par exemple d’un module
axial en tension de 180 MPa. Le module de compression axial du tissu est compris entre 0,4 et 3
MPa alors que le module en cisaillement est compris entre 0,1 et 0,28 MPa. Afin de tirer profit au
mieux de notre systéme, nous avons cherché a renforcer nos hydrogels en effectuant une
réticulation chimique du THA. En plus d’augmenter les propriétés mécaniques du matériau, cela

permet de former un réseau de THA interpénétré dans celui du collagéne

Pour cela, nous avons utilisé les données bibliographiques provenant de notre état de I’ Art
pour sélectionner le mode de la réticulation. La réticulation enzymatique nous a paru étre une
méthode idéale en raison de sa cinétique de gélification rapide dans des conditions douces et
physiologiques. Nous nous sommes appuyés sur les travaux d’Antoine Frayssinet, ancien

doctorant du laboratoire, afin d’adapter cette voie de réticulation enzymatique a notre projet.

I. Réticulation enzymatique a la Peroxydase de Raifort (HRP)

1. Optimisation des parametres de réticulation enzymatique du THA

Dans un premier temps, il nous a fallu adapter les parametres de réticulation
enzymatique. Ces derniers sont directement liés aux produits utilisés dans ce systéme, c’est-a-dire
le peroxyde d’hydrogéne et la HRP. Ainsi, on peut faire varier la concentration de I'un ou de
I’autre pour moduler les propriétés du réseau obtenu. Afin de former un réseau et donc un
hydrogel, il faut suffisamment de HRP et de H.O, pour former des noeuds de réticulation. La
HRP est responsable de la vitesse de réticulation du réseau alors que le H,O, module la densité de
réticulation. Avec ces données en téte, nous avons conduits des tests préliminaires pour former

des hydrogels de THA pures a différentes concentrations en THA et en HRP.

Une solution de THA 4 3% en masse a été préparée et la réticulation a été faite sur 1 mL
de THA pour chaque condition testée. Trois concentrations finales en HRP ont été testées : 0,01
U.mL?, 0,1 UmL"! et 1,5 UmL"'. Deux concentrations finales en H,O, ont été conduites :

0,3mM (concentration minimale critique pour former un hydrogel) et ImM.
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Apres 15minutes a température ambiante, les hydrogels ont été observés puis ensuite

caractérisés au MEB.

Lorsque la concentration en HRP était de 0,01 U.mL", la gélification n’a pas eu lieu
quelle que soit la concentration de H,O, malgré une augmentation de sa viscosité. Lorsque la
concentration en HRP est de 0,1 U.mL"!, des hydrogels sont formés synonymes de réticulation
malgré leur tenu mécanique treés faible. Enfin, a une concentration en HRP de 1,5 U.mL", des

hydrogels rigides totalement réticulés sont formés.

Figure 90 : Ultrastructure en voiles des hydrogels de THA formés a 1,5 U.mL" en HRP et (A) 0,3 mM ou (B) 1
mM en H,0, (barre d’échelle : 4 pm).

L’ultrastructure du THA réticulé est caractérisée par la présence de voiles visibles en
MEB (Figure 90). Ici, les voiles ne sont clairement observables que pour les photos prises a plus
hautes concentrations en HRP ou des hydrogels rigides sont formés c’est-a-dire a 1,5 U.mL". Les
deux concentrations en H,O, avec la HRP a 1.5 U.mL" ont démontré le méme type de structure

en voiles.

A Tlissue de cette étape préliminaire, nous avons décidé de conduire la réticulation
enzymatique des hydrogels collagéne/ THA avec une concentration en HRP de 1,5 U.mL" et une

concentration en H,O; de 1 mM.

2. Transposition aux hydrogels collagene/ THA
Une fois les parameétres fixés, nous avons essayé de transposer ce processus aux gels
collagéne/ THA en nous inspirant de ce qu’avait déja développé le précédent doctorant avec ce
systeme (Frayssinet, 2020). Les hydrogels testés ici sont ceux qui ne présentaient pas de CPI dans
les solutions mélangées. Cela correspond aux pH 1 avec et sans sel et aux pH 2,5 et 5,5 en

présence de sel.

Le procédé consiste a déclencher simultanément la fibrillogénése du collagene et la
réticulation du THA pour former un double réseau interpénétré hybride. Pour cela, apres avoir
mélangé le collageéne et le THA, 1 mL de PBS 5X contenant 0,1 M de NaOH mélangé a la HRP
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et au H,O; sont ajoutés et homogénéisés par agitation. Apres 1h de mise en contact a température
ambiant, aucun hydrogel n’est formé. Nous pensons que cela est di au fait que le volume de PBS
est trop important pour que l'activité de la HRP soit optimale. Néanmoins, pour gélifier le

collagene, la présence du bain de PBS 5X est nécessaire.

Compte tenu de ces résultats, nous avons ré-évalué le procédé de formation des hydrogels
composites en I’adaptant sur deux étapes. Chaque hydrogel a été formé dans des moules faisant 8
mm de diamétre et pouvant contenir jusqu'a 400 pL de liquide. 200 pL. de mélanges de
collagene/THA ont été fibrillés dans les moules puis mis au contact de vapeurs d’ammoniaque
sous dessiccateur pendant 24h. Les hydrogels ont ensuite été neutralisés dans des bains de PBS
1X successifs puis la réticulation du THA a été conduite en ajoutant la HRP et le H,O, par le
biais d’un bain de 100 uL fraichement préparé et déposé sur le gel. La réticulation a été conduite
a 'abris de la lumiére pendant 24h afin de laisser le temps a la HRP de pénétrer dans le réseau

fibrillaire de collagene.

Les hydrogels obtenus sont présentés en Figure 91(A).

pH 2,5 pH5,5
400 mM 400 mM 400 mM

% 1000 nm i 1000 nm

Figure 91 : (A) Observations macroscopiques et (B) ultrastructure des hydrogels collagéne/ THA réticulés a la
HRP apres fibrillation du collagéne lors du protocole standard.

On observe des gels cohésifs mais dont la taille est variable selon 1’échantillon considéré
(Figure 91(A). Les plus épais semblent étre ceux formés a pH 1. A pH 5,5, I'hydrogel semble plus
faible et plus fin. Néanmoins, aprés avoir observé leur ultrastructure par microscopie électronique
a balayage (Figure 91(B)), aucune différence n’est détectée dans le réseau de fibrilles de collagéne.
Celles-ci sont présentes et définies similairement a des fibrilles de collagéne pures. Ainsi,
['ultrastructure reste inchangée apreés réticulation enzymatique toujours typique d’un réseau

fibrillaire de collagéne pur.

La stabilité thermique des hydrogels a ensuite été mesurée apres réticulation enzymatique

comme présenté sur la Figure 92(A). La température de dénaturation n’a pas augmenté apres
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réticulation enzymatique puisqu’elle est toujours située autour de 53°C. Cette température est
caractéristique des fibrilles de collagene. Cela montre que la réticulation ne semble ni n’avoir

stabilisée ni déstabilisée les fibrilles par des liaisons collagene-THA.

La réticulation enzymatique a également été conduite sur des hydrogels de collagene purs
afin de détecter son impact sur celui-ci. En effet, lorsque du collagene et/ou du THA sont
réticulés a la HRP, trois types de ponts covalents peuvent étre formés comme démontré lors de
I’état de 'art. Des ponts de réticulation peuvent se former entre deux tyrosines du collagene ou
entre deux tyramines du THA. Dans le cas ot un réseau hybride serait formé comme lors de la
theése d’Antoine Frayssinet, des ponts covalents entre une tyramine du THA et une tyrosine du
collagéne peuvent également se former. En effet, la tyrosine et la tyramine se ressemblant par la
présence d’'une méme substitution hydroxy sur leur cycle aromatique, la HRP peut lier les deux

pour former un réseau hybride.
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Figure 92 : (A) Température de dénaturation des hydrogels de collagéne et de collagéne/THA aprés réticulation
a la HRP et (B) Module de stockage des hydrogels de collagene et de collagene/THA avant puis apreés réticulation
enzymatique a la HRP selon le protocole standard (Les valeurs 0 et 400 correspondent aux concentrations de NaCl

pour chacune des conditions).

Les propriétés mécaniques des hydrogels collagene/THA et des hydrogels de collagéne
ont été analysées par rhéométrie (Figure 92(B)) avant et apres réticulation enzymatique. Au vu de
la diminution du module de stockage apres réticulation, il semblerait que la réticulation
enzymatique et la génération du réseau de THA ne renforce pas les propriétés mécaniques de
I’hydrogel mais plutdt I'impact négativement. Ceci est valable pour les hydrogels collagene/ THA
et pour les hydrogels de collagene purs. Cela peut provenir de trois facteurs. Puisque les hydrogels
sont rincés au PBS post fibrillogénese. Il est possible que le THA ait été éliminé lors des lavages.
De plus, la HRP étant une enzyme, sa taille peut étre un facteur limitant a sa diffusion dans le
réseau fibrillaire. Néanmoins, méme si cela reste vrai, ce n’est pas suffisant comme explication

puisque le méme phénomene est observé sur les contrdles de collagene. Enfin, nous savons que le
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peroxyde d’hydrogeéne peut étre une source de dépolymérisation des biopolymeres (Jahn et al.,

1999; Yamazaki et al., 2003). Peut-étre qu’au lieu de renforcer le réseau, cela le déstabilise.

Afin d’optimiser le systéme en évitant I’élimination de THA lors des lavages, nous avons

pensé a une alternative consistant a inverser les étapes de gélification.

3. Pré-réticulation du THA suivie de la fibrillogénese du collagene
Ici, nous avons inversé les deux étapes de gélification afin d’éliminer la possibilité d’une
élimination du THA du réseau fibrillé due aux lavages post-fibrillation. La premiére étape a donc
été de réticuler le THA du mélange avec la HRP et le H,O,. Dans un second temps les moules
ont été placés au contact de vapeurs d’ammoniaque pour déclencher la gélification du collagene.
Finalement, aprés 24h de gélification, ils sont neutralisés via des lavages au PBS 1X. Pour plus
de clarté, ce protocole est nommé « protocole inversé » alors que le précédent est le « protocole

standard ».

Des hydrogels ont été obtenus pour toutes les conditions ou les CPI ne sont pas présents
ou alors quand ils sont affaiblis. Les hydrogels produits ont un volume plus grand que ceux
obtenus avec le protocole standard et ont une texture différente (Figure 93(A)). Ceci suggere le
gonflement du THA avant la fibrillogénese du collagene. En effet les hydrogels sont plus
translucides et paraissent plus hydratés et souples (Figure 93(A)). Ceci est consistant avec les
propriétés physiques des hydrogels de THA qui gonflent beaucoup du fait de leur grande capacité

a retenir I’eau dans leur réseau polymérique.

pH 2,5 pH 5,5
400 mM 400 mM

Figure 93 : (A) Observation macroscopique et (B) ultrastructure des hydrogels collagéne/THA formés par voie

enzymatique selon le protocole inversé observé par MEB.
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Pour vérifier 'impact de cette inversion sur la formation des fibrilles de collagene, des
observations au MEB ont été effectuées (Figure 93(B)). Si un réseau fibrillaire défini est toujours
observé pour toutes les conditions, celui-ci a tout de méme 1’air moins organisé qu’auparavant
avec une polydispersité légerement plus élevée en termes de diametre de fibres observé

notamment a pH 2,5 et 5,5 en présence de sel.

De plus, leur stabilité thermique a été étudiée en DSC puis comparée a celle obtenue pour
le protocole standard. Les températures de dénaturation mesurées ont été compilées dans
I'histogramme présenté en Figure 94(A). Afin de s’assurer que la réticulation enzymatique
n’engendre pas d’instabilité des fibrilles de collagéne, les contrdles de collagene ont également été
réticulés a la HRP puis étudiés. Ceux-ci présentent une signature thermique supérieure (60°C) a
celle observée pour de simples fibrilles de collagéne a pH 1 sans sel et 5,5 avec sel. De plus, cette
température est supérieure aux hydrogels de collagéne non réticulés a ’HRP suggérant la création
de pont tyrosine/tyrosine. A pH 1 et 2,5 en présence de sels, la température de dénaturation est
d’environ 53°C caractéristique de la formation de fibrilles matures. La stabilisation de la triple

hélice engendrée par la réticulation enzymatique du collageéne n’est donc pas observée.
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Figure 94 : Comparatif de (A) la température de dénaturation et (B) du module de stockage des hydrogels

collagéne/ THA et collagene selon le protocole de réticulation utilisé.

En observant les stabilités thermiques des hydrogels collagéne/ THA post-réticulation, des
fibrilles sont formées pour toutes les conditions quel que soit le protocole utilisé. Au pH 1 avec ou
sans sel, la température de dénaturation est la méme a I'issue du protocole inversé qu’a I'issue du
protocole standard. En effet, elle se situe autour de 52°C qui est la signature thermique des
fibrilles matures de collagéne. Cela atteste bien de la formation des fibrilles précédemment
observées en MEB mais mériterait a étre validé par observation de la striation en MET. En
présence de sels a pH 2,5 et 5,5, les fibrilles sont 1égérement plus stables a I’issue du protocole
inversé qu’a l'issue du protocole standard puisque leur température de dénaturation atteint des

valeurs comprises entre 55 et 60 °C et augmente avec le pH. Cette légere stabilisation peut étre
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causée par une pré-réticulation du collagéne en solution qui lui permet de pouvoir s’organiser
avant méme d’initier la fibrillogéneése par 'ammoniaque. Globalement la réticulation du THA

avant la fibrillogénese du collagéne n’inhibe pas celle-ci.

Nous avons également quantifié les propriétés mécaniques des hydrogels par rhéométrie
en cisaillement et déterminer le module de stockage de ceux-ci (Figure 94(B)). Pour rappel, les
hydrogels formés a partir du protocole inversé semblaient macroscopiquement plus mous et
fragiles que ceux formés lors du protocole standard. Nous nous attendons donc a obtenir des

modules de stockage inférieurs pour les hydrogels formés via le protocole inversé.

A pH 1, les hydrogels de collagene/THA sont déstabilisés mécaniquement par rapport
aux hydrogels de collageéne. Le protocole inversé permet de rétablir le méme module de stockage
que le contrdle de collagéne c’est-a-dire a 350 kPa. Ce module de stockage est deux fois plus élevé
que celui obtenu pour le protocole standard. En effet, a pH1, aucune interaction de complexation
n’a lieu ce qui rend le THA libre d’étre réticulé par la HRP dans sa totalité. Dans ce cas, le
collagéne peut s’organiser et s’auto-assembler dans le réseau de THA déja formé. Au méme pH
en présence de sels, la tendance s’inverse puisque des modules de stockage supérieurs sont
obtenus pour le protocole standard. Dans le cas du collagéne, I’abaissement du module de
stockage peut étre 1ié a la présence de sels qui peut perturber ’action de la HRP en écrantant le
collagene. En ce qui concerne les mélanges de collagéne et de THA, nous pensons que la HRP
peut également étre perturbée dans le cas du protocole inversé ce qui provoquerait des modules
de stockage d’environ 100 Pa. Lorsque le protocole standard est utilisé, ’auto-assemblage en
fibrilles de collagene étant favorisé par la présence de sel, ceci permet de créer un échafaudage
solide permettant de maintenir le module élastique. La réticulation du THA s’adapte alors a la

microporosité présente dans le réseau fibrillaire.

A pH 2,5 en présence de sels, aucune modification des propriétés mécaniques n’est
observée pour les hydrogels produits par les différents protocoles puisqu'un module de stockage

d’environ 150 kPa est obtenu pour I’ensemble des hydrogels.

A pH 5,5 en présence de sels, ’élasticité des hydrogels collagene/THA formés est la
méme quel que soit le protocole utilisé et atteint le méme niveau que les controles de collagene.
Ici, la fibrillogénése étant initiée, cela permet d’avoir la méme stabilisation mécanique via une
pré-réticulation physique du réseau de collagéne pour le protocole inversé et une réticulation

physique compléte lors du protocole standard.

Les résultats obtenus a l'issue de ces caractérisations ont confirmé notre perception
macroscopique initiale puisque le protocole inversé ne semble pas apporté de plus-value

importante sur les hydrogels collagéne/THA formés. Le seul parameétre qui semble jouer en sa
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faveur est la stabilité thermique des fibrilles de collagéne qui semble 1égérement augmenter pour
certaines conditions de pH et de force ionique mais ceci se fait a I'insu de la tenue mécanique des
hydrogels. L’inversion des étapes de gélification ne permettant pas d’améliorer les performances
physiques des hydrogels générés, il a fallu trouver une autre solution via ce qu’on a appelé la

« stratégie d’imprégnation ».

4. Renforcement des hydrogels par imprégnation du THA
Le probleme majeur rencontré dans notre protocole standard est di a la fuite possible du
THA du réseau de collagene lors des lavages post-fibrillogénése. Afin de le compenser autrement
qu’'en inversant les étapes, nous avons imaginé un protocole d’imprégnation permettant de

réintroduire du THA dans le réseau de collagéne déja formé.

Lors d’'une premiere étape, les hydrogels de collagéne sont formés par fibrillogéneése au
contact de vapeurs d’ammoniaque. Apres 24h, ces derniers sont lavés au PBS 1X jusqu’a ce que
le pH soit neutre. La seconde étape consiste a préparer un bain de THA a 3% en masse et
d’incuber pendant 24h les hydrogels avec ce bain afin de laisser le THA diffuser dans le réseau
fibrillaire de collageéne. Enfin, apres avoir rincé ’excédent de THA briévement, les hydrogels sont
réticulés avec le bain de HRP/H,0O, précédemment utilisé pour déclencher la réticulation

enzymatique du THA.

L’ultrastructure de ces hydrogels imprégnés n’a pas été modifiée puisqu’elle présente un

réseau fibrillaire typique du collagéne pur (Figure 95(A)).

Néanmoins des changements ont été observés quant aux résultats mécaniques et

thermiques.

La stabilité thermique des fibrilles de collagéne a été renforcée apres imprégnation comme
visible en Figure 95(B). En effet, aucune augmentation de la température de dénaturation des
fibrilles de collagéne n’a été observé apres réticulation des hydrogels collagene/THA via le
protocole standard. Celle-ci reste & 53°C, signature thermique des fibrilles de collagéne. Lorsque
le protocole d’imprégnation est effectué avant la réticulation enzymatique des hydrogels, les
fibrilles semblent légerement stabilisées au pH 1 sans sel et aux pH 2,5 et 5,5 en présence de sel.
En effet, la température de dénaturation du collagéne est augmentée jusqu’'a 57°C par exemple
pour la condition a pH 2,5 en présence de sels. Cette augmentation visible apres réticulation par
rapport aux hydrogels de collagéne seulement fibrillés traduisent I’efficacité de la réticulation du
THA sur la stabilisation des fibrilles de collagene. Si les fibrilles de collagéne sont stabilisées
thermiquement apres imprégnation et réticulation, cela suggere que les macromolécules de

collagéne ont été réticulées avec le THA via des pont tyramine/tyrosine.
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Figure 95 : Apport du protocole d'imprégnation sur (A) l'ultrastructure (x20k), (B) la température de
dénaturation et (C) le module de stockage des hydrogels collagéne/ THA ou collagéne fibrillés avant réticulation et

pontés apres réticulation par voie enzymatique.

De plus, les hydrogels imprégnés sont plus rigides que ceux formés avec le protocole
standard (Figure 95(C)). A pH 1 sans sel, le protocole d’imprégnation permet d’obtenir des
modules de stockage de I'ordre de 300 Pa alors que le standard n’est qu’a 165 Pa. En ajoutant du
sel a ce méme pH, les modules de stockage sont similaires pour les deux protocoles atteignant
une valeur de 300 Pa. Enfin, a pH 2,5 et 5,5 en présence de sels, le protocole d’imprégnation
permet de multiplier par deux I’élasticité du réseau puisque le module passe de 150 Pa lors du

protocole standard a 350 Pa lors du protocole d’imprégnation.

Malgré I'apport mécanique assuré par 1'imprégnation des hydrogels avant réticulation
enzymatique, le renforcement n’est toujours pas optimal puisque la plus-value en comparaison
avec les hydrogels contrdles de collagéne avant réticulation est faible voire nulles. Cependant, les
hydrogels imprégnés se tiennent et permettent d’obtenir des propriétés mécaniques supérieures

aux réseaux collagéne/THA fibrillés sans réticulation et méme aprés réticulation par la HRP.
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L’imprégnation ne semble pas permettre de prévenir la dégradation du réseau par la HRP
observé lors du protocole standard puisque 1’élasticité est diminuée par rapport aux controles
seulement fibrillés quelles que soient les conditions de pH et de force ionique envisagées.
Néanmoins elle permet d’atteindre des modules de stockage plus important que pour le protocole

standard via I’incorporation et la réticulation du THA.

Finalement, le renforcement des hydrogels collagéne/THA par réticulation enzymatique
ne semble stabiliser que faiblement les hydrogels collagene/THA fibrillés malgré toutes les
solutions apportées, ce qui nous a poussé a chercher d’autres alternatives plus adaptées a notre

systeme.

II. Photoréticulation de 1’acide hyaluronique dans 1les hydrogels

collagéne/ THA

En faisant quelques recherches bibliographiques, nous avons sélectionné deux autres
agents de réticulation qui semblaient efficaces sur des systemes similaires aux notres (Donnelly et
al., 2017; Heo et al., 2016; Kang et al., 2022; Petta et al., 2018). IIs sont tous les deux utilisés pour
des voies de photoréticulation. L’un utilise les UV et 'autre est également adaptable aux sources

LED (lumiere visible) qui sont moins puissantes mais également moins cytotoxiques que les UV.

1. Photoréticulation a la riboflavine
La riboflavine est un agent de réticulation couramment utilisé en photoréticulation de
I’acide hyaluronique ainsi que du collagéne. Il s’agit de la vitamine B2 essentielle au bon
fonctionnement de I’organisme et s’avere €tre par conséquent un candidat de choix. Sa capacité a

réticuler a la fois des réseaux de THA et de collagéne nous a semblé trés intéressante.

La seule ombre au tableau semble étre 1'utilisation d’UV puisqu’il s’agit d’une source
lumineuse trés puissante qui peut étre toxique pour les cellules et peut produire de la chaleur ce
qui n’est pas compatible avec le collagene si la température est trop élevée. Néanmoins, nous

avons souhaité tester cette voie afin d’en mesurer I'impact sur nos matériaux.

1.1. Optimisation de la gélification du THA par la riboflavine
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Chapitre 3 : Gélification de I’acide hyaluronique par réticulation chimique

En nous appuyant sur la littérature, nous avons pu déterminer une gamme de parametres
a tester afin d’optimiser dans un premier temps la réticulation du THA par la riboflavine
(Donnelly et al., 2017). Dans cet article, plusieurs concentrations en riboflavine et plusieurs temps

d’exposition aux UV ont été étudiés.

Les conditions optimales de réticulation du THA ont été évalués a partir d’une
concentration en riboflavine de 25 ug.mL"! et un temps d’exposition minimal de 60 minutes. La
cytotoxicité a été évaluée apreés 7 jours sur des chondrocytes. 98% des cellules étaient toujours en
vie aprés 7 jours d’incubation post-exposition. Des UV a une longueur d’onde de 365 nm ont été

utilisés.

Nous nous sommes inspirés de ces données scientifiques pour établir notre protocole.
Trois concentrations en riboflavine ont été testées : 25, 50 et 100 ug.mL. Pour chacune de ces
concentrations, trois temps d’exposition aux UV ont été testés : 1 h, 2 h et 10 h. Tout d’abord, des
hydrogels THA purs ont été produits a partir d’'une solution a 3% en masse et avec un volume de
200 uL. pour chaque hydrogel. La riboflavine a été mélangée au THA avant réticulation puis
I'exposition aux UV a été faite a une hauteur de 10 cm entre la surface de I’échantillon et la

lampe.

25 pg.mL- 50 pg.mL'* 100 ug.mL"*

1h

2h

10h

Figure 96 : Observations macroscopiques des hydrogels de THA réticulés avec la riboflavine sous exposition

aux UV.

Les hydrogels obtenus sont observables en Figure 96. Aprés 1h d’exposition aux UV, quel
que soit la concentration en riboflavine, les échantillons sont partiellement réticulés. Il s’agit de
gels visqueux n’ayant pas de formes distinctes et fragiles mécaniquement. Au bout de 2h de
réticulation, des hydrogels avec une forme définie et une bonne tenue mécanique sont formés

pour toutes les concentrations de riboflavine. Enfin, apres 10h d’exposition aux UV et ce pour
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toutes les concentrations de riboflavine, les hydrogels sont formés et bien réticulés mais une
pellicule séche est présente en surface et le volume a diminué synonyme d’évaporation dd au
chauffage par la lampe. Apres réhydratation avec de 1’eau il est possible de supprimer cette
pellicule. Néanmoins, la déshydratation des gels étant due au chauffage induit par les UV, cela
représente un risque de dégradation pour le collagéne. En effet, la structure du collageéne peut étre

dégradée en gélatine ce qui est un phénoméne irréversible.

A T’issue de ces tests préliminaires, une concentration de 25 ug.mL"! en riboflavine et un
temps d’exposition de 2h ont été sélectionnés afin de former des hydrogels rigides sans

évaporation.

1.2. Photoréticulation des gels collagéne/THA par la riboflavine

Le protocole retenu pour former les hydrogels purs de THA a été utilisé pour réticuler le
THA dans les hydrogels collagene/THA. Pour cette étude, seules les solutions a pH 1 avec et
sans sel et a pH 2,5 et 5,5 avec sel ont été utilisées suivant le protocole standard. Les hydrogels de
collagene purs ont également été testés selon le méme protocole. Une premiere étape de
gélification du collagéne sous vapeurs d’ammoniaque a été conduite pendant 24h. Apreés avoir
rincés les hydrogels pour neutraliser le pH, ces derniers ont été imprégnés dans un bain de
riboflavine a 25 ug.mL". La diffusion de la riboflavine dans le réseau de collagéne a été effectuée
pendant une nuit a I’abris de la lumiére. Apres retrait de I’excédent de bain et un bref ringage, les

hydrogels ont été mis a réticuler pendant 2h sous lampe UV a 365 nm.

Apres 2h de photoréticulation, les hydrogels sont rincés a ’eau puis leur ultrastructure,

leurs propriétés mécaniques et leur stabilité thermique ont été caractérisées.

Avant d’effectuer le dernier ringage post-réticulation, aucune pellicule de desséchement
n’a été observée mais une rétraction en hauteur a été observée. Nous pensons donc que
I’échauffement de la lampe a été assez important pour évaporer une partie du solvant en surface
de I’hydrogel comme observé précédemment pour les hydrogels de THA purs. Néanmoins, apres
un ringage post-réticulation, les hydrogels ont gonflé pour obtenir une hauteur supérieure a celle
observée avant photoréticulation. Ceci signifie que la réticulation du THA a la riboflavine semble
effective puisque le THA a tendance a gonfler plus que les autres biopolymeres lorsqu’il est
gélifié. Néanmoins, cela confirme aussi qu’il y a eu un dessechement lors de I'irradiation aux UV.
Nous avons donc vérifié que ce phénomene n’engendrait pas de modification/dégradation du

réseau fibrillaire par MEB (Figure 97(A)).
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Chapitre 3 : Gélification de I'acide hyaluronique par réticulation chimique
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Figure 97 : Impact de la photoréticulation a la riboflavine sur (A) 1'ultrastructure (20k), (B) la température de
dénaturation et (C) le module de stockage des hydrogels de collagéne/ THA fibrillés.

Qu’il s’agisse des controles de collagéne ou des hydrogels collagéene/THA, un réseau
fibrillaire est observé. Aux pH 1 et 2,5, ce réseau ne diverge pas en taille ou en densité selon qu’il
s’agisse des controles ou des mélanges. Par contre, a pH 5,5, les fibrilles formées semblent plus
grosses méme si le réseau reste bien défini. Par conséquent, la photoréticulation par la riboflavine
ne semble pas modifier I’organisation du réseau de fibrilles de collagene mais le diametre des

fibrilles semble affecté a pH 5,5 en présence de sels.

Afin vérifier 'impact de la photoréticulation par la riboflavine sur la stabilité thermique du
réseau fibrillaire de collagéne, une analyse par DSC a été effectuée (Figure 97(B)). Lorsque les
contrbles de collagéne sont exposés a la photoréticulation par la riboflavine, la température de
dénaturation des fibrilles de collagéne augmente de 4°C pour ’ensemble des conditions de pH et
de force ionique. Elle atteint une valeur maximale de 58°C. Ceci atteste de la stabilisation des
fibrilles de collagéne a travers la photoréticulation et donc de la réticulation covalente du
collagene via ses Tyrosines. En effet, les tyrosines présentes dans le collagéne ont une structure
similaire a la tyramine greffée sur ’acide hyaluronique. Elles ont toutes les deux un alcool
primaire sur leur cycle aromatique (phénols) qui est le groupement réagissant avec la riboflavine

lors de la réticulation chimique sous UV. Pour cela, la riboflavine peut a la fois réagir avec une
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tyramine et une tyrosine. Ceci peut permettre de former des réseaux hybrides avec trois types de

ponts covalents :
- Des ponts entre tyramines
- Des ponts entre tyrosines
- Des ponts entre une tyramine et une tyrosine.

Des réseaux interpénétrés peuvent également étre formés si les ponts covalents ne se font

qu’entre tyramines et qu’entre tyrosines.

Afin de savoir s’il s’agit d'un réseau interpénétré ou d’un réseau hybride, les hydrogels
collagéne/THA réticulés ont également été étudiés. Si un réseau hybride était formé, la
température de dénaturation post-réticulation des hydrogels collagéne/THA serait supérieure a
celle des controles de collagéne réticulés attestant de la plus-value apportée par la création de
ponts tyrosines/tyramines. Si un réseau interpénétré était créé, la température de dénaturation
des hydrogels collagéne/THA post-réticulation serait la méme que celle des contrbles de
collagéne attestant de la seule présence de ponts covalent tyrosines/tyrosines. Ici, quelles que
soient les conditions de pH et de force ionique, la température de dénaturation des fibrilles de
collagene dans les hydrogels collagéne/THA augmente également de 4°C post-réticulation pour
atteindre 58°C. La température de dénaturation étant la méme que pour les contrbles de
collagene réticulés, un réseau interpénétré semble s’étre formé par photoréticulation par la
riboflavine via la création de ponts covalents entre deux tyrosines des fibrilles de collagéne en

plus des ponts entre deux tyramines du THA.

Nous avons ensuite évalué les performances mécaniques en rhéométrie de ces hydrogels
(Figure 97(C)). Une fois encore, le renforcement n’est pas assez efficace. Les modules de stockage
obtenus sont plus élevés qu’avec la HRP néanmoins ils restent similaires aux modules mesurés
avant réticulation. Ceci peut étre dii a I’échauffement émanent des UV qui endommagerait
partiellement le réseau et donc ses propriétés mécaniques. De plus le ringage apres fibrillogénése
peut étre, comme c’est le cas pour la HRP, a l'origine d’une perte de THA qui diminuerait les

performances post-réticulation.

11 s’agit d’un procédé qui est globalement plus efficace que la HRP puisqu’il n’affaiblit pas
le réseau, il le conserve. Ceci pourrait étre compensé par imprégnation de THA comme tenté
pour la HRP précédemment. Néanmoins, il resterait tout de méme le probléme de la puissance
des UV qui semble étre néfaste pour les propriétés mécaniques du réseau de collagéne (Hong et
al., 2019).
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Finalement, ce systéme de renforcement semble plus adapté que ['utilisation de HRP
puisqu’un réseau interpénétré est formé avec une stabilité thermique du réseau fibrillaire de
collagéne supérieure apres photoréticulation mais les performances mécaniques ne semblent pas
améliorées. Il a donc fallu poursuivre les investigations pour trouver un systéme permettant

d’améliorer a la fois les propriétés mécaniques et la stabilité thermique.

2. Photoréticulation a I’éosine Y et a la lumiére verte
L’éosine Y est un photoinitiateur souvent utilisé en photoréticulation. Nos collaborateurs
suisses l'utilisent largement sur le THA mais également sur des matériaux hybrides faisant
intervenir du collagéne (Petta et al., 2018). Ils 'utilisent seul ou bien en complément de la

réticulation enzymatique a la HRP pour plus d’efficacité.

Afin d’activer I’éosine Y, il faut utiliser une source de lumieére. Il peut s’agir d’UV ou bien
de lumiere verte émettant autour 520 nm. Cette deuxieéme alternative a attiré notre attention car
elle permettrait de réduire les dégradations et la toxicité liées aux irradiations par UV. La source

lumineuse doit étre autour de 520 nm car I’éosine posseéde un maximum d’absorbance a 518 nm
(Arunkumar et al., 2008).

Lors de sa these, Gregor Miklosic a démontré qu’en utilisant un systeme de
photoréticulation a 1’éosine sur un gel d’une hauteur de 2mm, 30 minutes d’irradiation étaient
suffisantes pour atteindre un module de stockage maximal. Néanmoins, au bout de 5 minutes de
photoréticulation, 95% du module de stockage final est atteint. Cela nous permettrait d’effectuer
des irradiations plus courtes ce qui serait moins nocives pour de futures expériences de culture
cellulaire. Ici, la photoréticulation a été effectuée avec une lampe verte Eurolite émettant a 520

nm.

2.1. Optimisation de la gélification du THA par photoréticulation a la lumiere

verte et I’éosine Y
Tout d’abord, comme pour la riboflavine et la HRP, il a fallu optimiser les parameétres de
photoréticulation en fonction de notre protocole sur du THA pure. Concernant la concentration
en éosine, nous avons fait le choix de garder celle utilisée par nos collaborateurs. Le gel a été
formé avec du THA pur a 3% en masse puis I’éosine a été ajoutée a une concentration finale de
0,2 mg.mL™". Une fois le tout homogénéisé, 200 uL sont placés dans chaque moule de gélification

et ces derniers sont exposés a une lumiere verte a une hauteur fixe de 10 cm.
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Au bout de 2h, les gels de THA font environ 6 a 7 mm, se tiennent et semblent rigides

comme présenté en Figure 98. La coloration rose est due a la présence d’éosine.
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Figure 98 : Observation macroscopique d'un hydrogel de THA réticulé a 1'éosine apres 2h d'exposition a la

lumiére verte et cinétique d'évolution du module de stockage en fonction du temps d'exposition.

Un suivi cinétique de gélification a été effectué par mesures rhéologiques du module de

stockage a intervalles fixes entre 0 minutes et 4h d’exposition a la lumiere (Figure 98).

Pendant les 10 premiéres minutes de photoréticulation, aucune gélification ne se produit,
se traduisant par un module de stockage nul. A partir de 10 minutes, la solution de THA
s’épaissie ce qui s’accompagne d’une augmentation du module de stockage significatif, montrant
la réticulation progressive du THA. Entre 1h et 2h d’exposition le module triple pour passer de
298 Pa a 831 Pa. Des hydrogels rigides qui se tiennent sont obtenus a partir de 1h. Cependant, si
I’exposition dure trop longtemps, c’est-a-dire a partir de 4h, on observe un desséchement de
I’hydrogel en surface di a 1’échauffement continu de la lampe. Une pellicule séche est observée
en surface comme c’était le cas pour la riboflavine et les UV. Le module de stockage augmente
tout de méme mais une rupture de pente est observée puisque le plateau de fin de réticulation est

atteint a 1 kPa apres 4 h.

A T'issue de cette étape d’optimisation, les conditions retenues sont 1'utilisation d’éosine a
une concentration de 0,2 mg.mL" et une exposition a la lumiére verte pendant 2h pour obtenir

des gels aux propriétés mécaniques élevées sans dégrader le réseau.
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Une fois les paramétres optimaux identifiés, il a fallu transposer le protocole aux

hydrogels mixtes collagene/ THA. Le procédé a également été testé sur les contrdles de collagene.

2.2. Photoréticulation des gels collagene/THA par 1'éosine Y et la lumiere
verte

Comme pour le protocole standard, apres avoir mélangé le collagéne et le THA pour
chaque condition de pH et de force ionique considérée, 200 pL du mélange sont mis dans les
moules. La fibrillogéneése du collagéne est conduite sous vapeurs d’ammoniaque pendant 24h
puis les gels sont rincés jusqu’a neutralisation. Les hydrogels sont incubés dans un bain d’éosine a
0,2 mg.mL" une nuit. Aprés avoir retiré 'excédent de bain, la photoréticulation est faite par
irradiation a la lumiére verte a 520 nm pendant 2h. Les hydrogels sont finalement rincés au PBS

1X puis caractérisés.

En Figure 99(A), les observations macroscopiques des hydrogels obtenus sont présentées.
Les gels semblent rigides. L’ultrastructure fibrillaire n’est pas altérée par 1’éosine et la
photoréticulation (Figure 99(A)). Quelle que soit la condition, le réseau de fibres de collagéne est
homogene sous forme de longues fibres bien définies caractéristiques aux réseaux observés pour

des hydrogels de collagene pur.

Comme pour la riboflavine, nous avons évalué I’'impact de la photoréticulation a 1’éosine
sur la stabilité thermique du réseau de collagene (Figure 99(B)). Lorsque la photoréticulation a été
effectuée sur les hydrogels contrbles de collagéne pur, une augmentation de la température de
dénaturation des fibrilles de 5°C a été observée pour toutes les conditions de pH et de force
ionique. La stabilisation semble étre la méme indépendamment du pH considéré puisqu’une
valeur seuil autour de 58°C est obtenue post-réticulation. Par conséquent, ceci atteste de la
stabilisation des fibrilles de collagene par la photoréticulation et donc de la réticulation covalente

du collagéne via ses Tyrosines.

Nous avons souhaité vérifier s’il s’agissait d’un réseau interpénétré ou d’un réseau hybride.
Pour rappel, le réseau hybride mettrait en jeu des ponts entre tyrosines et tyramines en plus de
ceux entre deux tyramines ou deux tyrosines. Un réseau interpénétré consisterait a former deux
réseaux distincts interpénétrés I'un dans 1’autre : un de collagene avec des ponts tyrosine/tyrosine
et un de THA avec des ponts tyramine/tyramine. Pour cela, les hydrogels collagéene/ THA post-
réticulation ont également été analysés par DSC. Leur température de dénaturation est bien au-
dela de celle de fibrilles de collagéne pur sans réticulation (53°C) synonyme de stabilisation des
fibrilles de collagéne apres photoréticulation. En effet, ici elle oscille entre 60,7 et 62,8°C selon les

conditions de pH et de force ionique. Les températures de dénaturation atteinte pour les contréles
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de collagéne purs réticulés oscillaient entre 58,3 et 60,6°C toutes conditions confondues. La
température de dénaturation du collagéne dans les hydrogels collagéne/THA par rapport aux
contrOles de collagene suggére qu'une contribution stabilisatrice des fibrilles de collagene
supplémentaire a eu lieu. Par la photoréticulation a 1’éosine, on peut imaginer qu'un réseau

hybride s’est donc formé avec :
- Des ponts covalents tyrosine/tyrosine entre fibrilles de collageéne
- Des ponts covalents tyramine/tyramine entre macromolécules de THA

- Des ponts covalents tyramines/tyrosines entre fibrilles de collagene et macromolécules de

THA.
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Figure 99 : (A) Observations macroscopiques et ultrastructure des hydrogels collagéne/THA apres
photoréticulation a 1'éosine (échelle = 1 um), (B) leur stabilité thermique et (C) leur module de stockage (* : p<0,05
(n=3)).

Pour rappel, l'existence d’un tel réseau avait déja été mis en évidence lors d’'une
précédente thése au laboratoire mais avec le systeme HRP/H,0O,. La technique de co-gélification
utilisée était différente avec une gélification simultanée du collagéne et du THA sans présence de
sel ce qui permettait une action optimale de la HRP. Néanmoins cette technique est incompatible
avec I'impression 3D puisque la gélification est instantanée apres le mélange collagene/THA

(Frayssinet et al., 2020).
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Enfin, pour vérifier la rigidité des gels, nous avons mesuré leurs modules de stockages
(Figure 99(C)). Une augmentation de 1’élasticité du module de stockage des hydrogels de
collagéne est observable pour toutes les conditions sauf pour celle a pH 1 sans sel ou le module de
stockage initial est seulement conservé. Ainsi, pour les conditions pour lesquelles cette
augmentation est observée, la réticulation des fibrilles de collagene entre elles par
photoréticulation a 1’éosine est bien confirmée. Indépendamment du pH, la photoréticulation a
I’éosine a augmenté le module de stockage des hydrogels collagene/THA traduisant une plus
grande élasticité post-réticulation. Celui-ci a été doublé attestant de 1'efficacité de 1’éosine a
réticuler le THA. En comparant 1’élasticité des hydrogels de collagene post-réticulation avec les
hydrogels de collagene/THA réticulés, une augmentation du module de stockage de 37% toutes
conditions confondues est observée. De maniere différenciée, cette augmentation est de 42, 28, 44
et 32% respectivement pour les conditions a pH 1 sans sel et avec sel et les pH 2,5 et 5,5 en
présence de sels. Dans toutes les conditions le module de stockage G’ atteint environ 500 Pa et il
n’y a pas de différence significative entre les groupes. Ceci confirme la présence d’'un réseau
hybride stabilisé par la présence de ponts tyrosine/tyramine en plus des ponts tyrosine/tyrosine et

tyramine/tyramine comme expliqué précédemment.

Ainsi, la photoréticulation a I’éosine permet d’obtenir des hydrogels collagéne/THA
conservant la structure fibrillaire du collagéne tout en améliorant les propriétés mécaniques et

thermiques.

3. Réticulation enzymatique vs photoréticulation
Afin d’établir les parameétres nécessaires a 1’élaboration de ’encre que nous allons tester
en impression 3D, nous avons comparé les trois voies de réticulation optimisées et testées dans

cette partie.

Pour rappel, les trois voies testées pour notre systeme collagene /THA sont la réticulation
enzymatique avec le systeme HRP/H,O, et la photoréticulation aux UV avec la riboflavine ou la

photoréticulation a la lumiére verte (520 nm) avec I’éosine.

L’ultrastructure, la stabilit¢ thermique et les propriétés mécaniques mécanique des
hydrogels générés selon chaque procédé de réticulation ont été comparés entre eux. Ainsi, le

systéeme de réticulation adéquat a pu étre sélectionné.

Tout d’abord, au niveau macroscopique, quelle que soit la méthode de réticulation
utilisée, des hydrogels collagene/THA plus ou moins rigides ont été obtenus. Néanmoins, dans le
cas de la photoréticulation a la riboflavine, un dessechement en surface des hydrogels a été

observé post-réticulation. Ceci a été provoqué par 'utilisation d’'UV qui semble néfaste pour le
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collagene. En vue de I'impression 3D et de la cellularisation des hydrogels, ce procédé ne semble
pas non plus optimal puisque les UV sont aussi mutagenes pour les cellules. Les deux autres voies
de réticulation n’ont pas montré ce phénomene, ce qui les démarque de la photoréticulation a la

riboflavine.

L’ultrastructure du réseau fibrillaire de collagéne observée au MEB a également été
comparée selon la voie de réticulation utilisée (Figure 100). Nous avons observé des réseaux
fibrillaires homogenes et définis pour toutes les techniques de réticulations. Aucune perturbation
du réseau de fibrilles de collagéne ne semble avoir eu lieu. Au niveau structural, nous ne pouvons

donc pas conclure quant a la meilleure voie de réticulation du THA.

Riboflavine/UV Eosine/LED

pH 2,5
400 mM 400 mM

pH 5,5
400 mM

— R—
1000 nm 1000 nm

Figure 100 : Impact de 1a méthode de réticulation du THA sur le réseau fibrillaire des hydrogels collagene/ THA
fibrillés (x20K).

Afin de discriminer les trois procédés, nous nous sommes intéressés a 1’étude de la
stabilité thermique et mécanique de ces hydrogels. En effet, un procédé de réticulation est efficace
s’il permet de générer des ponts covalents au sein du matériau. Ici il s’agit de ponts entre deux
tyramines du THA mais il s’agit également de la réticulation du collagéne via les tyrosines.

Lorsque des nceuds de réticulation covalents se créent entre des fibrilles de collagene, une énergie
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extérieure supérieure est nécessaire afin de dégrader le matériau et ses nouvelles liaisons
chimiques. Cela se traduit par une augmentation de la température de dénaturation du collagene
dans notre cas ou encore d’'une augmentation de 1’élasticité du matériau via I’augmentation du
module de stockage du réseau. Ceci provient aussi de I’augmentation du nombre de nceuds de

réticulation dans le réseau polymérique.

C’est pourquoi dans un premier temps nous avons comparé les résultats de DSC obtenus
pour chaque méthode de réticulation (Figure 101(A)). Ici nous avons considéré les hydrogels
collagéne/THA uniquement fibrillés comme référence. En effet, n’ayant pas subi de réticulation
du THA, il s’agit seulement d'un réseau de fibrilles. Ce réseau de fibrilles est facilement
détectable puisque peu importe les conditions de pH et de force ionique utilisées, la température

de dénaturation des hydrogels est autour de 53°C (barres blanches a rayures noires).

Lorsque le systéme est réticulé enzymatiquement (barres bleues), aucune augmentation de
la température de dénaturation n’est observée. Pour les conditions a pH 2,5 et 5,5 avec sels, on
observe méme une diminution de celle-ci traduisant une altération du réseau de fibrilles de

collagene par ’action du systeme HRP/H,O..
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Figure 101 : Impact de la méthode de réticulation du THA sur (A) la température de dénaturation et (B) le
module de stockage des hydrogels collagene/THA (* : p<0,05 (n = 3)).

Lorsqu’une photoréticulation a la riboflavine (barres violettes) ou a I’éosine (barres roses)
est effectuée, on observe une stabilisation des fibrilles de collagéne dans les hydrogels
collagéne/THA. En effet, la température de dénaturation augmente pour atteindre environ 60°C
quelles que soient les conditions de pH et de force ionique considérées. La réticulation
tyrosine/tyrosine entre deux molécules de collagéne semble avoir eu lieu. Néanmoins nous
observons certaines différences entre les deux modes de photoréticulation. Précédemment, il a été
démontré qu’aucune augmentation de la stabilité thermique n’a été observée pour les hydrogels
collagéne/THA en comparaison avec les hydrogels de collagene pur dans le cas de la riboflavine

d’ou la formation d’un réseau interpénétré constitué de ponts tyramine/tyramine entre deux
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THA et tyrosine/tyrosine entre deux collagénes. Dans le cas de la photoréticulation a 1’éosine, la
température de dénaturation des hydrogels de collagéne/THA réticulés était supérieure a celle
des hydrogels de collagene purs réticulés attestant de la formation d’un réseau hybride. Trois
types de liaisons chimiques se forment: des ponts tyramine/tyramine, des ponts
tyrosine/tyrosine et des ponts tyramine/tyrosine. Enfin, les propriétés mécaniques des hydrogels

obtenues par ces deux modes de photoréticulation ont été comparés.

Nous avons analysé les propriétés mécaniques des hydrogels générés et notamment leurs
modules de stockage (Figure 101(B)). En renfor¢cant un réseau par réticulation, c’est-a-dire en
créant des ponts covalents supplémentaires via la réticulation du THA a minima ou la création
d’'un réseau hybride avec le collagéne, une augmentation du module de stockage doit étre
observée. Notre référence est toujours les hydrogels mixtes collagéne/ THA fibrillés non réticulés

afin de quantifier directement I’effet de chaque méthode de pontage.

Cette analyse nous a permis tout d’abord d’éliminer définitivement le mode de
réticulation enzymatique car les modules de stockage soit diminuent, soit restent constant apres
la réticulation. Lorsqu’une photoréticulation a la riboflavine est opérée, le module de stockage
diminue également. Cela traduit l’affaiblissement mécanique du réseau. Cet affaiblissement
mécanique semble étre dii au séchage en surface de I'hydrogel lors de I’exposition aux UV, ce qui
déstabilise le réseau de maniere irréversible. Le risque de dégradation semble trop important pour
notre étude si I’on y ajoute I'incorporation de cellules par la suite qui sont également sensibles a la

température et a la surexposition aux radicaux.

Concernant la photoréticulation a 1’éosine, une augmentation de 1’élasticité du réseau est
observée pour toutes les conditions de pH et de force ionique. Cette méthode de réticulation est la
seule qui permet d’obtenir des hydrogels rigides avec un réseau fibrillaire caractéristique du
collagéne démontrant une augmentation de la stabilité thermique et mécanique des hydrogels
mixtes collagéne/THA. De plus, I'utilisation de lumiére visible a permis de conserver la stabilité
des matériaux sans induire de séchage en surface. Cette source de lumiere douce est

cytocompatible et non mutagéne contrairement aux UV.

Nous souhaitons incorporer a terme des cellules dans les hydrogels imprimés, c’est
pourquoi nous nous sommes particulierement penchés sur la condition a pH 5,5. En effet, un pH
trop acide serait toxique pour les cellules et donc incompatible avec notre projet. Néanmoins, le
pH 5,5 semble étre idéal puisqu’il permet d’étre dans des conditions plus proches du pH
physiologique tout en prévenant la formation des complexes polyioniques. En regardant les
propriétés mécaniques a pH 5,5 en présence de sel apres réticulation a I’éosine, on s’apergoit
également qu’il s’agit de la condition pour laquelle on observe un renforcement mécanique

optimal.
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Finalement, la photoréticulation a I’éosine semble étre la plus adaptée a notre systéme et
celle que nous avons sélectionné pour la suite du projet. Néanmoins il faudra modifier le
processus de gélification du collagéne pour adapter la technique a la culture cellulaire puisque les
vapeurs d’ammoniaque sont incompatibles avec la survie cellulaire. Il est facile de les remplacer

en exposant les solutions a une quantité de soude a 0,1 M et/ou de PBS.
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Conclusion de 1’étude physicochimique

Si I’utilisation d’un pH acide inférieur a 2,5 en présence de NaCl a 400mM semble inhiber
totalement les phénomeénes de complexation, cela reste toxique pour les cellules. Dans le cadre de
ce projet, il est inenvisageable de travailler avec des conditions cytotoxiques. En effet, les cellules

étant a termes directement en contact avec ’encre, le matériau ne serait pas biocompatible.

Une alternative a été découverte lors de 1’étude physicochimique. En effectuant la
formulation a un pH 5,5 avec du NaCl, ’écrantage des charges est suffisant pour inhiber la
complexation grace a I'utilisation du pH proche du point isoélectrique du collagéne. A ce pH, la
fibrillogénése du collagéne est amorcée en présence de sel rendant les macromolécules de
collagéne plus neutres et moins disponibles pour interagir avec des acides carboxyliques du THA.
La stabilité thermique pour cette condition permet de confirmer la présence de fibrilles matures

avec une température de dénaturation typique des fibrilles de collageéne a 53°C.

Suite a cela, la réticulation du THA a été conduite par voie enzymatique avec de la HRP
et du H,O,. Dans un premier temps, elle a été effectuée selon un protocole que 'on a appelé
standard se déroulant en deux étapes. Apres avoir formé et rincé le réseau de collagene par
gélification et fibrillogénese au contact de vapeurs d’ammoniaque, la réticulation enzymatique a
été conduite. Celle-ci n’a pas permis d’augmenter les propriétés mécaniques de I’hydrogel comme
attendu apres la réticulation du THA. Le ringage essentiel pour maintenir le pH neutre nécessaire
a l'activité enzymatique de la HRP a potentiellement provoqué la fuite du THA libre du réseau
de collagene. Une deuxiéme hypothése subsiste selon laquelle la HRP est une protéine trop grosse
pour diffuser efficacement dans le réseau de collagéne pour réticuler le THA. Le protocole

standard a donc été jugé inefficace.

Un protocole inversé a alors consisté a effectuer la réticulation du THA en premier lieu
suivie de la fibrillogénese du collagéne avec les vapeurs d’ammoniaque. Ce protocole s’est
également avéré non approprié puisqu’il ne permettait pas d’améliorer significativement les

propriétés physiques des hydrogels collagéne/THA par rapport a un hydrogel de collagene pur.

Une stratégie d’imprégnation de 1’hydrogel de collagéne par du THA a été testée afin de
compenser la perte de THA. Pour cela, apres gélification et fibrillogénése du collagéne, un bain
de THA est effectué pendant 2h permettant de saturer par diffusion le réseau de collagéne avec
des macromolécules non réticulés de THA. Une derniére étape a été de procéder a la réticulation
enzymatique du THA afin de le figer dans le réseau de collagene et de former un réseau
interpénétré. Ce protocole s’est avéré prometteur puisque les propriétés mécaniques ont été

rétablies au niveau de celles des hydrogels de collageéne pur fibrillé. Néanmoins, la réticulation
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enzymatique est tout de méme inefficace puisqu’aucune augmentation supplémentaire des
propriétés mécaniques et thermiques n’a été observée apres réticulation du THA. Cela montre
que ce n’est pas la présence de THA qui limite I'efficacité de la réticulation enzymatique mais
bien ’enzyme qui diffuse trop peu dans le réseau de collagéne déja formé. Ce protocole n’a donc
pas été retenu a ce stade due a l'inefficacité de la réticulation enzymatique du THA sur notre

systeme mais reste intéressant pour la suite du projet.

Pour améliorer la tenue mécanique des hydrogels collagéne/THA et former de maniére
efficace le réseau de THA, différentes voies de réticulation ont ensuite été investiguées et
optimisées : la photoréticulation aux UV avec la riboflavine et la photoréticulation a la lumiere
verte avec ’éosine Y. Les parametres de réticulation comme les concentrations mais aussi les
temps de réactions ou d’irradiation ont été modulés pour optimiser chacune des deux voies. La
comparaison des deux voies a pu étre faite selon trois criteres : la structure du réseau, les
propriétés rhéologiques et la stabilité thermique des hydrogels générés. Finalement, la
photoréticulation a I’éosine a été retenue pour la suite de cette theése car en plus d’atteindre les
meilleures propriétés structurales, thermiques et mécaniques, nous pensons qu’elle est viable avec
l'utilisation de cellules en raison des conditions plus douces de la lumiere visible comparé aux
UV. Les différents paramétres devront néanmoins étre optimisés puisque la photoréticulation
repose sur la libération de radicaux qui sont une source de stress cellulaire pouvant conduire a la

mort.

Pour conclure, I’encre formulée pour 'impression 3D devra prendre en compte les
résultats de cette étude physicochimique afin de générer des hydrogels performants. Cependant
des ajustements devront étre faits d’une part afin d’avoir une encre générant des hydrogels
mimant I’ Annulus Fibrosus et d’autre part pour diminuer la cytotoxicité de tels procédés. L’encre
a développer devra étre a I'image de la condition a pH 5,5 en présence de sels afin d’inhiber la
formation de CPI par la formation de fibrilles de collagéne et devra étre réticulée a 1’éosine Y par
photoréticulation pour obtenir des hydrogels aux propriétés mécaniques, thermiques et

structurales optimales.
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Développement d’un mode¢le d’ Annulus

Fibrosus cellularisé par impression 3D

Résumé

Ce chapitre s’intéresse au développement du modele iz vitro d’ Annulus Fibrosus.
Afin d’obtenir un tel modéle par impression 3D, il faut adapter les conditions physico

chimiques précédemment décrites a la culture de cellules.

Il nous a fallu tout d’abord formuler une encre homogene et imprimable a partir
de solutions denses de collagene I et d’acide hyaluronique afin de se rapprocher des
propriétés physiques de I’Annulus Fibrosus. Ensuite, les paramétres d’impression de ces
solutions ont été optimisés. Le but final est de générer un hydrogel dense anisotrope
ayant le moins de porosité possible comme c’est le cas pour les lamelles d’AF. Ici, deux
types d’encres ont été développées correspondant au protocole standard et au protocole

d’imprégnation.

Une fois les parametres d’impression validés, les hydrogels collagene/ THA ont
été cellularisés avec des fibroblastes humains. Pour cela, une étude biologique a été
préalablement conduite afin d’affiner les conditions de fibrillogénese du collagene et de
réticulation du THA compatibles avec la viabilité cellulaire. Notre but était de trouver un
compromis permettant de générer un biomatériau anisotrope avec de bonnes propriétés

mécaniques tout en préservant la viabilité cellulaire.

La cellularisation de ces matériaux s’est effectuée en deux étapes. La premiere
étape a consisté a cultiver les fibroblastes sur une seule couche d’hydrogel imprimé via la
procédure « on top ». Une étude de viabilité cellulaire a été conduite sur 21 jours avec

pour chaque temps de culture une observation de la morphologie, une étude de la
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migration et une mesure de la prolifération des fibroblastes mis au contact de nos deux

modeles (protocole standard et imprégnation).

Dans un second temps, des cellules ont été confinées entre deux couches
d’hydrogels anisotropes pour mimer le micro environnement de ’AF. La viabilité, la
prolifération, la morphologie cellulaire ainsi que le renforcement des hydrogels par les

cellules ont été étudiés sur 14 jours pour nos modeles synthétisés via les deux protocoles.

Enfin, les deux procédures ont été comparées pour sélectionner la méthode

adéquates permettant de générer un modele d’ Annulus Fibrosus cellularisé.
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Chapitre 1 : Impression 3D de matrices collagene/acide

hyaluronique

I. Formulation des encres

Pour générer un hydrogel via I'impression 3D par extrusion, il est nécessaire d’utiliser une
encre avec des propriétés adéquates. Pour étre imprimable, celle-ci doit étre naturellement
homogene et doit avoir une viscosité permettant la rétention de forme des filaments imprimés.
Par ailleurs, utiliser un polymeére rhéofluidifiant peut étre un avantage pour I'impression. Dans
notre étude, nous avons synthétisé deux encres : une encre de collagéne pure et une composée
d’un mélange de collagene et de THA. Les encres ont une concentration en collagéne élevée a 30

mg.mL".

1. L’encre de collagene
L’encre de collagéne a été formulée afin de générer des hydrogels de collagéne purs
utilisés comme contrbles mais aussi pour synthétiser les hydrogels collagene/THA via le procédé

d’imprégnation introduit en Partie 3.

En accord avec les résultats de I’étude physicochimique (Partie 3), nous avons utilisé une
solution de collagene au pH 5. Pour cela, le collagéne a été préalablement dialysé contre de
I’'acide acétique a une concentration de 17mM. Apres 72h de dialyse, il est concentré par

évaporation jusqu’a atteindre une concentration finale de 30 mg.mL".

L’encre est conditionnée dans des seringues afin de remplir au fur et & mesure les
cartouches d’impression (Figure 102(A)). Celle-ci étant stockée a 4°C, elle a tendance a produire
un gradient de concentration au bout d’un certain temps de stockage a froid. C’est pourquoi nous
avions besoin d'un systtme nous permettant d’homogénéiser rapidement I’encre avant
I'impression. En effet, les parameétres d’impression changent drastiquement selon la concentration
en collagéne, celle-ci doit avoir des propriétés constantes. Lors d’'un changement de batch de
concentration, les parametres doivent étre vérifiés et réadaptés en conséquence s’il y a des
variations de concentration. La viscosité de 1’encre est un bon indicateur de la concentration et

donc de son imprimabilité.

Le comportement rhéofluidifiant de I’encre composée de collagéne pur a été étudié par

rhéologie (Figure 102(C)). Sur la courbe liant la viscosité au taux de cisaillement, on observe que
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la viscosité diminue en fonction du taux de cisaillement ce qui est caractéristique d’un fluide

rhéofluidifiant et permet une meilleure imprimabilité.
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Figure 102 : Caractéristiques de I’encre de collagene dense : (A) Observation macroscopique (B) ultrastructure

au Cryo MEB (20k) et (C) comportement rhéofluidifiant.

L’ultrastructure de I’encre a été observée par Cryo-MEB a 1'Université de Nantes (Figure
102(B)). On observe clairement la présence de fibrilles en solution ce qui est cohérent avec les
résultats obtenus avec les solutions de collagéne dilué (4 mg.mL™") utilisé au méme pH lors de

I’étude physico-chimique.

2. L’encre collagene/THA
Cette encre a été formulée afin de produire des hydrogels collagéne/ THA correspondant

au protocole standard de I’étude physicochimique (Partie 3) c’est-a-dire a un mélange direct de

collagéne avec du THA.

Une premicre expérience a été effectuée en incorporant le sel dans chacune des solutions
stocks de collageéne et de THA. Une concentration finale en sel a 200mM a été utilisée pour cette
étude car la concentration utilisée lors de 1’étude physicochimique (400 mM) serait toxique pour
les cellules. Selon la littérature, les complexes polyioniques semblent étre écrantés a 200mM ce

qui ne devrait pas poser de probléme d’homogénéité de I’encre (Chen et al., 2014).
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Chapitre 1 : Impression 3D de matrices collagéne/acide hyaluronique

Aprés la dialyse contre de I'acide acétique a 17mM, le collagéne a été concentré par
évaporation jusqu’a une concentration de 40 mg.mL"!. Le sel a ensuite été ajouté pour atteindre
une concentration finale de 200mM. A ce stade, nous avons vite été limités par la viscosité du
collagéne. En effet, a 40 mg.mL", celui-ci est beaucoup trop dense pour pouvoir incorporer le sel
de maniére homogéne. Des zones de précipitation locale du collagéne étaient observées par un
blanchiment localisé a I’endroit ou le sel avait été ajouté. Le mélange a la spatule, au vortex et a

I'ultraturax ont été inefficaces pour homogénéiser la solution.

Il a donc fallu trouver une autre méthode pour ajouter le sel. Apres avoir dialysé le
collagene contre de ’acide acétique a 17 mM, du NaCl & une concentration finale de 20mM a été
ajouté sous agitation au collagéne dilué a 4 mg.mL. L’agitation a été maintenue pendant 2h
pour que la solution soit homogene. La concentration s’effectue ensuite par évaporation pour
atteindre 40 mg.mL"!. Nous avons ajouté au départ 20 mM de NaCl car en concentrant d’un

facteur 10 le collageéne, nous concentrons en méme temps le sel 2 200 mM comme désiré.

A ce stade, la solution stock de collagéne semble homogene (Figure 103(A)). Afin de s’en
assurer, nous I’avons analysée par Cryo-MEB (Figure 103(B)). La présence de fibrilles dispersées
de maniere homogeéne en solution est observée. De plus, les fibrilles semblent plus matures et
épaisses que dans l’encre de collagéne sans sel. Ceci nous indique que la présence de sel
déclenche le phénomene de fibrillogénese. Ce résultat était attendu et confirme ceux obtenus lors

de I’étude physico-chimique en phase diluée.
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Figure 103 : Solution dense de collagéne avec 200 mM de sel (A) Observation macroscopique et (B)
ultrastructure observée au Cryo-MEB (x20Kk).

Pour réaliser I’encre collagéene/THA, il a également fallu préparer une solution stock de
THA en présence de sel. Cette solution a été concentrée a 30 mg.mL" avec 200 mM de NaCl.
Nous n’avons pas rencontré de probleme d’homogénéisation lors de cette préparation puisque la

viscosité était plus faible que celle du collagéne a 40mg.mL!.

Le ratio de collagene : THA dans I’Annulus Fibrosus étant de 4 :1, la formulation de

I’encre s’est faite en utilisant ce ratio avec des concentrations finales a 30 mg.mL"! en collagéne et
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7,5 mg.mL! en THA. L’encre obtenue était homogéne et transparente sans aucune trace de

précipitation ou de complexation localisées (Figure 104(A)).

La présence de fibrilles dans I’encre concentrée de collagéne/THA a été étudiée par Cryo-
MEB (Figure 104(B)). Comme lors de I’étude physico-chimique, un réseau fibrillaire a été
observé en solution grace a la présence du NaCl. Ce dernier permet d’écranter les charges et de
rendre le collagene moins disponible pour interagir avec le THA, d’ou I'inhibition des complexes
et ’obtention d’une encre transparente. De plus la présence de fibrilles en solutions a aussi pour

conséquence d’inhiber la formation des complexes polyioniques.
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Figure 104 : Encre dense de collagéne/THA (A) Observation macroscopique (B) ultrastructure au Cryo MEB
(20k) et (C) comportement rhéofluidifiant.

Enfin le comportement rhéofluidifiant de I’encre collagéne/THA a été mis en évidence en
quantifiant la viscosit¢é en fonction du taux de cisaillement (Figure 104(C)). Comme
précédemment, la viscosité diminue lorsque le taux de cisaillement augmente ce qui est
caractéristique d'un fluide rhéofluidifiant. Ce phénomeéne est le dernier facteur définissant

I'imprimabilité d’une encre.

Nous avons donc formulé une encre dense et homogene de collagéne/THA a un ratio 4 :1

en présence de 200mM de NaCl présentant un comportement rhéofluidifiant et avec une bonne

imprimabilité.
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I1. Parametres d’impression des encres

L’impression 3D des deux encres formulées a été conduite a ’aide d’une bio-imprimante
BioX de Celllnk sur laquelle plusieurs parameétres peuvent étre modulés. Parmi eux, nous avons
optimisé la pression d’extrusion, la vitesse de dépot et le pourcentage de remplissage des couches

d’hydrogel.

De plus, puisque nous voulons générer des hydrogels anisotropes, il faut générer de
I’orientation entre les molécules de collageéne dans les hydrogels imprimés. Pour cela, nous nous
sommes inspirés des travaux de Lise Picaut et de Marie Camman lors de leurs théses respectives

consistant a générer des filaments ou des matrices de collagéne anisotropes.

L’extrusion d’une encre de collagéne directement dans un bain de fibrillation permet,
grace au cisaillement dans I'aiguille, d’aligner les triples hélices de collagéne (Camman et al.,
2023). Lorsque les filaments imprimés entrent en contact avec le bain de gélification, la
fibrillogénése et la gélification du collagene sont déclenchées instantanément. Ce processus
permet donc de « figer » le systeme avec ’alignement désiré a la différence prés que ce sont des
fibrilles qui sont alignées et plus des triples hélices. Le bain de fibrillation a été optimisé pour étre
compatible avec la viabilité des cellules en plus de générer I’anisotropie des couches de

collagénes.

1. L’encre de collagene

1.1. Optimisation du bain de fibrillation et de gélification
Picaut & al. ont démontré que pour fibriller un filament de collagene apres extrusion,
['utilisation d’un bain de PBS pouvait étre utilisé (Picaut et al., 2018). Selon la concentration de
ce bain, la force ionique est plus ou moins grande. Plus elle est élevée, plus la cinétique d’auto-
assemblage est rapide. Le PBS 5X est la concentration pour laquelle le filament gélifié ne gonfle
pas post impression. De plus, la force ionique est suffisante pour contraindre les molécules de
collagéne sans contracter le filament. Lorsque du PBS 1X est utilisé, les filaments ont tendance a

se dilater car la force ionique est plus faible.

Camman & al. ont démontré qu’il était possible de générer une matrice 3D de collagéne
anisotrope en utilisant un bain de PBS 5X (Camman et al., 2023). Pour générer ce matériau les
filaments étaient tous imprimés dans le méme sens pour avoir ’ensemble anisotrope. Cette

matrice comportant 5 couches possede des propriétés mécaniques importantes (E =15 kPa) et
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surtout une cinétique de fibrillation de I'ordre de quelques minutes. La cinétique de fibrillation est
un facteur clé dans la conception d’hydrogels anisotropes car plus elle est lente plus les
phénomenes de diffusion de matiere sont permis. S’il y a trop de diffusion, le filament gonfle, est

moins défini et surtout les molécules de collageéne perdent leur alignement.

Dans notre étude, nous ne pouvons pas travailler avec du PBS 5X car il créerait un choc
osmotique pour les cellules provoquant leur lyse. Nous avons donc testé trois bains de gélification
différents pour comprendre I'effet qu’ils avaient sur le filament imprimé. Le PBS 5X étant la
référence pour laquelle le filament ne gonfle pas, nous ’avons sélectionné comme contrdle positif.
Puis nous avons également testé un bain de PBS 1X et un bain de PBS 2X. Dans chacun de ces
bains, ont été ajouté 10°M de NaOH afin d’augmenter légérement leur pH et de faciliter la

fibrillogénese.

PBS 2X + NaOH 10°M  PBS 5X + NaOH 10*M

1196 + 62 pm 963 + 54 ym 765 116 pm

10 min 4 min 40 secondes

100 ym

Figure 105 : Impact du bain de fibrillation sur le temps de fibrillation, la définition et la taille des filaments

extrudés ainsi que sur l'anisotropie du collagene.

Pour les trois bains, un pH final de 7,5 est obtenu. Seule la force ionique est modifiée. Les
essais ont été faits avec une aiguille 23G avec une pression de 95 kPa, une vitesse de Smm/s, une

température de plateau de 11°C et une température de buse de 8°C. Les parametres de pression et
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de vitesse ont été fixés arbitrairement jusqu’a ce que de la matiere soit extrudée mais ils seront
affinés dans les parties suivantes. Enfin, les filaments ont été extrudés a un pourcentage de
remplissage de 10% afin de les discerner clairement et de ne pas avoir un effet supplémentaire di

au contact avec d’autres filaments.

Macroscopiquement, nous observons une différence de définition du filament selon la
force ionique du bain (Figure 105). Les filaments sont tres bien définis lorsqu’ils sont extrudés
dans un bain de PBS 5X avec 10°M de NaOH. A contrario, lorsque du PBS 1X est utilisé, ils

semblent plus diffus et de forme irréguliére.

Nous pouvons lier cette impression de diffusion et gonflement au temps de fibrillation de
chaque bain. Lorsqu’un bain de PBS 1X est utilisé, le collagene blanchit aprés 10 minutes de
contact dans le bain. Ce blanchiment est un bon indicateur de la fibrillogénese et la gélification du
collagene. Le temps est diminué par 2 pour un bain de PBS 2X et par 10 pour un bain de PBS 5X.
Plus la cinétique est lente plus on observe des phénomenes de diffusion qui ménent a des
filaments moins bien définis comme c’est le cas pour le bain de PBS 1X. Ceci a également un
impact sur la taille des filaments qui a tendance a augmenter lorsque la cinétique est faible et que
la diffusion est importante. Par exemple la taille des filaments est réduite de 36% en passant du
bain de PBS 1X au bain de PBS 5X. Il est a noter que les filaments gélifiés avec du PBS 2X sont
pratiquement aussi bien défini que ceux réalisés avec du PBS 5X, montrant que cette force

ionique est suffisante pour le maintien de forme.

Nous avons complété ces premiers essais par 1’observation au Microscope optique a
Lumiére Polarisée (MOLP) des filaments extrudés. Pour les trois bains utilisés, une extinction est
observée entre 0 et 45° signifiant la présence de biréfringence dans I’hydrogel et 1ié a ’alignement
des molécules de collagéne dans une méme direction. L’extinction n’est pas totale car un

phénomeéne « coeur/coquille » est présent comme décrit par Picaut et a/ (Picaut et al., 2018).

Pour conclure, les résultats obtenus sont en adéquation avec les observations faites dans
les travaux de Picaut et a/ et de Camman et a/ puisqu’en augmentant la force ionique du bain on

obtient des filaments mieux définis plus rapidement et orientés.

Pour prendre en compte les propriétés physiques recherchés et la préservation de la
viabilité cellulaire., nous avons choisi de poursuivre avec du PBS 2X et 10°*M de NaOH qui nous

permet d’obtenir des filaments orientés avec moins de gonflement et de diffusion qu’en PBS 1X.

Il faut ensuite évaluer la toxicité de ces conditions sur les cellules méme si d’apres la

littérature, il s’agit de conditions plus douces pour les cellules.
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1.2. Optimisation de la pression

Une fois le bain de PBS 2X/NaOH 103M sélectionné, nous nous sommes intéressés a un
deuxiéme parametres trés importants : la pression d’extrusion. En effet, si elle est trop élevée, le
dépbt de matiére sera trop important et le filament sera plus gros que le diamétre interne de
I'aiguille d’extrusion. Ceci peut poser probléme notamment pour la résolution finale du construit
imprimé. A contrario, si celle-ci est trop faible, le filament sera trop fin voire inexistant. Cela peut
également laisser place a la présence de trous dans la structure et peut affecter I’orientation
puisque le taux de cisaillement ne sera pas suffisant pour aligner les triples hélices de collagene le

long de I'aiguille.

Nous avons donc généré des filaments avec les mémes parametres que précédemment
utilisés pour 1’optimisation du bain de fibrillation. Puis nous avons modulé la pression en fixant
une gamme allant de 70 kPa, pression la plus faible pour laquelle de la matiére est extrudée,
jusqu’a 95 kPa. Les filaments résultants ont été observés au MOLP afin de déterminer leur taille

ainsi que leur biréfringence (Figure 106).

85 kPa 90 kPa 95 kPa

532 + 65 um 557 +30um 501 154 um 558 £ 80 pm 740 + 93 pm 860 +48 um

% = “‘:& Land “\ é

45°

Figure 106 : Impact de 1a pression sur la taille des filaments et leur biréfringence.

Il est a noter que lorsque la pression est trop élevée (95 kPa), les filaments mesurent 860
um de diamétre ce qui est plus du double du diamétre interne de I’aiguille (330 um). Il est normal
d’observer un peu de gonflement puisqu’on utilise un bain de PBS 2X cependant il faut qu’il soit
minimisé pour ne pas perdre en orientation et en définition. Ici a 95 kPa, en plus d’étre gros, les

filaments perdent de I’orientation comme observé en lumiére polarisé.

En diminuant la pression a 80 kPa, on obtient des filaments mieux définis d’environ 500
um et anisotropes puisqu’on observe de la biréfringence entre les polariseurs croisés. En dessous

de 80 kPa, la pression devient insuffisante se traduisant par des manques de matiére a certains
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endroits et de pertes d’orientation dd au cisaillement insuffisant. Néanmoins, le diamétre moyen

des filaments atteint un plateau autour de 532 um a 70 kPa.

Nous avons donc déterminé que la pression optimale d’impression pour laquelle le

diametre est le plus petit tout en générant des hydrogels orientés est de 80 kPa.

Dans le cadre des travaux de Marie Camman qui imprimait du collagene a 30 mg.mL"*
dans de l'acide acétique a 0,5 M, la pression utilisée était de 60kPa ce qui est assez proche de
notre valeur de pression. Bien entendu, les différences de pression peuvent étre dues a la fois aux
différences minimes de concentrations en collagene, a la différence de viscosité due a la

concentration en acide acétique mais également aux conditions de gélification du bain.

1.3. Optimisation de la vitesse
La vitesse d’extrusion a également été optimisée avec les parameétres précédemment
établis et le bain sélectionné. L’impression a été faite a une pression de 80 kPa, une température
de plateau a 11°C, une température de buse a 8°C et un pourcentage de remplissage de 10% dans
un bain de PBS 2X/NaOH 10 M. La vitesse a été modulée entre 4 et 6 mm/s.

6 mm/s

490 + 58 ym 511

OO

45°

Figure 107 : Impact de la vitesse d'impression sur les filaments générés et 1'orientation des fibrilles de

collagene.
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Les filaments produits ont une épaisseur de 'ordre de 500 um pour les trois vitesses
utilisées (Figure 107). Les filaments sont continus et bien définis quelle que soit la vitesse.
Néanmoins, ’orientation des fibrilles de collagéne varie selon la vitesse utilisée. Alors qu’aucune
biréfringence ne semble étre générée a 6mm/s, a 4 et 5 mm/s, des extinctions sont observables
sous polariseurs croisés synonyme de biréfringence du collagéne et d’alignement. Néanmoins, la

biréfringence semble plus intense et plus homogene a 4mm/s.

Lorsque la vitesse est excessivement élevée (6mm/s), le dépot est si rapide que la matiere
est a peine déposée sur le support d’ou la perte d’alignement et de matiére observées
expérimentalement. A contrario si elle est trop faible, le dép6t de matiére est trop important ce
qui crée des filaments épais ou l'alignement peut également étre perturbé. Certaines fois, si la

vitesse est vraiment trop faible, de la tortuosité peut également étre générée lors du dépot.

En vue de ces résultats nous avons choisi d’utiliser une vitesse d’'impression de 4 mm/s.

1.4. Optimisation du pourcentage de remplissage
Le dernier parameétre a optimiser est le pourcentage de remplissage. Celui-ci définit I’écart
entre deux filaments adjacents et la cohésion de la couche. Plus le pourcentage de remplissage est

élevé plus les filaments sont proches.

Dans le cadre de notre projet, le tissu natif est cohésif sans porosité pour former des
lamelles concentriques. Par conséquent, il faut que le matériau présente le moins de porosité
possible. Nous avons donc optimisé le pourcentage de remplissage afin que les filaments
adjacents soient en contact (pas de porosité) sans se superposer pour que la couche soit la plus
plane possible sans perturber I'alignement. En effet, lorsqu’il est trop élevé, les filaments se
superposent provoquant une architecture de surface irréguliére avec des bosses et des creux
importants. Cela pose probleme quant a I'impression d’une seconde couche aprés ajout des
cellules puisque ’adhérence et la hauteur d’impression ne seront pas les mémes partout. De plus,
une porosité importante est générée entre les couches due aux zones de superposition. Ici le
pourcentage de remplissage a été modulé entre 30 et 100% pour trouver la condition optimale
(Figure 108).

Lorsque le pourcentage de remplissage est trop faible, c’est-a-dire inférieur a 70%, on
observe des zones de non contact entre les filaments. L.a couche n’est pas cohésive et le diametre
moyen des filaments oscille entre 477 et 561 um. De la biréfringence est observée sous polariseur

croisé mais les filaments n’étant pas en contact, ces conditions ne sont pas optimales.
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Chapitre 1 : Impression 3D de matrices collagéne/acide hyaluronique

A contrario, lorsque le pourcentage de remplissage est supérieur a 80%, les filaments sont
en contact et le diameétre des filaments diminue drastiquement pour atteindre 284 um a 100%. Ici,
la biréfringence du collagéne est maximale mais les filaments se superposent comme observé au
goniometre sur une vue de profil (Figure 108). Comme discuté précédemment, la superposition
des filaments n’est pas souhaitée car cela peut engendrer des inhomogénéités ainsi que de la
porosité supplémentaire. De plus cela ne permet pas de reproduire la structure lamellaire

observée dans ’AF.
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Figure 108 : Impact du pourcentage de remplissage sur le diametre des filaments, leur anisotropie et leur
superposition.

Avec 80% de remplissage, les filaments sont tous en contact les uns avec les autres pour
un diameétre moyen de 369 um, ce qui est proche du diametre interne de ’aiguille (330um). Les
fibrilles de collagene sont alignées car elles générent un signal tres biréfringent. La vue de profil
confirme bien qu’aucune superposition n’a lieu dans ces conditions et que la surface est lisse.
Finalement, la condition a 80% de remplissage nous semble optimale pour poursuivre

I'impression de matrices de collagene.

2. L’encre collagéne/THA

Lorsque la nature de ’encre est modifiée, cela pourrait avoir un impact sur ses parametres
d’impression. C’est pourquoi, apreés avoir formulé ’encre de collagene/THA, il nous a fallu

optimiser les paramétres d’impression en prenant comme base ceux du collagene pur.

Les températures de plateau et de buse restent les mémes ainsi que le bain de

fibrillogénése. Seule la pression, la vitesse et le pourcentage de remplissage ont été optimisés.
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2.1. Optimisation de la pression
Le premier parametre optimisé pour I'impression de ’encre de collagene/THA a été la
pression. Pour cela, la vitesse a été fixée provisoirement a 5 mm/s. La gamme de pression testée
commence a 75 kPa qui se trouve étre la pression minimale pour laquelle ’encre commence a

s’écouler de I'aiguille. La pression a ensuite été augmentée pour atteindre 85 kPa (Figure 109).

85 kPa

579 +24 um 678+22 pm 829 + 69 um

00

45°

Figure 109 : Impact de la pression sur le diametre des filaments de collagéne/ THA et I'orientation du collageéne.

A 75kPa, les filaments générés avaient un diametre moyen autour de de 579 um. Lorsqu’il
a été observé sous polariseurs croisés, aucune biréfringence du collagéne n’a été observée de par

le cisaillement insuffisant de la solution dense de collagene.

A 85 kPa, le diametre moyen observé est de 829 um soit pres de 45% de gonflement par
rapport a celui généré a 75kPa. Celui-ci présente quelques tortuosités ponctuelles synonyme de
pression trop élevée. Sous polariseurs croisés, de la biréfringence est observée méme si elle est

moins importante que celle observée pour le collageéne pur.

Finalement, lorsqu’on utilise une pression intermédiaire a 80 kPa, le diamétre moyen des
filaments extrudés est de 678 um et semble régulier et bien défini. I démontre autant
d’alignement qu’a 85kPa. Cette pression nous semble donc étre optimale et est celle sélectionnée
pour la suite de I'impression de I’encre collagéne/THA. Néanmoins, il est a noter que la perte de
biréfringence est dii a la présence de THA. Le THA semble donc perturber I'orientation du

collagene méme si les CPI ont été inhibés.
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Chapitre 1 : Impression 3D de matrices collagéne/acide hyaluronique

2.2. Optimisation de la vitesse
La vitesse de dépot du filament sur le support a été ensuite affinée. Une gamme comprise
entre 5 et 7 mm/s a été testée tout en gardant les autres parameétres fixes. Les résultats sont

présentés en Figure 110.

7 mm/s

902 + 128 ym 657 £39 um 647 + 32 ym

00

45°

Figure 110 : Impact de la vitesse d'impression sur la taille des filaments et la biréfringence du collagene.

A 5 mm/s, des filaments présentant une forte tortuosité sont obtenus. Le diaméetre moyen
des filaments est également supérieur puisqu’il mesure environ 900 um. La tortuosité des
filaments vient de la vitesse qui est trop faible puisque la pression a déja été optimisée
précédemment. Lorsque la vitesse est trop faible, trop de matiere est déposée sur le support
malgré 'extrusion continue du filament ce qui provoque ces tortuosités. De plus, cela perturbe

également I’alignement du collagene puisque aucune biréfringence n’est observée.

La vitesse a alors été augmentée a 6mm/s. La tortuosité des filaments est toujours
observée mais de mani¢re moins importante qu'a 5 mm/s. Le diamétre moyen des filaments est
également diminué a 657 um. Sous polariseurs croisés, les fibrilles de collagéne présentent une
légére extinction synonyme de plus d’orientation que précédemment. Néanmoins, la tortuosité
des filaments restant importante et 1’alignement n’étant pas satisfaisant, nous avons tenté une

troisiéme vitesse.

A 7 mm/s, les filaments sont bien définis et ne présentent plus de tortuosités. Le diametre

moyen des filaments reste autour de 647 um et une biréfringence plus nette du collagéne est
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observée sous polariseurs croisés par la présence d’une extinction du filament. C’est cette vitesse

qui a été sélectionnée pour imprimer I’encre collagéne/ THA.

2.3. Optimisation du pourcentage de remplissage
Le pourcentage de remplissage a été optimisé de telle sorte que tous les filaments soient
en contact sans se superposer. L’objectif est d’obtenir un hydrogel cohésif anisotrope avec le

moins de porosité possible comme vu précédemment pour 1’encre de collagéne.

Pour cela, le pourcentage de remplissage a été modulé entre 30% et 100% tout en

maintenant les autres parametres constants (Figure 111).
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Figure 111 : Impact du pourcentage de remplissage sur la cohésion des couches, le diamétre des filaments,

1'orientation des fibrilles de collagéne et de la porosité de surface vue de profil.

Lorsqu’un pourcentage de remplissage inférieur a 70% est utilisé, les filaments ne sont pas
entierement en contact voire pas du tout pour les valeurs les plus basses. Les filaments ont un
diamétre moyen élevé qui atteint 703 um a 30% de remplissage. Les hydrogels générés présentent
peu de biréfringence et leur profil est majoritairement constitué de creux et de bosses significatif

de la non cohésion des filaments.

A partir de 80% de remplissage, les filaments sont tous en contact et I’hydrogel est
cohésif. Le diamétre des filaments est significativement diminué pour atteindre un plateau autour
de 350 pm. A partir de 90% de remplissage, de la superposition est observée sur les vues de profil
avec des bosses et des creux plus prononcés et la biréfringence du collagene semble 1égérement

perturbée.
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A 80% de remplissage, la biréfringence est maximale et le profil d’impression semble étre
linéaire. Nous considérons donc 80% comme la valeur optimale pour la suite de I'impression 3D

de I’encre dense de collagéne/THA.

ITI. Fabrication des matrices anisotropes collagene/ THA

Une fois les parameétres d’impression optimisés, nous avons pu nous concentrer sur la
fabrication de matrices anisotropes de collagene/THA non cellularisées. Ici, ’objectif est de se
servir de ces parametres d’impression pour fixer les protocoles d’impression des matrices. Ces

protocoles s’appuient sur les expériences menées lors de 1’étude physicochimique (Partie 3).

Le protocole standard repose sur I'impression de I’encre dense collagéne/THA dans un
bain de PBS 2X et 10° M de NaOH pour déclencher la fibrillogéneése et la gélification du
collagene suivi d'une étape de réticulation du THA avec de I'éosine en présence de lumiere

visible.

Le protocole d’imprégnation repose sur 'impression de 1’encre dense de collagéne dans le
méme bain de fibrillation suivi d’une étape d’imprégnation avec un bain de THA et d’éosine.
Apres ce bain, la réticulation du THA imprégné dans le réseau fibrillaire de collagene est
conduite sous lumiere visible. En vue de l'utilisation de cellules, il est essentiel d’optimiser
chacun de ces protocoles afin que le procédé, les conditions de gélification du collagéne et celles

du THA soient compatibles avec la survie cellulaire.

Par conséquent, une étude préliminaire de cytotoxicité a été effectuée afin de trouver un
compromis entre la biologie et la physicochimie. Suite a cela, le protocole d’'imprégnation puis le
protocole standard ont pu étre adaptés afin de générer des matrices non cellularisées avec une

cytocompatibilité et des propriétés physiques optimales.

1. Etude préliminaire de cytotoxicité du procédé sur des fibroblastes
Les fibroblastes ont été sélectionnés pour la cellularisation de nos matrices car ils
ressemblent aux cellules d’AF. Deux facteurs critiques dans nos protocoles peuvent provoquer de
la toxicité cellulaire : la photoréticulation et le bain de fibrillogéneése. Nous nous focaliserons sur

I'impact de ces phénomenes sur la survie des fibroblastes.
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1.1. Etude de la toxicité du procédé de fibrillogénese sur des fibroblastes
La potentielle toxicité du bain de fibrillogénese (PBS 2X/NaOH 10°M) peut venir de sa
force ionique étant donné que le pH de ce bain est neutre. Afin de s’assurer de la
cytocompatibilité de notre procédé, l'effet du bain de fibrillation sélectionné sur la viabilité

cellulaire a été étudié.

Pour cela, nous avons effectué un test Alamar Blue sur des fibroblastes ayant été au
contact de ce bain pendant différents temps. Un contréle cellulaire sans exposition au bain de
fibrillation a été fait pour évaluer la toxicité. Les cellules ont été incubées dans du PBS
2X/NaOH 10*M pendant 10 min, 30 min, 1h, 2h, ou 4h. Afin de mesurer 'impact de cette
exposition, le test d’Alamar Blue a été fait 24h aprés I’exposition pour mesurer 1’activité
métabolique des cellules. Pour déterminer la toxicité du bain de fibrillation, les activités
métaboliques des cellules au contact avec le PBS 2X ont été comparées a celle de cellules
cultivées dans leur milieu de culture (non traitées). Si celle-ci est inférieure a 80%, on en déduit

que la condition est toxique pour les fibroblastes.
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Figure 112 : Impact du temps d'exposition du bain de fibrillation (PBS 2X, NaOH 1 mM) sur l'activité

métabolique des fibroblastes.

L’activité métabolique mesurée reste a 100% de celle mesurée dans les échantillons
contrdles si le temps d’exposition n’excede pas 2 heures. Apres 4h d’exposition au PBS 2X, elle
décroit 1égerement sous les 80%. Il s’agit donc d’une condition légérement toxique pour les
cellules. Pour tenir compte de ces résultats, la fibrillogénése du collageéne ne doit pas durer plus de
2h afin de ne pas engendrer de cytotoxicité. Ceci ne semble pas poser probléme car comme vu
précédemment, la fibrillogénése du collageéne dans un tel bain se déclenche au bout de 4 minutes

et semble étre complete au bout de 20 minutes (saturation du blanchiment).
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1.2. Etude de la cytotoxicité du procédé de photoréticulation du THA a

I’éosine sur des fibroblastes
Le second facteur pouvant impacter la viabilité cellulaire est la photoréticulation. Nous
savons qu’une des sources de mortalité cellulaire est le stress oxydant via la présence de radicaux.
La photoréticulation étant un processus radicalaire, de nombreux radicaux sont libérés pouvant
engendrer une mortalité cellulaire. Afin de quantifier la cytotoxicité du procédé de

photoréticulation du THA a 1’éosine, plusieurs tests ont été conduits.

Dans un premier temps, nous avons souhaité étudier la toxicité de 1’éosine seule sans

irradiation. Pour cela nous avons modulé trois parametres :

- le milieu de dilution de I’éosine qui peut étre soit du PBS 1X comme dans 1’étude

physicochimique soit du DMEM pour sa moindre cytotoxicité ;

- la concentration d’éosine dans une gamme allant de 0 a 0,4 mg.mL" en gardant en téte que

0,2 mg.mL" est la condition optimale d’aprés I’étude physico chimique ;

- le temps d’exposition des cellules a 1'éosine qui s’étend a 1 ou 2h pour étre adaptable au

protocole d’imprégnation.
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Figure 113 : Impact du milieu de dilution, de la concentration et du temps de contact de 1'éosine sur l'activité

métabolique des fibroblastes (barre rouge : limite en dessous de laquelle il y a toxicité).

Comme précédemment, [’évaluation de l’activité métabolique a été faite 24h apres
Iexposition a I'éosine en calculant le pourcentage de réduction de la résazurine. L’activité
métabolique a été déterminée comme un pourcentage de viabilité par rapport au puits controle

pour lequel aucune exposition n’a eu lieu (Figure 113).
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Quelle que soit la concentration en éosine et le temps de contact, lorsque 1’éosine est
diluée dans du PBS 1X, ’activité métabolique chute drastiquement. Elle n’est jamais supérieure a
80% ce qui exclut d’emblée la dilution dans du PBS 1X.

Lorsque la solution stock d’éosine est faite dans du DMEM, D'activité métabolique est
meilleure. Un temps de contact de 1h semble préférable puisqu’il parfait de maintenir ’activité
métabolique a 100% quelle que soit la concentration en éosine. Néanmoins, il est également
possible d’effectuer des temps de contact de 2h a condition que la concentration en éosine soit
inférieure ou égale a 0,1 mg.mL"' sans quoi la cytotoxicité serait trop élevée. Lorsque la
concentration est supérieure a 0,1mg.mL"! et que I’exposition dure 2h dans du DMEM, lactivité

métabolique diminue de sorte qu’elle soit inférieure a la valeur seuil de 80%.
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Figure 114 : Impact de la concentration d'éosine (entre 0 et 0,2mg.mL") et du temps d'irradiation sur I'activité
métabolique des fibroblastes selon si (A) la lampe Eurolite est utilisée (0 a 30 min d’irradiation) ou (B) le module de

I'imprimante est utilisé (0 a 15 minutes) (barre rouge = limite en dessous de laquelle il y a toxicité).

Dans un second temps nous avons étudié la cytotoxicité engendrée par la présence de
radicaux. Pour cela, deux sources de lumiere ont été testées : une lampe LED verte Eurolite avec
une puissance de 30 Watts (Figure 114(A)) et le module a 520 nm équipé sur I'imprimante 3D
dont on ne connait pas la puissance mais qui semble chauffer moins que la précédente (Figure
114(B)). Le temps d’irradiation et la concentration en éosine ont aussi été modulés

respectivement entre 0 et 15 minutes et 0 mg.mL" et 0,2 mg.mL™".

Indépendamment du temps d’irradiation, l’activité métabolique chute drastiquement
lorsque la lampe puissante Eurolite est utilisée pour étre nulle avec 0,1 et 0,2 mg.mL" d’éosine.
Lorsque 'irradiation est effectuée sans éosine, aucune toxicité n’est observée (Figure 13). Cela
s’explique par le fait qu’en combinant la présence d’éosine avec l'irradiation de la lampe, des

radicaux libres sont générés qui sont directement toxiques pour les cellules.
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En utilisant la LED a 520 nm de 'imprimante 3D qui est moins puissante, la toxicité est
bien moins importante. Avec 0,1 mg.mL"! d’éosine, ’activité métabolique reste & son maximum
méme aprés 15 minutes d’irradiation. Enfin, a 0,2 mg.mL"' en éosine, I'activité métabolique
diminue légérement mais suffisamment pour passer en dessous du seuil des 80% peu importe le

temps d’irradiation conduit.

Cette étude nous a permis de conclure que pour avoir une activité métabolique haute avec

des fibroblastes :
- Le temps de fibrillation avec le bain de PBS/NaOH 10~ M ne doit pas excéder 2h.

- L’éosine doit étre diluée dans du DMEM a 0,1 mg.mL"! et ne doit pas étre mise en contact

plus de 2h avec les cellules.

- La source d’irradiation utilisée doit étre le module de I'imprimante 3D puisqu’il induit

moins de cytotoxicité sur les fibroblastes que la lampe Eurolite qui est plus puissante

- Avec cette méme source de lumieére, I'irradiation peut étre conduite a 0,1mg.mL" d’éosine

pendant 15 minutes sans déclencher de toxicité.

Une fois tous ces parametres mis en évidence, nous avons pu les mettre au regard des
propriétés du matériau en résultant en optimisant d’une part le protocole d’imprégnation puis le

protocole standard.

2. Protocole d’'imprégnation
Le protocole d’imprégnation repose sur l'utilisation de l’encre de collagéne pure.
L’élaboration des matrices avec ce protocole se fait en trois temps. Dans un premier temps un
hydrogel est généré par impression 3D de I’encre de collagene dense. Une fois le collagéne gélifié
et fibrillé dans un bain de PBS 2X/NaOH 10°M, une solution de THA a 3% en masse et d’éosine
a 0,1 mg.mL"! est mise au contact de I’hydrogel pour imprégner la matrice de collagéne. Enfin,
I’excédent est rincé et le gel de THA formé par photoréticulation a 'aide des deux lampes

précédemment utilisées (Eurolite vs module a 520 nm de I'imprimante 3D).

Afin d’optimiser les performances du matériau, nous avons conduit une étude
systématique modulant a la fois le temps d’imprégnation, le temps de réticulation et le type de

lampe utilisé tout en prenant en compte les résultats de cytotoxicité.

Des temps d’imprégnation en THA de 30 minutes, 1h, 2h ou 24h ont été effectués. Le

temps de 24h représente la condition pour laquelle il y a saturation d’acide hyaluronique dans la
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matrice de collagéne. L’objectif est donc de quantifier I'efficacité de 'imprégnation des autres

temps par rapport a ce contrdle.

Des temps de photoexposition de 5, 10, 15 ou 30 minutes ont été effectués pour chaque
temps d’imprégnation afin d’évaluer la proportion de THA gélifiée dans le réseau et donc

I’efficacité de la réticulation.

L’expérience a été conduite avec la puissante lampe Eurolite qui a été utilisée dans I’étude
physicochimique mais dont la puissance était cytotoxique ou avec le module LED a 520 nm de

I'imprimante 3D qui est moins puissant mais non toxique pour les cellules.
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Figure 115 : Observations macroscopiques et propriétés mécaniques des hydrogels réticulés avec (A)(C) le

module LED de l'imprimante 3D ou (B) (D) la lampe Eurolite (* : p<0,05 (n = 3)).

Tout d’abord I'efficacité de I'imprégnation a été évaluée macroscopiquement en observant
la teinte des hydrogels (Figure 115 (A)(B)). Que les hydrogels aient été réticulés avec le module
LED ou la lampe Eurolite, I'imprégnation est la méme. Au bout de 30 minutes, les hydrogels
sont rose pale. Au bout d’'1, 2 ou 24h d’imprégnation, le rose est plus prononcé et une saturation

semble étre atteinte puisque 1'intensité du rose semble étre la méme.
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Afin de quantifier I'efficacité de la réticulation, le module de stockage a été mesuré pour

chaque condition.

Lorsque le module LED de I'imprimante 3D est utilisé (Figure 115 (C)), le module de
stockage semble augmenter avec le temps de réticulation. On s’apercoit également que la
saturation semble atteinte au bout de 2h d’imprégnation puisque les deux conditions ont des
modules de stockages du méme ordre de grandeur. En revanche, apres 1h d’imprégnation, le
module de stockage est intermédiaire. Il faudrait donc 2h d’imprégnation afin de saturer le réseau

fibrillaire de collagéne en THA.

Le module de stockage augmente également avec le temps d’exposition a la lumiére verte
(Figure 115(C)). Au bout de 5 minutes, 87% du module de stockage maximal estimé a 2h
d’imprégnation est atteint ; soit un G’ égale a 3,88 fois le controle de collagéne pur. Au bout de
10 et 15 minutes, le module de stockage atteint le plateau avec un hydrogel 4,4 fois plus rigide
que celui de collagene. 10 minutes de photoréticulation avec le module LED de I'imprimante 3D

semblent donc suffisantes pour réticuler notre systeme.

Sil’on considere la photoréticulation avec la lampe Eurolite qui était celle utilisée lors de
I’étude physico-chimique, les propriétés mécaniques sont légérement inférieures (Figure 115 (D)).
En effet, au bout 2h d’imprégnation, les propriétés rhéologiques n’atteignent pas le plateau
observé précédemment. Méme apreés 24h d’imprégnation, le module de stockage reste plus faible
que pour le module LED de I'imprimante 3D. Pire encore, lorsqu’une imprégnation de 24h est
conduite suivie d’une exposition de 30 minutes, le module de stockage chute de 60% comparé
aux hydrogels exposés pendant 15 minutes. L’usage de cette lampe a tendance a fragiliser
I’élasticité du réseau. Si elle est plus puissante que I’autre lampe, elle peut s’avérer trop agressive

pour notre systeme en le chauffant excessivement.

Controle collagéene Lampe Eurolite

Figure 116 : Observation sous polariseurs croisés de 1'alignement du collagéne dans les hydrogels réticulés avec
le module LED de I'imprimante 3D (gauche), les contrdles de collagéne (milieu) et les hydrogels réticulés avec la

lampe Eurolite (droite) quels que soient les temps d’imprégnation et de réticulation.
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Cette constatation a conforté notre choix d’utiliser le module LED de I'imprimante 3D

qui permet a la fois d’avoir un meilleur module de stockage et une meilleure cytocompatibilité.

Parallélement, nous avons également étudié I’alignement du collagéne dans ces hydrogels
(Figure 116). Peu importe la source lumineuse utilisée et les parameétres d’imprégnation et de
photoréticulation, une extinction est observée aussi bien dans les hydrogels collagéne/THA
fibrillés et réticulés que dans le contrdle de collagene. La photoréticulation n’a donc pas eu

d’impact sur I'arrangement orienté et la biréfringence du collagene.
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Figure 117 : Coloration du collagéne au Picrosirius dans les hydrogels réticulés avec (A) la lampe LED de
I'imprimante ou (B) avec 1a lampe Eurolite et coloration du THA par le Bleu Alcian dans les hydrogels réticulés (C)

avec le module LED de l'imprimante 3D ou (D) la lampe Eurolite.

Nous avons tout de méme souhaité aller plus loin notamment en observant
qualitativement le THA imprégnée pour chaque condition. Cette caractérisation a été conduite

apres avoir fait des coupes histologiques en marquant la présence de collagene avec du Picrosirius
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Red et la présence de THA avec du Bleu Alcian. Les résultats sont qualitatifs et interprétés selon

I'intensité observée et ’homogénéité de la coloration sur 1’étendue de la coupe.

Tout d’abord, le marquage du collagene au Picrosirius Red représente un controle (Figure
117(A)(B)). Quelle que soit la source lumineuse utilisée, les observations confirment bien la
présence de collagéne pour toutes les conditions, ce qui est logique puisque le THA est imprégné
dans un hydrogel pré-fibrillé de collagéne. Néanmoins, les résultats ne peuvent pas étre
quantitatifs car comme observé pour le marquage du collagéne qui représente un contrOle,
I'intensité peut varier d’'une coupe a une autre alors que la quantité de collagéne utilisée pour
I'impression reste la méme. Néanmoins, I'intensité reste du méme ordre entre les deux sources

lumineuses.
A contrario, le marquage du THA est tres différent selon la source lumineuse utilisée.

Avec le module LED de I'imprimante, la coloration bleue est trés peu intense pour toutes
les conditions. Pour les temps les plus courts de réticulation, le marquage est le plus faible di a la
réticulation incompléte ne permettant pas de gélifier tout le THA dans ’hydrogel. Pour les temps
d’imprégnation les plus faibles (30 minutes et 1h), le marquage est également tres faible. Ceci est
dt a 'imprégnation qui n’est pas a son maximum comme commenté précédemment avec les
observations macroscopiques et rhéologiques. Les conditions pour lesquelles la coloration semble
plus intense sont les temps d’imprégnation de 2h et de 24h avec des temps de réticulation de 15

ou 30 minutes, ce qui est cohérent avec les modules de stockage mesurés.

Lorsque la lampe Eurolite est utilisée, les marquages sont plus intenses signifiant que plus
de THA est réticulé dans le réseau fibrillaire de collagéne. Comme pour ’autre source lumineuse,
a faible temps d’imprégnation (30 minutes), le marquage est bleu pale signifiant que peu de THA
est présent. Les temps d’imprégnation pour lesquels on observe le plus de THA présents sont
également de 2h et 24h. Selon le temps de réticulation, plus ou moins de THA est présent
traduisant I'efficacité relative de la photoréticulation permettant de maintenir le THA au sein du
réseau sans aucune diffusion a 'extérieur. Le marquage est le plus intense pour les temps de
réticulation de 15 minutes et 30 minutes. Ces résultats signifient que I'imprégnation et la
réticulation du THA a été conduite de maniere efficace avec cette lampe. Néanmoins, nous avons
vu précédemment que les modules de stockage mesurés sur ces hydrogels étaient un peu plus
faibles que ceux réticulés avec le module LED de I'imprimante. Méme si le THA est présent et
immobilisé¢ dans le réseau fibrillaire de collagene, cette lampe semble trop puissante pour notre
systeme puisqu’elle altere ces propriétés mécaniques en plus d’étre cytotoxique pour les

fibroblastes. Ceci est surement dii au chauffage de I’hydrogel lors de son irradiation.
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Les hydrogels obtenus a I'issue de ce protocole ont été observés au MEB avec la méme
structure composée de filaments ordonnés (Figure 118). Leur ultrastructure a été visualisé a un
grossissement de x20k. Le réseau fibrillaire semble défini et typique de réseau de collagéne pur au

sein des filaments.

10.0kV 6.4mm x50 SE

10.0kV 6.4mm x20.0k SE

Figure 118 : Observation au MEB des hydrogels collagene/THA imprimés et réticulés (x50) et de leur
ultrastructure (x20k).

Compte tenu de tous ces résultats, nous avons affiner le protocole d’imprégnation comme
s’en suit. Apres avoir fibrillé le collagene in situ de I'impression 3D dans le bain de PBS 2X/
NaOH 102 M pendant 30 minutes, une solution visqueuse de THA a 3% en masse en présence de
0,1 mg.mL" d’éosine est mise en contact de I’hydrogel. L’imprégnation est conduite sur 2h suivie
d’'un ringage rapide de l’excédent puis de 15 minutes d’exposition au module LED de

I'imprimante 3D afin de photoréticuler et figer le THA dans le réseau fibrillaire de collagene.

3. Protocole standard
Le protocole standard repose sur l'utilisation de I’encre dense collagéne/THA formulée
précédemment en présence de NaCl. Ici, aucun temps d’imprégnation n’est nécessaire.
Cependant, un facteur reste a évaluer : 'incorporation de I’éosine. En effet, nous avons voulu

étudier 'impact de son ajout dans I’encre ou extérieur a I’encre.
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Chapitre 1 : Impression 3D de matrices collagéne/acide hyaluronique

Pour cela, nous avons imprimé des hydrogels selon 6 conditions d’incorporation de
I’éosine afin d’optimiser la photoréticulation de cette encre. A I'image du protocole
d’imprégnation, ’éosine a soit été mise en contact de 1’hydrogel via un bain soit été ajouté
directement dans 1’encre. Des bains d’éosine de 30 minutes, 1h, 2h ou 24h ont été conduits afin
d’étre consistants avec les bains utilisés lors de I'optimisation du protocole d’imprégnation.
Lorsque 1éosine a été directement ajoutée a I’encre, soit la réticulation a été faite directement
post-impression soit elle a été effectuée apres 1h de fibrillogénese dans le bain de PBS 2X/NaOH
10°* M. La photoréticulation a été ensuite réalisée avec le module LED de I'imprimante 3D fixé a

10 cm de haut du support d’'impression pendant 15 minutes.

Les filaments imprimés (grossissement x50) et le réseau fibrillaire (grossissement x20k)
ont été observés au MEB et aucune différence n’a été observée (Figure 119(A)). Le réseau
fibrillaire des hydrogels collagéne/THA imprimés est aussi homogeéne et défini que celui des
contréles de collagene.
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Figure 119: (A) Impact du mode de photoréticulation utilisé sur les filaments imprimés, le réseau fibrillaire du
collagene et la biréfringence et impact du mode de photoréticulation sur (B) la température de dénaturation du
collagéne et (C) sur le module de stockage des hydrogels générés selon chaque procédure d’ajout d’éosine (* :
p<0,05 (n = 3)).

La biréfringence du collagene est observée pour chaque condition. Elle semble néanmoins
moins intense et homogene pour les hydrogels collagéne/ THA que pour le contrble de collagene.

Ceci signifie que la présence de THA et d’éosine semble perturber 1égérement 1’alignement des
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fibrilles de collagene (Figure 119(A)). Ceci est consistant avec les résultats de la partie physico

chimique (Partie 3, Chapitre 2).

Du point de vue de la stabilité thermique, la photoréticulation semble plus efficace apres
imprégnation dans un bain d’éosine puisque la température de dénaturation augmente de
quelques degrés lors de ces bains pour étre supérieur a 60°C (Figure 119(B)). Néanmoins, lorsque
I’éosine est ajoutée directement dans 1’encre, la température de dénaturation reste similaire a celle
du controéle de collagéne. La photoréticulation, qu’elle soit directe ou retardée, semble étre moins

efficace dans ces conditions car le collageéne n’est pas stabilisé par la réticulation du THA.

Nous avons corrélé cette information avec la caractérisation de I’élasticité du réseau via la
mesure du module de stockage (Figure 119(C)). Le contréle de collagéne non exposé a la

réticulation posséde un module de stockage d’environ 2 kPa.

Lorsque des bains d’éosine sont effectués suivi de la photoréticulation pendant 15
minutes, le module de stockage est trés dépendant du temps d’imprégnation de 1’éosine. En effet,
plus le temps d’imprégnation est long, plus le module de stockage semble diminuer. Au bout de
30 minutes et de 1h d’imprégnation le module de stockage est de 8 kPa, soit 4 fois celui du
contrdle de collagéne. Deés lors qu'on passe a 2h d’imprégnation celui-ci diminue jusqu’a
atteindre un module de 6 kPa. En augmentant le temps d’imprégnation a sa valeur maximale,
24h, il diminue encore plus puisqu’il ne vaut plus que 4 kPa. Ceci signifie qu’il y a bien eu
renforcement mécanique du réseau mais celui-ci est beaucoup moins important que pour de
faibles temps d’imprégnation. Cette diminution du module de stockage avec I’augmentation du
temps d’imprégnation nous semble directement 1ié a la présence du bain d’éosine dont la viscosité
est faible. L’hypotheése d’'une mauvaise répartition de I’éosine est impossible puisque la diffusion a
tendance a étre renforcée a temps longs et non pas a temps courts. Néanmoins, comme observé
précédemment lors de ’étude physicochimique, le THA étant libre dans le réseau de collagéne en
formation, il est possible que celui-ci soit dilué dans le bain ce qui conduirait a une quantité
diminuée de THA. S’il y a moins de THA dans le réseau fibrillaire, la densité de réticulation est
moins importante abaissant les propriétés d’élasticité en plus de déstabiliser le ratio 4 :1 commun
au tissu natif. Lors des temps courts d’'imprégnation (30min et 1h), le THA ne semble pas avoir le
temps de diffuser hors du réseau ce qui permet de maintenir le ratio 4 :1 et donc la densité de

réticulation maximale tout comme pour les réticulation ix situ.

Lorsque I’éosine est ajoutée directement a ’encre et que la photoréticulation est amorcée
de manieére directe ou retardée d’une heure, les résultats sont identiques. Le module de stockage
atteint son maximum, c’est-a-dire 8 kPa, ce qui est 4 fois plus élevé que le module de stockage du
contrble de collagéne. La photoréticulation semble donc avoir été efficace puisque le réseau est

renforcé. Le fait que le module ne varie pas selon si I’exposition est faite directement ou différée
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est positive car cela signifie que 1’éosine et/ou le THA n’ont pas le temps de se dissiper du réseau

de collagéne préformé.

In situ In situ
Direct Retardé

Figure 120 : Marquage du THA a 1'Alcian Blue pour les hydrogels avec 1'éosine dans 1'encre et une réticulation

soit directe soit retardée observé au microscope optique (x40).

Afin de s’en assurer, les hydrogels formés avec 1’éosine présente dans 1’encre ont été
marqués au bleu alcian pour s’assurer de la présence de THA dans les hydrogels post-réticulation.
Comme observé en Figure 120, les deux types d’hydrogels présentent une coloration bleue. Cela
signifie que du THA est bien présent dans les deux conditions. De plus, la coloration est de méme
intensité selon que la photoréticulation a été conduite directement ou si elle a été retardée d’une
heure, montrant que le THA n’a pas été dissipé dans ce laps de temps. L’efficacité des deux
modes de photoréticulation in-situ semble similaire et non altérée par le temps attendu entre

début de fibrillogénese du collagéne post impression et photoréticulation du THA.

Finalement, nous avons choisi de poursuivre l'impression de l’encre dense
collagéne/THA avec ’ajout d’éosine directement dans ’encre a une concentration finale de 0,1
mg.mL". Afin d’avoir un procédé d’élaboration le plus rapide possible tout en étant efficace, la
réticulation est effectuée in-situ directement apres I'impression de 1’hydrogel. Ceci permet de
diminuer les temps d’exposition des cellules aux facteurs stressants tels que le bain de fibrillation
et la présence de radicaux générés lors ’exposition a la lumiére verte. Ainsi, une couche
d’hydrogel est formée en 30 minutes maximum ce qui est bien inférieur aux 2h nécessaires afin de

commencer a étre cytotoxique pour les fibroblastes.

A Tl'issue de cette procédure, nous avons un protocole permettant de générer un hydrogel
collagéne/THA présentant un réseau fibrillaire homogéne, un alignement des fibrilles de
collagéne, une température de dénaturation proche de 53°C ainsi que de bonnes performances
mécaniques. Enfin, le THA a bien été immobilisé dans le réseau puisqu’il a été observé par

marquage au bleu alcian.
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Chapitre 2 : Cellularisation des matrices lamellaires anisotropes

L’ Annulus Fibrosus est un tissu composé de lamelles fibreuses orientées a plus ou moins
30° par rapport a la verticale. Les cellules y sont confinées entre deux lamelles adjacentes. C’est
pourquoi nous avons choisi de développer un modéle mimant cette organisation confinée. La
culture tridimensionnelle été effectuée sur seulement 2 couches mais si les résultats sont positifs,
I'impression d’un construit 3D comportant 15-20 lamelles ne serait pas dur a produire puisqu’il
s’agirait de suivre le méme procédé. Seule I'épaisseur de 1’hydrogel varierait. Deux stratégies
peuvent étre adoptées dans cette étude. La premiére repose sur I'impression de deux couches
I'une sur I'autre puis de cellulariser le tout en injectant les cellules au cceur de I’hydrogel a I'instar
de (Nesti et al., 2008). Néanmoins, le dépbt de cellules est non contrdlé puisqu’elles peuvent se
localiser dans l'intercouche ou dans tout le réseau. La deuxiéme solution est d’imprimer une
premiere couche sur laquelle on ensemencerait des fibroblastes, suivi de 'impression d’une
seconde couche sur les cellules pour les confiner. C’est cette derniére stratégie que nous avons

privilégié pour avoir un meilleur contrdle de la localisation du dépét cellulaire.

Pour cela, nous avons procédé en deux temps : La premiere étape a été d’optimiser le
dépot de cellules sur la premiére couche. Pour cela, le volume déposé, la concentration de cellules
mais aussi la méthode de dépot et le temps de culture avant 'impression de la deuxiéme couche

ont été analysés.

Dans un second temps, un sandwich a été généré afin d’étudier le comportement
)

cellulaire en situation confinée.

I. Dépot de cellules a la surface de la lamelle d’hydrogel

1. Optimisation des parametres de dépot
Au sein de I’AF, les cellules sont présentes entre les lamelles a une densité de 9x10°
cellules/cm? (Pattappa et al., 2012). Afin de mimer au mieux le tissu natif, nous avons souhaité
nous rapprocher le plus possible de cette concentration sans pour autant avoir un tapis cellulaire

afin de pouvoir étudier aisément la morphologie des cellules.

Pour cette expérience, nous avons utilisé 1’étude de Chen et collaborateurs (Chen et al.,
2014) qui ont étudié le comportement cellulaire de fibroblastes sur une éponge de collagene et

d’acide hyaluronique. Ainsi, ils ont déposé des cellules a la surface de leurs éponges préparées par
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Iyophilisation. Pour ce faire, ils ont préparé une suspension cellulaire de fibroblastes a une
concentration de 5x10° cellules.mL"' dans du milieu de culture complet et ont déposé 200 pL sur
un disque de 12 mm de diametre. Nous nous sommes inspirés de ce protocole de dépot afin

d’optimiser les parametres a notre systéme.

Quatre dép6ts cellulaires différents ont été effectués comportant 50 000, 100 000, 500 000
ou 1 000 000 de cellules par hydrogel. Pour cela, des suspensions cellulaires 5 fois plus
concentrées ont été préparées et 200 ul. de chacune des ces suspensions ont été déposés sur la
couche d’hydrogel imprimée. Un probleme a rapidement été détecté: lorsque 200 pL sont
déposés, cela recouvre totalement I’hydrogel tel un bain. Cela signifie que les cellules ne sont pas
uniquement présentes au-dessus de la couche mais aussi a I’extérieur, dans tout le puits de la
plaque de culture. Nous avons donc réadapté le protocole afin que les cellules ne soient déposées
qu’au-dessus de ’hydrogel selon un procédé de gouttes a la surface. Au lieu d’ajouter 200uL de la
suspension cellulaire, celle-ci a été concentrée 10 fois plus que précédemment afin de ne déposer
que 20 pL. En effet, 20uL équivaut a une goutte permettant de recouvrir la surface de ’hydrogel
sans couler de part et d’autre de celui-ci. Une fois la suspension cellulaire correspondant a chaque
concentration cellulaire déposée, les hydrogels cellularisés ont été¢ incubés pendant 30 minutes
afin d’absorber le milieu et permettre aux cellules d’adhérer a ’hydrogel. Apres contrdle de leur
adhérence grace au microscope inversé, du milieu de culture complet a été ajouté lentement le
long des parois du puits afin de perturber le moins possible le dépdt cellulaire jusqu’a recouvrir

entierement I’hydrogel.

Apres 24h d’incubation, la morphologie, le pourcentage de recouvrement cellulaire ainsi

que la densité cellulaire réelle ont été étudiés (Figure 121).

L’augmentation du nombre de cellules déposées a naturellement une influence sur le taux

de recouvrement de I’hydrogel ainsi que sur la densité cellulaire.

En calculant la densité cellulaire réelle a I’aide du logiciel Fiji, nous nous sommes apercus
qu’il y avait un écart entre la densité théorique et la densité réelle (Figure 121(C)). Ceci est di au
fait qu'une partie des cellules n’ont pas adhérée malgré 1’attente des 30 minutes avant ajout de
milieu. En effet, il faut environ 10h aux fibroblastes pour qu’ils adhérent complétement.
Néanmoins, les cellules restantes sur I’hydrogel ont bien adhéré apres 24 h et adoptent une

morphologie allongée typique des fibroblastes (Figure 121(A)).

Alors qu’avec 50 000 cellules déposées, seul 20% du gel sont recouverts, avec 1 000 000
de cellules, la surface est recouverte a presque 80% (Figure 121(B)). La valeur de 80% de
recouvrement est une valeur seuil a laquelle les cellules sont a confluence. Ici, la confluence est

atteinte a partir de 500 000 cellules déposées.
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Figure 121 : (A) Morphologie des fibroblastes, (B) Taux de recouvrement cellulaire et (C) Densité cellulaire
réelle calculés sur FIJI selon la quantité de cellules déposées apres 1 jours de culture (* : p<0,05 (n = 3)).

Lors de I’étude, nous souhaitions analyser la prolifération, la morphologie ainsi que la
migration des fibroblastes ensemencés sur des lamelles d’hydrogels. Ainsi, il est nécessaire de
travailler avec une concentration hors confluence. En effet, I’étude étant menée sur 21 jours,

commencer a confluence ne nous permettrait pas d’étudier la prolifération cellulaire.

C’est pourquoi suite a ces résultats, nous avons décidé de poursuivre avec la condition ou
100 000 cellules sont déposées a la surface des hydrogels puisqu’a cette concentration, le taux de

recouvrement est de 50%.

2. Geénération de lamelles d’hydrogels cellularisées

Une fois la concentration cellulaire optimale et les parametres d’impression 3D de chaque
encre définis, nous avons pu générer des lamelles d’hydrogel cellularisées avec des fibroblastes.
La prolifération cellulaire, la morphologie et la migration ont été étudiés sur 21 jours de culture.
Cette étude a été réalisée avec des matériaux produits selon le protocole standard ou celui
d’imprégnation. Les hydrogels de collageéne purs de collagene ont été utilisés comme controle car
leur cytocompatibilité a été démontrée depuis longtemps. Cette étude sur une couche a servi a
évaluer la cytocompatibilité de nos deux types de protocoles avant méme de générer un modele

confiné double couche.

Les hydrogels collagéne/THA élaborés selon le protocole standard nous ont semblé, a
premiere vue, étre plus adapté aux cellules que ceux produits avec le protocole d’ imprégnation.

En effet, lorsque I'imprégnation est faite, I’hydrogel semble lubrifié en surface en raison de I’exces
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de THA et d’éosine qui a été introduit puis qui a gonflé au travers de la photo réticulation. La
surface semble alors couverte de THA. Le THA étant un moins bon support cellulaire que le

collagéne, ceci nous meéne a penser que les résultats sur 21 jours pourraient étre affectés.

Lorsque le protocole standard est utilisé pour générer les hydrogels collagene/ THA, cette
couche de lubrification en surface n’est pas observée et aucun surplus de gonflement n’est
observé. Ceci nous mene a penser que le collagene reste donc majoritaire en surface des
filaments. Le dépot a la surface se caractérise par le fait que les cellules sont en contact avec la
surface des filaments et par conséquent ici avec le collagéne qui est bioactif. Nous pensons donc

que le protocole standard pourrait étre plus avantageux en termes de bioactivité des hydrogels.

Quatre facteurs sont primordiaux pour évaluer la bioactivité de nos monocouches

d’hydrogels imprimées que nous classons en trois catégories :

- La prolifération cellulaire qui prend en compte le nombre de cellules présentes dans

I’hydrogel et leur taux de recouvrement de la surface du matériau.

- La morphologie et l'orientation cellulaire qui peuvent étre évaluées en observant les
hydrogels cellularisés par microscopie a fluorescence en marquant le noyau au DAPI et le
cytosquelette d’actine a la phalloidine. Cette morphologie est témoin de la force

d’adhérence entre les cellules et leur support.

- La migration cellulaire au travers de la couche qui peut étre évaluée en effectuant des
coupes histologiques marquées au DAPI pour observer les noyaux au microscope a
fluorescence. La migration n’est évaluée qu’apres 15 jours de culture, temps nécessaire aux
cellules pour commencer une migration dans un hydrogel de collagéne dense (Helary et
al., 2005).

2.1. Prolifération cellulaire
La prolifération cellulaire a été suivie sur 21 jours de culture. Elle a été évaluée dans un
premier temps via des tests d’ Alamar Blue en quantifiant I'activité métabolique a différents temps
de culture : Jours 1, 3, 7, 14 et 21 (Figure 122(A)). Ces essais ont été conduits en paralléle sur les
trois types de monocouches : celles de collagene, celles faites de collagene/THA élaborées avec le

protocole standard et celles faites avec le protocole d’imprégnation.

Au jour 1, activité métabolique est identique dans les hydrogels de collagéne et les
hydrogels produits par le protocole standard. Le pourcentage de réduction de la résazurine est

évalué entre 35 et 40% (Figure 122(A)). Pour les hydrogels collagene/THA préparés par
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imprégnation, le pourcentage de réduction est légérement inférieur puisqu’il est d’un peu moins
de 30%.

Activité métabolique (%) >

1 3 7 14 21
Temps (jours)
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Figure 122 : Evaluation de la prolifération cellulaire sur 21 jours via la quantification (A) de l'activité
métabolique par des tests Alamar Blue, (B) du nombre de noyaux observés pour une méme surface observée, (C) du

taux de recouvrement de 1'hydrogel par les fibroblastes pour une méme surface observée (* : p<0,05 (n = 3)).

L’activité métabolique augmente graduellement jusqu’au jour 7 pour toutes les

conditions. L’activité métabolique sur les 7 premiers jours est tout de méme plus faible dans le cas
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du protocole d’imprégnation. Au jour 14, I'activité métabolique atteint un plateau de 80% de
réduction de la résazurine pour les trois types de matériaux. Les cellules semblent donc a
confluence a partir du 7°™ jour de culture. Les trois groupes ont pratiquement le méme

comportement métabolique sur 21 jours ce qui ne permet pas de les différencier a ce stade.

Pour confirmer ces résultats, les noyaux et le taux de recouvrement cellulaire ont été
évalués. De la méme maniere que I’activité métabolique a augmenté sur les 21 jours, le nombre
de noyaux observé a également augmenté (Figure 122(B)). Cette augmentation semble linéaire
pendant les 21 jours quelle que soit la condition considérée. L’augmentation des noyaux
confrontée au plateau d’activité métabolique a partir du 7°™ jour laisserait présager que les
cellules sont plus « dormantes », c’est-a-dire qu’elles sont plus nombreuses mais moins actives dd
a 'inhibition de contact liée a la confluence. Le nombre de cellules reste sensiblement le méme

entre les trois groupes ne démontrant pas de différences de bioactivité.

La confluence est le phénomene pour lequel le plateau de prolifération est atteint et les
cellules sont en contact les unes avec les autres. Pour pouvoir évaluer si elle est atteinte ou non et
quand de maniere précise, le taux de recouvrement cellulaire a été quantifié sur les 21 jours

(Figure 122(C)).

Au jour 1, 50% de la surface des hydrogels sont recouverts par les cellules. Pour rappel, la
confluence est observée lorsque les cellules sont directement en contact ce qui équivaut a environ
80% de la surface recouverte (Chiu et al., 2020). Ce pourcentage élevé de recouvrement initial

montre I’adhérence des cellules.

Le taux de recouvrement ne cesse d’augmenter au cours des 7 premiers jours de culture
pour les trois types de matériaux. Ceci permet de démontrer que les cellules ont bien adhéré dans
le temps en s’allongeant. La prolifération démontrée précédemment joue également un role

puisque plus les cellules sont nombreuses plus la surface de I'hydrogel est recouverte.

Entre le 1¢ jour et le 7™ jour de culture, le taux de recouvrement cellulaire augmente en
passant de 50, 51 et 58 % respectivement pour les hydrogels contréles, le protocole standard et le
protocole d’imprégnation a 70, 65 et 62 % de recouvrement. Ceci représente une multiplication
du taux de recouvrement par 1,4 pour les controles de collagene, 1,27 pour le protocole standard
et 1,06 pour le protocole d’imprégnation. Les trois types d’hydrogels semblent avoir, une fois de
plus, le méme comportement. Sur les 21 jours de culture, le comportement reste le méme pour
toutes les conditions avec un plateau de recouvrement a 80 % atteint entre le 7°™ et le 14°™ jour.
Les cellules atteignent donc la confluence au 7°™ jour quel que soit le matériau utilisé.
Néanmoins, ces résultats sont a prendre avec précaution en raison des différences de dépot

cellulaire pouvant étre engendré au 1* jour. En effet, un trés petit volume d’une suspension
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cellulaire treés concentrée étant déposé, il se peut que les cellules ne soient pas réparties de
maniere homogeéne sur toute la surface comme l'atteste les barres d’erreur plus ou moins
importantes présentes lors de la détermination des noyaux. Deux facteurs jouent : le fait que la
goutte soit déposée au centre de 1’hydrogel mais également le fait qu’a forte concentration

cellulaire, des amas peuvent étre présents méme apreés resuspension.

L’une des solutions a ce probléme serait de déposer un volume plus grand ayant une plus
faible concentration en cellules puis de changer I’hydrogel de plaque afin de ne pas prendre en
compte les cellules déposées dans le reste du puits. Néanmoins, cela voudrait dire que des cellules
pourraient diffuser de tous les c6tés de ’hydrogel et non plus juste au-dessus de celui-ci. De plus,
les monocouches ne mesurant que 330um, il est difficile de les déplacer sans en altérer le matériau

ou le dépot cellulaire.

A T’issue des 21 jours de culture, ’activité métabolique a presque triplé pour atteindre un
plateau synonyme de prolifération durant cette période. Le nombre de cellules pour une méme
surface a été multiplié par 4 sur 21 jours. De plus, la confluence semble atteinte au 7™ jour de
culture. A ce stade, les trois types de matériaux démontrant la méme prolifération cellulaire, il est

impossible de les discriminer.

2.2. Adhérence, morphologie et orientation des cellules
Les fibroblastes sont des cellules adhérentes allongées sous forme de fuseaux. Afin de
contrdler I’adhérence et la morphologie de celle-ci, les monocouches cellularisées ont été fixées
puis marquées au DAPI pour le noyau et a la phalloidine pour le cytosquelette d’actine (Figure
123(A)). Le noyau est détectable par une fluorescence bleue et les filaments d’actine sont

représentés par une fluorescence verte.

Que ce soit le controle de collagéne, le protocole standard ou bien le protocole
d’imprégnation, les cellules ont toutes adhéré aux matériaux apres 24h de culture. En effet, au 1¢
jour, les cellules ont une forme allongée qui n’est pas encore totalement en forme de fuseau pour
certaines mais elles ont bien adhéré et se sont étalées. L’orientation des cellules sur les supports
semblent perturbée méme si pour les hydrogels collagene/THA un alignement semble se dessiner
quel que soit le protocole d’élaboration utilisé. L’adhérence des cellules n’a jamais été perturbée

tout le long des 21 jours (Figure 123).

A partir du 7™ jour, les cellules sont en forme de fuseaux bien allongés typiques des

fibroblastes et alignées le long des filaments imprimés. Ce phénomene selon lequel 1’anisotropie
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Chapitre 2 : Cellularisation des matrices lamellaires anisotropes

guide 'orientation des cellules qui la ressente est déja bien décrit dans la littérature (Anselme et
al., 2018; Anselme and Bigerelle, 2011; Caliari and Harley, 2011; Ponsonnet et al., 2002). A

mesure que les jours passent, les cellules deviennent de plus en plus nombreuses et alignées dans

la méme direction (Figure 123)

Controles de Protocole
collagene standard

Jour 14 Jour7 Jour 1l

Jour 21

Jour 21

Figure 123 : Observation de 1'adhérence, de la morphologie et de 1'alignement des cellules (A) au microscope a
fluorescence (x10) pendant 21 jours et (B) au MEB au 2le jour (x1k) sur les monocouches de collagene ou de

collagéne / THA par méthode standard ou par imprégnation.

Durant la culture cellulaire, le nombre de cellules augmente et celles-ci s’alignent. Ceci est
favorisé par la confluence cellulaire. En effet, plus les cellules sont nombreuses et au contact les

unes des autres, plus elles s’agencent dans une conformation qui leur est favorable c’est-a-dire

bien allongées et dans la méme direction.
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De maniere générale, nous avons démontré que nos trois types de matériaux permettaient
de maintenir la morphologie allongée et en fuseau des fibroblastes pendant 21 jours de culture.
L’adhérence cellulaire a été observée sur toute la durée de I'étude et I’anisotropie de nos

matériaux ont permis de guider les cellules qui se sont alignées le long des filaments.

L’observation au MEB des matériaux cellularisés au jour 21 nous a permis de valider
d’une autre maniére la morphologie allongée en fuseau des fibroblastes (Figure 123(B)). De plus,
les cellules y sont bien plus nombreuses qu’au jour 1 et sont visiblement a confluence.
L’orientation dans une direction préférentielle de ces cellules est clairement identifiable bien
qu’'on ne visualise pas les filaments imprimés pour statuer de leur rapport d’orientation. Par
ailleurs, des sortes de réseaux fibrillaires semblent faire la jonction entre les cellules sans pour
autant montrer de texturation de surface comme c’est le cas pour les filaments imprimés. Nous
pensons qu’il s’agit de MEC sécrétées par les cellules pendant les 21 jours de culture et permettant

d’intégrer encore plus les cellules aux biomatériaux.

2.3. Migration cellulaire
Le dernier facteur que nous avons évalué était la migration cellulaire dans les lamelles
d’hydrogels produites. Le modele que nous souhaitons développer repose sur la méme
organisation cellulaire que le tissu natif. A I’'image des cellules confinées entre deux lamelles
adjacentes dans I’AF, nous souhaitons confiner les fibroblastes entre deux couches d’hydrogel
collagene/THA imprimé. S’il y a migration des cellules dans la monocouche, le modéle serait
moins représentatif de I’ AF in vivo puisque les cellules ne se trouvent pas a I'intérieur des lamelles

mais seulement entre celles-ci.

Contréles de Protocole Protocole
collagéne standard

Migration

Figure 124 : Evaluation de la migration cellulaire dans les monocouches de collagéne ou de collagéne/THA

apres 21 jours de culture des fibroblastes a la surface.

La migration cellulaire des fibroblastes dans les hydrogels de collagéne se fait par digestion du

réseau de collagene par des enzymes, les métalloprotéases, qui leur permet de pénétrer dans le
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réseau fibrillaire (Helary et al., 2005). Cette migration n’est normalement visible qu’apres 14 jour
de culture dans des hydrogels de collagéne dense (Helary et al., 2005). C’est pourquoi, dans notre
cas, la migration a été étudiée aprés 21 jours de culture par marquage des noyaux cellulaires au

DAPI sur des coupes histologiques transversales (Figure 124).

Ici, les noyaux, représentés en bleu, semblent étre localisé seulement d’un céte des
coupes peu importe le type de matériau considéré. Le fait qu’aucun noyau ne soit observé dans

une des monocouches apres 21 jours de culture montre qu’il n’y a pas eu de migration cellulaire.

2.4. Conclusion
En conclusion, les deux encres formulées nous ont permis d’obtenir des hydrogels de
collagene et d’acide hyaluronique anisotropes par impression 3D. Ces lamelles d’hydrogels ont
été cellularisées avec des fibroblastes via un dépdt a la surface et mises en culture pendant 21
jours pour étudier leur cytocompatibilité et bioactivité (pour le protocole standard et par

imprégnation).

L’activité métabolique mesurée sur 21 jours augmente au cours du temps montrant que
les cellules proliférent a la surface des lamelles. La confluence semble atteinte des le 14°™ jour de
culture pour les trois types de matériaux. Les deux matériaux collagéne/THA semblent permettre
une bonne adhérence des fibroblastes et une bonne prolifération cellulaire car le comportement
des fibroblastes cultivés sur ces matériaux est semblable au contréle positif (hydrogels de

collagéne pur).

L’orientation cellulaire a été observée par microscopie sur les 21 jours de culture. Apres le
premier jour, 'alignement commence a étre visible sur les gels collagéene/THA car les cellules
s’allongent le long du filament, ce qui n’est pas le cas pour les hydrogels de collagéne pur. Ainsi
les cellules semblent mieux « sentir » I’anisotropie sur ces hydrogels. Apres le 7° jour, on

n’observe plus de différence avec les hydrogels de collagéne pur.

Enfin, alors que les fibroblastes peuvent migrer apres 14 jours de culture dans des
hydrogels de collagéne denses, aucune migration n’a été observée dans nos matériaux méme

apres 21 jours de culture.

A T'issue de cette étude de bioactivité sur des lamelles d’hydrogel cellularisées, nous avons
tous les parametres réunis pour que les cellules survivent, se développent et s’alignent guidées par

I’anisotropie de notre lamelle de collagéne/THA.
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I1. Développement d’un modele d’ Annulus Fibrosus

L’Annulus Fibrosus étant un tissu anisotrope ou les cellules sont confinées entre deux
lamelles adjacentes, nous avons souhaité reproduire ce confinement. Ceci a été réalisé par
I'impression d'une seconde couche d’encre au-dessus de la premiere préalablement cellularisée.
Les deux couches ont été imprimées dans la méme direction afin d’étudier le confinement avec

un alignement unidirectionnel.

1. Fabrication des « sandwichs » cellularisés
Nous avons tout d’abord évalué la faisabilité du procédé de fabrication. Qu’il s’agisse du
protocole standard ou du protocole d’imprégnation, des sandwichs ont toujours été obtenus
(Figure 125). Néanmoins, selon le protocole utilisé, des difficultés se sont ajoutées. La plus

grande différence entre les deux protocoles est le temps d’élaboration.

Controles de Protocole
collagene standard

Figure 125 : Observation macroscopique des hydrogels sandwichs cellularisés avec des fibroblastes selon 1'encre

et le protocole d'élaboration utilisé.

Le protocole standard dure au maximum 1h30 entre I'impression de la premiere couche
et le début de la culture cellulaire aprés I'impression de la seconde couche (Figure 126(A)). Apres
avoir imprimé I’encre dense collagene/THA dans le bain de fibrillation, la photoréticulation est
amorcée directement pendant 15 minutes. Les hydrogels sont ensuite incubés dans 1'incubateur
pendant 15 minutes supplémentaires pour permettre la fibrillogénése complete du collagéne. Une
fois le réseau formé et rincé au milieu de culture, les cellules sont déposées a la surface et incubées
pendant 30 minutes dans 'incubateur pour les faire adhérer a la surface de I'’hydrogel. La seconde
couche est imprimée et réticulée directement pendant 15 minutes complété par 15 minutes
supplémentaires de fibrillogénese dans I'incubateur. Enfin, le bain de fibrillogénese est remplacé

par du milieu de culture afin de démarrer la culture cellulaire des « sandwichs » sur 14 jours.
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Finalement, les cellules ne sont mises en contact du PBS que pendant 30 minutes au total ce qui
n’est pas toxique pour elles comme montré en Partie 4 - Chapitre 1. En effet, la toxicité se

manifeste apres plus de 2h de mise en contact.
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Figure 126 : Schéma d'élaboration des sandwichs selon si (A) le protocole standard est utilisé ou (B) le

protocole d'imprégnation est utilisé.

Le protocole d’imprégnation est plus compliqué puisqu’il s’étend sur 6h de fabrication
(Figure 126(B)). La premiére étape est consacrée a 1’élaboration de la premiére couche imprégnée
de THA. Apreés avoir imprimé une premiere couche de collagéne pur qui a fibrillé pendant 30
minutes dans I'incubateur, 2h d’imprégnation sont conduites avec un bain de THA & 3% (w/v) et
0,1 mg.mL"! d’éosine. L excédent est rincé suivi de la photoréticulation est conduite pendant 15
minutes. Le PBS est remplacé par du milieu de culture puis les cellules sont déposées a la surface
et incubés pendant 30 minutes dans I'incubateur. Suite a cela, la deuxieme couche d’encre de
collagéne est imprimée au-dessus des cellules dans le bain de fibrillogénése. Aprés 30minutes de
fibrillation dans l'incubateur, un nouveau bain d’imprégnation de THA et d’éosine de 2h est
conduit dans I'incubateur. L’excédent est rincé et la photoréticulation est effectuée pendant 15
minutes. Enfin, le milieu de culture est ajouté pour pouvoir démarrer I’incubation. Sur les 6h
totales d’élaboration, les cellules restent en contact 30 minutes avec le bain de fibrillation comme
pour le protocole standard mais a cela, les 2h d’imprégnation de THA et d’éosine doivent
également étre ajoutées. Méme si le bain d’éosine est effectué dans du DMEM pour diminuer la

toxicité, les conditions restent moins favorables aux cellules que celles du protocole standard.

Le temps de préparation étant long pour la méthode par imprégnation, I'imprimante 3D
doit étre éteinte afin de ne pas chauffer et dénaturer ’encre de collagene. La majeure difficulté du

protocole d’imprégnation vient de 1a puisqu’on perd la calibration initiale entre les deux couches.
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Les repéres d’impression ne sont plus les mémes. Certaines astuces pratiques ont été développées
afin de palier a cette difficulté ce qui permet tout de méme d’obtenir des sandwichs a I'issue de ce
protocole. La deuxieme difficulté vient de la formation du film de THA et d’éosine en surface de
I’hydrogel de collagéne. En effet, I'impression de la seconde couche est par conséquent plus
compliquée puisque le film qui se forme ajoute de la hauteur mais surtout 1’adhérence avec
I’encre de collagéne n’est plus la méme. Ainsi, des glissements de la premiere couche et donc son
décollement du support plastique interviennent assez fréquemment. Lors du protocole standard,
ce genre de difficultés n’existe pas puisqu’il n’y a pas de film de lubrification formé en surface.
Une astuce développée pour diminuer ce probleme a été d’utiliser un modele carré retranché de
Imm par rapport a celui de la 1°° couche et d’imprimer avec une intercouche supérieure a celle

utilisée pour le contrdle de collageéne ou le protocole standard (Figure 127).

Figure 127 : Modé¢le informatique des deux couches imprimées pour former le sandwich (double fleche rouge :

retranchement de Imm de la seconde couche).

Le retranchement de la seconde couche a été effectué pour atténuer I'impact de la perte de
calibration de 'imprimante 3D. En effet, afin de superposer la 2°* couche sur la premiére, il a été
nécessaire de définir un point repére de calibration utilisé pour les deux couches dans un puits
contrdle. Malgré ce point repere, un léger décalage de moins de 1mm était souvent observé. En
retranchant le carré de 1mm, ceci compense le décalage afin que la seconde couche puisse
adhérer sur la premiére des ’extrusion du premier filament. L’augmentation de la hauteur
intercouche a été pensée pour diminuer 'effet de « pincement » ressenti par la premiére couche
lors de I'impression de la seconde. En effet, puisque ceci provoquait des phénomeénes de
glissement dus a la couche de lubrification, en augmentant cette hauteur, ces derniers sont
diminués. La premiere couche se décolle moins conduisant a un meilleur alignement des deux

lamelles en plus d’une meilleure facilité de « fabrication ».
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Comme pour les monocouches, des sandwichs controles formés uniquement de collagéne
ont également été généré comme contrdle puisque le collagéne est un support bioactif a lui seul.
Ceci nous a permis d’évaluer directement si le protocole et/ou la présence de THA a un impact

positif ou négatif sur le comportement des cellules.

2. Etude comparative de la bioactivité liée aux protocoles standard et
d’imprégnation
Divers facteurs ont été étudiés afin d’évaluer la cytocompatibilité et la bioactivité de nos

procédures de génération d’hydrogels cellularisés avec confinement :

La viabilité cellulaire a été évaluée par essais Live/Dead sur 14 jours d’incubation aux

jours 1, 7 et 14.

- La prolifération cellulaire a été¢ évaluée par Alamar Blue comme précédemment aux

mémes temps de culture.

- La morphologie et I’alignement des cellules ont pu étre observés par microscopie confocale
couplée a de la génération de seconde harmonique (GSH) aprés avoir marqué les filaments

d’actine des cellules a la phalloidine.

- Les propriétés mécaniques ont été caractérisées par rhéologie sous cisaillement.

2.1. Viabilité cellulaire en confinement
Les essais de Live/Dead permettent de détecter la fraction de cellules mortes mais ne
dénombrent pas les cellules totales (Figure 128). Les cellules vivantes sont détectables grace a la
coloration verte qui est internalisé dans le cytoplasme et apparait donc sous forme de fuseaux
dans le cas des fibroblastes. Les cellules mortes sont rouges et rondes car le marqueur est

internalisé dans le noyau.

Au jour 1, des cellules vivantes sont détectées pour chaque condition alors qu’aucune
cellule morte n’est visible. Aux 7e et 14° jour, la viabilité des cellules est toujours maximale car
aucune cellule morte n’est observée a ces temps de culture (Figure 128). Parallelement a cela,
I’alignement semble présent au 14éme jour notamment pour les contrdles de collagene et les
hydrogels élaborés grace au protocole standard (Figure 128). Ceci sera contr6lé ultérieurement

via I’étude de la morphologie cellulaire.
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Controles de Protocole
collagéne standard

Figure 128 : Viabilité cellulaire évaluée via des essais de Live/Dead et observé au microscope confocal

(x25) (vert : cellule vivante / rouge : cellule morte).

2.2. Prolifération cellulaire en confinement
La prolifération cellulaire a été évaluée sur 14 jours de culture par des test Alamar Blue

(Figure 129).

Au jour 1, des différences entre les protocoles sont déja observables. En effet, ’activité
métabolique des sandwichs générés grace au protocole standard est 3 fois plus importante que
celle du protocole d’imprégnation. Les cellules du contréle de collagéne ont une activité
métabolique similaire a celle des cellules confinées dans les hydrogels collagéne/THA fabriqués

avec le protocole standard.

La premiére semaine, la prolifération est quasiment nulle puisqu’aucune augmentation
d’activité métabolique n’est observée quelle que soit la condition d’élaboration des hydrogels.
Ceci ne peut qu’étre lié au seul parametre commun aux trois conditions c’est-a-dire a 1’état
confiné des cellules (Serbo et al., 2016; “The Impact of Engineered Mechanical Confinement on
Mesenchymal Stem Cell and Lung Fibroblast Mechanobiology - ProQuest,” n.d.; Thie et al.,
1989). Elles ont donc moins de place et ont une contrainte mécanique qui peut inhiber leur

prolifération.
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En revanche, aprés deux semaines de culture, la prolifération cellulaire est observée. Le
protocole standard semble étre celui pour lequel la bioactivité du biomatériau est la meilleure. En
effet, cette condition permet de multiplier par quatre I’activité métabolique pour atteindre une
valeur de 80% de réduction de la résazurine, ce qui est bien supérieur aux controles de collagéne
(X1,5). L’activité métabolique des contrbles de collageéne atteint les 50 % apres 14 jours de
culture. Enfin, les hydrogels formés par le biais du protocole d’imprégnation permettent de tripler
eux aussi la population cellulaire montrant une activité proliférative des cellules méme si elle est
plus faible. Ces résultats montrent que les cellules ont adhéré en 3D et se sont adaptées a leur

environnement, ce qui leur permet de se multiplier.

100 -
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Figure 129 : Evaluation de la prolifération cellulaire via des test Alamar Blue pendant 14 jours de culture

(* : p<0,05 (n = 3)).

Une hypotheése peut expliquer les activités métaboliques inférieures mesurées dans les
hydrogels obtenus par imprégnation. Il se pourrait que les cellules soient aussi nombreuses que
pour les autres conditions mais qu’elles soient dans un moins bon état métabolique. Cette
hypothése semble pertinente au vue des conditions d’élaboration plus longues et stressantes du
protocole d’imprégnation et du nombre de cellules observés au jour 14 par Live/Dead. Afin d’en
étre certain, il serait judicieux de procéder a une quantification exacte du nombre de cellules par

un test Picogreen.

A ce stade, ’hydrogel formé par protocole standard semble le plus prometteur puisqu’il
dépasse méme les performances des hydrogels controles de collagéne. De maniére générale, s’il y
a prolifération pour les trois conditions explorées, le confinement des fibroblastes ralentit la

multiplication des cellules puisqu’elle était beaucoup plus prononcée sur les monocouches.
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2.3. Morphologie et alignement
La morphologie et I’alignement des hydrogels ont été étudiés par microscopie confocale
couplée a de la Génération de Seconde Harmonique (GSH). La GSH permet de visualiser
l'orientation des filaments de collagéne imprimés observable en violet sur la Figure 130.
L’orientation des filaments imprimés est marquée par la présence de fleche blanche. Les cellules

sont visualisées grace au marquage des filaments d’actine a la phalloidine (en vert).

Controles de Protocole
collagéne standard

Jour 7 Jour 1l

Jour 14

Figure 130 : Morphologie et alignement de fibroblastes confinés dans les trois types d'hydrogels imprimés selon
des protocoles différents observés par microscopie confocal couplé a la GSH (x25) (violet : signal GSH du collagéne

/ vert : filaments d'actine des fibroblastes / fleches blanche : direction des filaments de collagéne).

Au jour 1, on apercoit des cellules rondes qui commencent a s’étaler pour certaines
d’entre elles quelles que soit les conditions de culture. Elles semblent donc adhérer aux hydrogels.
Elles ne présentent pas d’alignement particulier et sont peu nombreuses. Dans le cas du protocole
d’imprégnation, elles sont beaucoup plus rondes que pour le protocole standard synonyme de

moins bonnes interactions avec leur support.

Aprés 7 jours de culture, la quantité de cellules semble similaire au jour 1 pour toutes les
conditions. Seulement, elles sont plus allongées et forment des fuseaux typiques de la
morphologie de fibroblastes exactement comme ceux observés sur la monocouche (Figure 130).

Un alignement des fibroblastes le long des filaments semble se produire dans les hydrogels
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collagéne/THA du protocole standard alors que 1’organisation cellulaire reste isotropique dans

les autres types d’hydrogels.

Au 14°™ jour de culture, on observe une plus grande quantité de fibroblastes présents dans
les hydrogels. Ceci est en adéquation avec les résultats d’ Alamar Blue analysés précédemment et
montre bien qu’il y a prolifération. De plus les cellules sont toujours en forme de fuseaux et
I’alignement est clairement visible le long des filaments extrudés peu importe les conditions
d’élaboration des hydrogels considérées. Néanmoins, certaines cellules sont rondes dans le cas
des controles de collagéne et du protocole d’imprégnation, peut-étre caractéristique de mort
cellulaire ou bien de changement de morphologie di aux contraintes amenées par le confinement
et la structure/biochimie de ces supports. Seuls les hydrogels formés via le protocole standard ne
semblent pas affectés la morphologie cellulaire ce qui en fait une fois de plus un meilleur candidat

que les autres comme mod¢le de I’AF.

2.4. Propriétés mécaniques des construits constitués de deux lamelles
cellularisées
Ici, pour notre derniere étude permettant d’élaborer un modéle d’ Annulus Fibrosus, nous
avons souhaité évaluer le gain de cohésion des trois types d’hydrogels cellularisés a travers la

quantification de leurs propriétés mécaniques.

Puisque les hydrogels ne font que 660um de hauteur (2 couches), ils sont difficilement
manipulables. Nous avons donc éliminé la possibilité de faire des essais de traction qui nous
auraient permis de pouvoir comparer les propriétés mécaniques de notre modele a celles du tissu
natif. Ces essais de traction restent tout de méme essentiels a conduire pour la suite de ce projet

mais pour cela il faudrait produire un plus grand nombre de couches.

Notre objectif étant de quantifier la cohésion entre les lamelles du matériau au cours du
temps, nous nous sommes orientés vers de la rhéométrie (Figure 131). Le souci du cisaillement
est que, méme a faible taux de déformation, on risque de casser la jointure entre les deux couches

faites par les cellules.

Tout d’abord, il est a noter que le module de stockage des sandwichs cellularisés est trés
inférieur aux monocouches non cellularisées caractérisées lors de la Partie 3 - Chapitre 3. En
effet, alors que des modules de stockage de I’ordre de 6 kPa étaient obtenus sur les monocouches,
les valeurs chutent autour de 2 kPa lorsqu’on caractérise les sandwichs cellularisés soit preés de
trois fois moins. Nous pensons que ceci est dQ au fait que les matériaux ne sont pas entierement
cohésifs du fait de la présence des cellules qui doivent faire le lien entre deux interfaces

disjonctives. Il s’agit donc d’'un module de stockage complexe combiné de ’apport de deux types
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de matériaux complexes : notre hydrogel imprimé aux propriétés mécaniques bien connues et les
cellules. 11 faudrait une culture cellulaire beaucoup plus longue pour que la production de matrice

extracellulaire par les cellules fasse la jonction.

Apres un jour en culture, les trois types de sandwich possedent les mémes modules de
stockage autour de 1,9 kPa. Ceci n’est pas logique puisque le collagéne n’a pas subi de
photoréticulation, son module devrait donc étre plus faible que pour les hydrogels

collagene/THA qui ont un réseau de THA formé par photoréticulation.
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2000

Module de stockage (Pa)

7
Temps de culture (jours)

I contréle de collagéne
I protocole standard [ protocole d'imprégnation

Figure 131 : Module de stockage des sandwich cellularisés sur 14 jours de culture selon 1'encre et le protocole
utilisés.

Au 7*™ jour de culture, une augmentation sensible du module de stockage est observable
pour les protocoles standard et d’imprégnation mais pas pour le contrdle de collagéne qui reste
autour de 1900 Pa. Le protocole d’'imprégnation semble étre celui présentant la plus grande
élasticité puisque son module de stockage est 10% supérieur a celui du protocole standard
néanmoins I'ordre de grandeur reste le méme. Néanmoins, ces résultats sont a prendre avec
précaution puisqu’ils peuvent ne pas étre d'une grande fiabilité au vue de la contrainte de

cisaillement qui n’est peut rompre la jonction inter lamellaire et générer des valeurs faussées.

Enfin au 14°™ jour, le module de stockage semble augmenter pour les trois conditions,
synonyme de renforcement du matériau. Ce renforcement pourrait étre attribué a une production
de MEC. En effet, nous avons constaté que la croissance et la prolifération des cellules n’étaient
accélérées qu’entre le 7°™ et le 14°™ jour. Aucune différence n’avait été observé pendant les 7
premiers jours. Or si les cellules ne se sentent pas bien dans leur environnement biochimique,
elles ont tendance a produire de la MEC afin de mieux se développer. Ceci coincide donc avec

I’"augmentation de la prolifération cellulaire seulement au 14°™ jour de culture.
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Nous ne pouvons néanmoins pas conclure de source siire quant a la production de MEC
di a la fragilité des résultats obtenus en rhéologie. Une confirmation par PCR serait plus fiable et

plus précise a notre sens et sera la prochaine chose a faire.

3. Amélioration de la bioactivitée et de la biocompatibilité du protocole
d’imprégnation

En plus de sa difficulté d’exploitation expérimentale, le protocole d’imprégnation a
démontré une légere cytotoxicité lors du confinement des fibroblastes entre deux lamelles. En
effet, le nombre de cellules qui survivent au jour 1 de culture est 50 % moindre par rapport au
contrdle de collagéne et au protocole standard (Figure 129). Nous pensons que ceci est
directement lié au temps d’élaboration trop long qui provoque des stress cellulaires affectant 1’état
des cellules dans le temps. C’est pourquoi nous avons souhaité réduire le temps de fabrication de

la procédure d’imprégnation tout en gagnant en faisabilité expérimentale.

Pour cela, le protocole a été modifié pour imprimer un sandwich cellularisé de collagene
complet tel qu’ils ont été faits pour les controles de collagéne. L'imprégnation avec le bain de
THA pendant 2h n’a été conduit qu'une fois le sandwich de collagéne complétement formé en
simultanée sur les deux couches afin de réduire par deux le temps d’imprégnation total. La
culture a également été faite sur 14 jours et la bioactivité a été comparée a celle du protocole
d’imprégnation précédent et a celle des controéles de collagéne. Par souci de clarté, on appellera le

protocole initial « protocole long » et le nouveau « protocole court ».

3.1. Impact du protocole court sur la viabilité cellulaire
La viabilité cellulaire a été le premier facteur permettant de comparer les deux procédures
d’imprégnation. A jour 1, les cellules paraissent plus allongées lorsque le protocole court est
employé en comparaison avec le protocole long (Figure 132). Le profil obtenu est plus proche des
controles de collagéne. Au 7™ jour, les fibroblastes semblent bien allongés et adhérents. Peu de
cellules mortes sont observées confirmant que les cellules sont viables. Enfin, au 14 jour, les
cellules vivantes semblent plus nombreuses et allongés similairement au contréle de collagene.

Aucune mortalité n’est recensée.

A ce titre, le protocole court semble adapté puisque la viabilité semble similaire a celle des
contrbles de collagéne. Aucune mortalité n’a été recensée sur 14 jours de culture et les cellules

semblent adhérentes et allongées.
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Contréles de Protocole long
collagéne

Jour 7 Jour 1

Jour 14

Figure 132 : Viabilité cellulaire évaluée via des essais de Live/Dead pour les deux versions du protocole

d’imprégnation et les controles de collagéne observée au microscope confocal (x25) (vert=vivant / rouge=mort).

3.2. Impact du protocole court sur la prolifération cellulaire
La bioactivité des hydrogels peut étre évaluée par mesure de 'activité métabolique des
cellules puisque cela illustre ’affinité entre les cellules et leur support. Si le support est bon,

I’activité métabolique augmente au cours du temps.

L’impact du changement de protocole d’'imprégnation sur ’activité métabolique rendant

compte de la prolifération cellulaire a été étudié (Figure 133).

Apres 1 jour de culture, les cellules des sandwichs générés par le protocole d’imprégnation
court ont une activité métabolique deux fois plus élevée que celles du protocole d’'imprégnation

long. Néanmoins, celle-ci n’est pas a la hauteur de celle des contréles de collagene.

Au 7™ jour d’incubation, I’activité métabolique des cellules des hydrogels du protocole
court augmente considérablement pour passer de 11% au jour 1 a 25% au jour 7. Celle-ci dépasse
méme celle des contrOles de collagéne qui est d’environ 20%. Elle est multipliée par cinq
comparée a celle obtenue pour le protocole long. A ce stade, la plus-value d’un tel protocole

semble avérée.

Néanmoins, au 14 jour, malgré une nouvelle augmentation et une activité métabolique

toujours supérieure par rapport au protocole long, les performances du protocole court ne sont
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pas suffisantes pour assurer le méme niveau de bioactivité que les hydrogels de collagéne.
L’activité métabolique est deux fois plus élevée pour les contrdles de collagene que pour le
protocole court d’imprégnation. Cette rupture de pente entre le jour 7 et le jour 14 signifie que la

prolifération cellulaire est affaiblie pour les hydrogels formés grace au protocole court.

Activité métabolique (%)

Temps (jours)

I controle de collagéne [ protocole long [ | protocole court

Figure 133 : Evaluation de la prolifération cellulaire via des essais d'Alamar Blue pendant 14 jours de culture

(* : p<0,05 (n = 3)).

3.3. Impact du protocole court sur la cohésion des hydrogels
Enfin, la cohésion des hydrogels générés avec les deux protocoles d’imprégnation a été

confrontée en mesurant leur élasticité par théométrie (Figure 134).

Au 1¢ jour, le module de stockage est le méme pour les trois types d’hydrogel avec une
valeur autour de 1,6 kPa. Comme expliqué précédemment cela semble étrange étant donné que le

contrdle de collagéne n’a pas subi de photoréticulation contrairement aux deux autres.

Apres 7 jours de culture, le module de stockage des hydrogels fabriqués par imprégnation
courte ne subit pas d’augmentation similaire a celle du protocole long. En effet, un module de

stockage de 1,7 kPa est obtenu pour le protocole court contre 2,4 kPa pour le protocole long.

Finalement, aprés 14 jours, les trois types d’hydrogels voient leurs modules de stockage
augmenter. Les hydrogels fabriqués par imprégnation subissent une plus forte augmentation que
les hydrogels de collagéne allant jusqu’a atteindre 2,6 kPa pour le protocole court et 2,8 kPa pour
le protocole long. Ceci traduit une augmentation de I’élasticité du réseau apres 14 jours de culture
et donc une meilleure cohésion entre les deux couches. Cette cohésion a pu étre assurée par la
production de MEC comme introduit précédemment mais des quantifications par PCR

pourraient nous permettre de le confirmer.
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Figure 134 : Module de stockage des sandwich cellularisés sur 14 jours de culture selon le protocole
d’imprégnation utilisé.

De manieére générale, I’adaptation du protocole d’imprégnation en réduisant le temps
d’élaboration parait étre un bon moyen pour augmenter la viabilité cellulaire au niveau de celle
des contréles de collagene. Les cellules sont adhérentes et allongés tout comme précédemment.
La prolifération cellulaire semble également meilleure sur 14 jours de culture que celle du
protocole d’imprégnation long traduisant de la pertinence de l’ajustement. Finalement, des
hydrogels cohésifs sont également formés pour lesquels un renforcement a lieu apreés 14 jours de

prolifération traduisant peut-étre la production de MEC par les fibroblastes.

Un doute subsiste quant a ce nouveau protocole d’imprégnation : l'efficacité de la
photoréticulation. En effet, en plus d’avoir le méme module de stockage que les contrdles de
collagene qui sont seulement fibrillés, la photoréticulation des deux couches en une seule étape
peut potentiellement perturber la présence de I'ultrastructure initialement désirée. Une possibilité
subsiste quant a 'efficacité de la photoréticulation qui est performée sur les deux couches en
simultanée. Ceci pourrait mener & un gradient de réticulation non homogene selon si la surface
de I’hydrogel ou la partie basse est sondée. De plus, I'imprégnation globale pourrait perturber la
microporosité du réseau fibrillaire en comblant la jonction intercouche spécifique aux cellules. De
par un confinement ressenti plus important et une plus grande présence de THA dans cette
jonction, cela pourrait affecter les cellules. Cette derniere hypothese pourrait étre a I’origine de la
baisse de prolifération cellulaire des hydrogels fabriqués par imprégnation courte aprés 14 jours

de culture.
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Conclusion sur le développement d’un modele d’ Annulus Fibrosus

par impression 3D

Dans cette partie, nous semble parvenu a développer deux encres correspondant aux deux
protocoles sélectionnés a l'issue de la Partie 3. La premiére repose sur l'utilisation d’une encre
dense de collageéne qui, une fois imprimée et fibrillée, est imprégnée avec un bain de THA et
d’éosine. Le THA encapsulé dans 1’hydrogel fibrillé est ensuite photo-réticulé sous lumiére verte.
Le second protocole repose sur la formulation d'une encre collagéne/THA avec un ratio 4 :1
représentatif du tissu natif en présence de sels avec inclusion d’éosine. L’impression 3D et la
fibrillogénése de I’encre sont suivies directement d’une exposition a la lumiére verte pour amorcer

la réticulation chimique du THA.

Les deux protocoles ont été optimisés afin d’obtenir des propriétés physiques optimales en
termes de modules de stockage, d’anisotropie et de structure et une cytotoxicité faible sur des

fibroblastes.

A T'issue de ce travail d’optimisation, la bioactivité des deux types de matériaux a pu étre
étudiée en déposant des fibroblastes au-dessus d’une lamelle d’hydrogel. Pour cela, les
performances des protocoles standard et d’imprégnation ont été comparées a des contrOles de
collagéne connus pour étre une référence en termes de bioactivité. Une prolifération cellulaire
pendant 21 jours de culture a été mise en évidence en plus d’une bonne adhérence et d'un
alignement des fibroblastes le long des filaments imprimés. Les trois matériaux ont la méme

bioactivité a ce stade.

Afin de mimer l'environnement natif des cellules d’AF, des sandwichs composés
d’hydrogels imprimés dans lesquels des fibroblastes sont confinées entre deux lamelles ont été
générés pour les trois types de matériaux. Leur comportement a été étudié sur 14 jours de culture
a l'issue desquels le protocole standard s’est avéré meilleur que le protocole d’imprégnation ou
méme le contrble de collagéne. En plus de sa facilité de fabrication, les hydrogels ne sont pas
cytotoxiques pour les fibroblastes contrairement au protocole d’imprégnation. I s’agit du
protocole pour lequel nous avons obtenu la meilleure viabilité cellulaire et la meilleure
prolifération sur 14 jours. Ces deux parametres ont été méme supérieurs aux hydrogels de

collagene pur.

La morphologie cellulaire dans ces hydrogels est caractéristique de celle des fibroblastes
malgré le confinement entre les deux lamelles d’hydrogels, ce qui est d’ailleurs valable pour les

deux autres types d’hydrogels. Nous avons également mis en évidence que I’alignement des
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fibroblastes était guidé par 1’anisotropie de I’hydrogel support pour toutes les conditions méme si

le protocole standard a permis un alignement plus précoce.

Enfin, la production de MEC semble avoir été effective au 14°™ jour du fait de
I’augmentation des propriétés rhéologiques des sandwichs, montrant une amélioration de la
cohésion entre les couches. Un module de stockage en cisaillement de 2 kPa a été obtenu apres 14
jours de culture. Ces résultats restent a confirmer par une étude en PCR quantitative sur
I’expression de protéines de la MEC telles que le collagéne de type I ou par le marquage du

collagéne de la matrice.

Concernant le protocole d’imprégnation, nous pensons que sa légere cytotoxicité peut étre
dt aux conditions de photoréticulation. Nos collaborateurs suisses ont démontré dans le cadre
d’une thése en cours de développement que lorsque la photoréticulation a 1’éosine était effectuée
sur ’hydrogel sorti de son bain de fibrillation, la toxicité était supérieure a quand elle était
effectuée dans un liquide. Pour le protocole standard, la photoréticulation est conduite dans un
bain liquide sous la LED de 'imprimante 3D, les radicaux sont diffusés rapidement a travers le
liquide évitant les stress oxydants imposés aux cellules. A contrario, une photoréticulation dans
I’air est conduite pour le protocole d’imprégnation lors duquel les radicaux peuvent donc étre
piégés dans le réseau ne pouvant étre éliminés. Les cellules subissent alors un stress oxydant
beaucoup plus important qui peut leur étre néfaste et affecter la bioactivité du protocole

d’imprégnation.

Nous avons démontré dernierement qu’une solution pouvait néanmoins permettre
d’améliorer la viabilité cellulaire du protocole d’imprégnation tout en gagnant en praticité
technique. En effectuant 'imprégnation du sandwich en une seule étape finale une fois les deux
couches imprimées avec les cellules confinées, nous arrivons a augmenter la viabilité cellulaire au
méme niveau que les contrOles de collagéne. Les fibroblastes sont alignés et en forme de fuseaux
et leur prolifération est légerement augmentée méme si elle reste inférieure a celle des hydrogels
contrbles de collagéne. Néanmoins, cela ne suffit toujours pas a atteindre les performances de

bioactivité du protocole
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Conclusions & perspectives

Lors de cette these, nous avions pour objectif principal d’élaborer un modele in vitro
d’ Annulus Fibrosus reproduisant a la fois les propriétés physiques et biochimiques du tissu natif.
Apres avoir étudié la structure et le fonctionnement du disque sain et dégénéré, nous avons pu
mettre en évidence les propriétés mécaniques, structurales et biochimiques nécessaire a
I’élaboration d’un tel modéle. L’Annulus Fibrosus étant un tissu fibreux et hydraté composé
principalement de collagéne de type I et de glycosaminoglycanes tels que ’acide hyaluronique
(HA), nous avons choisi d’utiliser ces deux biopolymeéres pour notre matériau. La formation
d’hydrogels composés de ces derniers nous a semblé étre la meilleure forme pour modéliser I’ AF.
En effet, le collagene gélifie facilement par remontée de pH. Par contre, comme 1”acide
hyaluronique ne peut pas former de gel sous sa forme originelle, il a fallu le fonctionnaliser avec
de la tyramine pour pouvoir le réticuler chimiquement et former un hydrogel. A I'issue de cette
étape, de I'acide hyaluronique fonctionnalisé avec de la tyramine (THA) a 6% est obtenu.
Lorsque ces deux biopolymeres sont mélangés, leurs charges opposées provoquent des
interactions électrostatiques menant a la formation de complexe polyioniques. Des mélanges
hétérogenes sont alors obtenus ne permettant pas d’atteindre des propriétés structurales et
mécaniques optimales. C’est pourquoi une premiere partie de cette these a été consacrée a étudier

et a inhiber les phénomeénes de complexation entre collagene I et THA.

Lors de cette étude physico chimique, différents pH et forces ioniques ont été utilisés. La
gamme de pH explorées a été comprise entre 1 et 5,5 et la force ionique a été modulée en ajoutant
ou non du NaCl a 400 mM pour écranter les charges. En solution, les complexes polyioniques
ont été inhibés a pH 1 avec et sans ajout de sel di a la neutralisation de ’acide hyaluronique. Un
pH 5,5 proche du point isoélectrique du collagene et en présence de sels a également permis
d’inhiber la complexation grace a la formation de fibrilles de collagéne en solution. En amorgant

la fibrillogénése du collageéne, cela affaiblit les phénomenes de complexation.

La gélification du collagéne a ensuite été déclenchée par remontée de pH afin de
déterminer si la formation du réseau fibrillaire était perturbée par la présence d’acide
hyaluronique. Il a été démontré que la structure fibrillaire du collagene était impactée par la
présence d’acide hyaluronique seulement quand des complexes polyioniques étaient formés en
solution c’est-a-dire a pH 2,5, 4 et 4,5. Lorsque les complexes étaient affaiblis ou inhibés, la
structure fibrillaire du collagene était restaurée. Il a été confirmé par infrarouge qu’a pH 1 avec ou

sans sel et a pH 2,5 et 5,5 en présence de sels, aucun complexe n’était formé puisque 1’acide

247 | Page



hyaluronique était sous sa forme libre. Pour ces conditions des hydrogels de collagene fibrillaires

homogene étaient formés.

Afin d’augmenter les propriétés mécaniques des hydrogels collagene/THA, une derniére
étape de gélification de l'acide hyaluronique par réticulation chimique post fibrillogénese du
collagene a été effectuée. Celle-ci a d’abord été faite par voie enzymatique avec de la HRP et du
H;O, mais aucune augmentation des propriétés mécaniques et thermiques n’a été observée
attestant de I'inefficacité de la HRP. Cette inefficacité est potentiellement liée a la faible diffusion
de la HRP dans les gels de collagene ou a la perte de THA durant les lavages de neutralisation
post-fibrillogénése. Des stratégies d’optimisation de cette voie de réticulation ont alors été testées.
Un protocole inversé lors duquel la réticulation enzymatique du THA a été effectuée avant la
fibrillogénese a été testé mais son efficacité a semblé limitée, ne permettant pas d’augmenter
considérablement les propriétés physiques des hydrogels. Comme autre stratégie, une étape
d’imprégnation de 1’hydrogel de collagéne par le THA a été effectuée. Le protocole
d’imprégnation a permis d’améliorer les propriétés mécaniques des hydrogels en comparaison
avec le protocole standard sans imprégnation dd a la diffusion de THA au sein du réseau
fibrillaire de collagéne pour compenser sa perte lors des lavages. Néanmoins, les propriétés
physiques n’étant pas suffisamment renforcés par rapport aux hydrogels de collagéne purs. Enfin
un procédé de photoréticulation a été testé. La photoréticulation a été effectuée tout d’abord avec
de la riboflavine ce qui a conduit a la formation d’un réseau interpénétré dont les propriétés
mécaniques n’ont pas été renforcées en raison de 1’échauffement causé par la lampe UV. Le
couple éosine Y/ la lumiére visible a ensuite été testé pour la photoréticulation afin de palier a ce
probleme d’échauffement. Cette voie de réticulation a conduit a la formation d’un réseau hybride
collagéne/THA. Les propriétés mécaniques et thermiques ont été augmentées a l'issue de la
photoréticulation. Ceci nous a permis de sélectionner la photoréticulation a la lumiére visible
comme méthode pour obtenir des hydrogels avec des propriétés physiques optimales, c’est-a-dire

une structure fibrillaire, des propriétés mécaniques augmentées et une bonne stabilité thermique.

A Tissue de 1'étude physicochimique, des conditions de formulation a pH 5,5 en présence
de sels accompagnées d’une photoréticulation a 1’éosine Y ont été sélectionnées pour
I’élaboration du modele d’Annulus Fibrosus. En plus de générer des hydrogels aux propriétés
physiques optimales, il s’agit de la seule condition cytocompatible du fait du pH proche de la

neutralité. Notre matériau étant voué a étre cellularisé, ceci représente un critere essentiel.

Dans la seconde partie de ma thése, nous avons démontré qu’il était possible de formuler
une encre de collagéne et de THA pouvant permettre 1’élaboration d’un modele d’Annulus

Fibrosus par impression 3D. Deux stratégies ont été optimisées afin de générer des matériaux
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performants structurellement, mécaniquement et thermiquement tout en étant non-cytotoxique.
Celles-ci s’appuient sur l'utilisation d'un protocole standard et d’un protocole d’imprégnation de
THA découlant de I’étude physicochimique (Partie 3). Deux encres ont été utilisées : une encre
dense de collagéne (30 mg. mL") qui a été imprégnée de THA post impression et fibrillogénése et
une encre dense de collagéne (30 mg. mL") et de THA (7,5 mg. mL") avec un ratio4 :1 a pH 5 et
200 mM de NaCl. Les parametres d’impression 3D de ces deux encres ont été optimisés afin
qu'une lamelle anisotrope de 330 um d’épaisseur contenant du collagene et de 1’acide
hyaluronique soit obtenue. En effet, I'impression de solution dense de collagéne et de THA a
permis d’instaurer une anisotropie du collagéne par le cisaillement lors de I’extrusion qui est
ensuite « figée » grace a des conditions de gélification rapide. La cytocompatibilité des deux
procédés a également été optimisée en présence de fibroblastes afin de permettre la survie
cellulaire. Pour cela, les parametres intervenant dans la fibrillogénese du collagene et la
photoréticulation du THA ont été optimisés afin de conserver plus de 80% de [l’activité

métabolique des fibroblastes apres 1 jour de culture.

Suite a cela, les deux types de matériaux ont été cellularisés afin d’évaluer leur bioactivité
et leur capacité a modéliser I’Annulus Fibrosus. Ainsi, nous avons montré sur un modele de
monocouches qu’a la fois le protocole standard utilisant I’encre collagéne/THA au ratio 4 :1 et le
protocole d’imprégnation reposant sur 1'utilisation d’une encre de collagéne dense suivi d’un bain
de THA et d’éosine étaient des bons candidats pour préserver la viabilité des fibroblastes. Les
fibroblastes adherent sur ces deux matériaux de la méme maniére que sur les hydrogels de
collagéne purs. Ils peuvent également proliférer et adopter une morphologie typique en forme de
fuseaux allongés. Enfin les cellules s’alignent le long des filaments extrudés a partir du 7éme jour
de culture. Apres 21 jours de culture, aucune migration des fibroblastes n’a été observée sur ces
monocouches par histologie. Toutes ces caractéristiques ont fait que ces hydrogels de
collagene/THA obtenus par deux méthodes différentes étaient de bons candidats pour

I’élaboration du modele d’AF.

La seconde étape a été de générer des sandwichs cellularisés composés de fibroblastes
cultivés pendant 14 jours entre deux lamelles d’hydrogels pour mimer I’environnement
tridimensionnel des cellules iz vivo. La procédure d’impression 3D est délicate puisqu’elle repose
sur le dépot cellulaire a la surface de la premieére couche suivi de I'impression d'une seconde
couche au-dessus des cellules qui ont adhéré a I’hydrogel que 30 min. Les facteurs intervenant
dans le procédé sont des sources potentielles de stress cellulaire et donc de mortalité. Nous
sommes parvenus a générer des sandwichs pour les deux types de protocoles. Néanmoins, une
meilleure praticité ainsi que de meilleurs résultats en termes de viabilité cellulaire, de
prolifération, de morphologie ainsi que d’alignement le long des filaments anisotropes

d’hydrogels ont été obtenus pour le protocole standard comparé au protocole d’imprégnation.
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Notre modele d’Annulus Fibrosus repose sur I'utilisation d’'une encre dense homogene
collagéne/THA formulée avec de I’éosine et du sel a pH 5. L’impression de matrices composées
de deux couches entre lesquelles des cellules de type fibroblastes sont confinées a été réalisée. Ce
nouveau modele possede une viabilité cellulaire excellente accompagnée d’une prolifération
cellulaire plus importante que pour les controles de collagéne. Ceci atteste de la bioactivité du
matériau et en fait un bon support pour les fibroblastes. L’anisotropie générée par le procédé
d’impression 3D s’aveére essentielle pour guider 1’alignement des fibroblastes le long de ces
filaments comme c’est le cas dans I’AF. Il nous reste a confirmer que de la MEC a bien été
sécrétée par les fibroblastes confinés dans notre biomatériau méme si cela semble visible par un
suivi rhéologique des propriétés mécaniques. Finalement, un seul objectif n’a pas été atteint. Les
propriétés mécaniques de ce nouveau modele restent insuffisantes. En effet, un module en
cisaillement de seulement 2 kPa est atteint apres 14 jours de culture sur les sandwichs a deux
couches cellularisés alors que celui de I’AF natif est compris entre 100 et 280 kPa soit plus de 100
fois plus important que le notre. Néanmoins, le cisaillement n’étant pas le mode préférentiel
d’étude des propriétés mécaniques des modeles d’AF, il serait plus judicieux de mesurer le

module d’Young en traction afin de comparer notre systéme au tissu natif.

Plusieurs stratégies peuvent étre mises en place afin d’améliorer les propriétés
mécaniques. Nous pourrions par exemple monter en concentration ne serait-ce qu’a 40 mg.mL!
en collagéne tout en gardant un ratio 4 :1. A ce moment-1a, il serait nécessaire d’optimiser une
nouvelle fois les parametres d’impression 3D tels que la pression d’extrusion et la vitesse de
dépot. La concentration pourrait étre augmentée au-dela de 40 mg.mL"' mais la viscosité de
I’encre serait telle que I'imprimabilité en serait considérablement diminuée. L’utilisation d’un

deuxiéme agent de réticulation pourrait aussi €tre utilisé pour renforcer le réseau.

Le module d’Young du tissu natif repose sur ’empilement de 15 a 20 lamelles orientées a
60° les unes par rapport aux autres. C’est pourquoi il serait judicieux de reproduire notre procédé
pour 10 voire 15 couches pour que cela se rapproche des conditions natives et que les propriétés
mécaniques mesurées soient vraiment comparables. Des essais de traction et de compression
pourraient alors étre judicieux pour reproduire les mémes types de sollicitation complexes que

pour I’Annulus Fibrosus.

Une autre perspective essentielle au perfectionnement de notre modéle sera d’inclure une
orientation de 60° entre une couche imprimée et la suivante afin de reproduire 1’agencement
physiologique de I’AF. Cette sorte de contre-plaqué est largement utilisée dans le milieu des
composites afin de renforcer les performances mécaniques des matériaux. Cela pourrait donc par

conséquent améliorer celles de notre biomatériau en plus de mimer I’AF de manieére plus exacte.
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Méme si notre modeéle a démontré de bons résultats en termes de bioactivité, de
nombreuses caractérisations restent a étre approfondie afin de I’optimiser, notamment poursuivre
les caractérisations mécaniques, la quantification de la porosité ainsi que de la production de
MEC entre autres. Pour cela une étude de ’expression des génes de I’AF serait a effectuer. Nous
pourrions cibler 'expression du collagéne I, des métalloprotéases, de ’agrécane ou encore de la
ténomoduline qui est parfois décrite comme marqueur spécifique de I’AF. De plus, les
fibroblastes ont été utilisés de maniere préliminaire mais il est essentiel de montrer sa bioactivité
avec des cellules d’AF ou alors sur des cellules souches mésenchymateuses. Dans ce cas, I'impact
des propriétés physiques et biochimiques de notre modele sur la différentiation des cellules en
cellules d’AF pourrait étre analysé. Une fois notre modele amélioré, il serait intéressant de le
combiner au modele de NP développé par nos collaborateurs suisses sur le projet afin de générer
un modele de disque intervertébral complet. Pour cela deux stratégies sont envisageables. La
premiére consiste a imprimer les deux tissus de maniére séparée puis de rouler le modele d’AF
autour du modele de NP comme cela a déja été fait pour d’autres matériaux. Néanmoins, cette
stratégie a le désavantage de générer des matériaux a l'interfaces non cohésive qui ne refléte pas
la réalité. La seconde stratégie, qui me semble plus pertinente, serait d’imprimer le modéle d’AF
sous forme de lamelles concentriques. Dans un second temps, I'impression 3D du NP pourrait
étre conduite in situ a I'intérieur de I’AF suivi de sa réticulation afin de générer une interface
cohésive pouvant également étre réticulée avec notre matériau qui est de méme composition
chimique. A termes, on pourrait envisager de créer un gradient de composition entre NP et AF

afin de mimer la zone de transition.
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Abstract

Collagen/hyaluronan  hydrogels with physical properties well swited for biomedical
zpplications are challenging to synthesize dus to the farmation of polyionic complexes {PICs).
A systematic physicochemical study was thus performed to determine mowvel conditions to
inhibit the formation of collagen/hyaluronan PICs and obtain biomimetic composite
hydrogels. Using = range of pH from 1 to 5.5 and the addition of MaCl, type | collagen and
tyramine-substituted hyaluronic acid (THA) solutions were mixed and analyzed by oryo-
scanning electron microscopy and ATR-FTIR. PIC formation waz inhibited at pH 1 without salt
and &t pH 2.5 and 5.5 in the presemce of 400 mM Nall. Interestingly, collagen fibrils were
observed in solution at pH 5.5 before mixing with THA. After collagen gelling by pH increase,
= fibrillar collagen network was only obzerved when PICs were inhibited. Then, the THA gelling
performed by photo-crosslinking increased the rheological properties by four when hydrogels
were formed with collagen;/THA mictures at pH 1 or 5.5 with salt. Taken together, these results
shaw that a pH of 5.5, close ta the collagen isoelectric point, enables the formsation of collagen
fibrils in solution, inhibits the PICs formation, and allows the formation of homagenous

collagen/THA compasite hydrogels compatible with cell survival.

Keywords
Callagen, hyaluronic acid, polyionic complexes, hydrogels, photocrosslinking, isoelectric

paint.
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1. Introduction

Hydrogels are promising materials for tissue engineering applications as they are highly
hydrated with tunsble mechanical properties. In addition, they allow for the rapid diffusion of
nutrients and oxygen through the scaffold [1]. Last, mechanical irritation on the surrcunding
tissues after implantation is low [2]. They can be synthesized from natural or synthetic
polymers that form physically or chemically crosslinked networks [3].

Biopolymers are of great interest in tizsus enginesring through their biccompatibility and
ability to mimic the natural celiular envirenment [4] [S]. Type | collagen is the main compaonent
of marmmalian extracellular matrices and iz at the origin of the fibrous structure and resistance
of tizsues. This protein is broadly used for biomedical applications as it is the natural support
for cellz [E]. Collagen-based hydrogels are usually fzbricated from low-concentrated (less than
L mg/mL) solutions by pH increase, up to 7 to form a physical hydrogel composed of collzgen
fibrils [7]. The main limitztion of these biomaterials is their low stability in vive, mainly due to
thieir fast degradation. In addition, the collagen network contracts under the cellular activities
of fibroblasts or stem cells [2,9].

Hyaluronic acid is & non-sulfated glycosaminoghycan naturally present in the extracellular
matrix. Due to its biclogical properties, water retention properties, and capsbility to be
chemically modified to modulste its properties, hyaluronan is broadly used in tissue
enginesring and 30 printing. In its native form, this polysaccharide does not form hydrogels
[8]l. To fabricate hyalurconzn-based hydrogels, it is necezsary to functionalize the
polyzzccharide chain with 3 cross-linkable function such az Tyramine. Tyramine-substituted
hyaluranan (THA) gelation can be performed using seweral methods incuding enzymatic
[Horseradish Peroxidase/H:0;) or photocrosslinking. The Horse Radizh Peroxidase [HRP) /f

H:O; system is 2n interesting candidate to control the crosslinking density and gelstion kinetic
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In addition, the mild conditions do not produce coytotoxic by-products [2,9,10].
Prhigtocrasslinking relies on the use of photoinitiztors which produce reactive species upon
light exposure. Visible light is recognized to enable higher cell survival than UVs [11). Eosin ¥
uzed =5 photoinitiator can be exposed to green LED light to efficiently g2l THA. At an optimized
concentration and exposure time, it is not oybotoxic for cells and allows fast gelation into
covalent networks with tunable properties [10]. The latter depands on malecular weight znd
degres of substitution by tyramine maieties. However, cell adhesion to THA hydrogels is low
&nd it is therefore oftan combined with another biopolymer allowing for cell survival [12,13].
Collagen/hyaluronic acid composite hydrogels have been broadly studied to develop
biomaterialz used in tisswe enginesring. Combining intrinsic properties of both biopolymers is
interesting for biomedical applications such a5 dermal filling, intervertebral disc regenerstion,
cartilage and bone repair. Due to = strong interaction between positively-charged collsgen
znd negatively-charged hyaluronic acid, polyionic complexes [PICs) readily form in solution
[13]. Thes= biopolymers tend to precipitste znd are therefore difficult to use to zenerate
compaosite hydrogels. To circumvent this issue, one strategy is to form one hydrogel first and
then add the s=cond biopolymer [14]. However, such an association is not zlways beneficial
to the properties of the composite hydrogel [15]. Collagen fibrillogenesis can be altered within
H& hydrogels and HA incorporation into collagen hydrogels cam moadify mechanical properties
[18]. Anather strategy is to form a hybrid network following the chemical functionalization of
both collagen and HA. In this case, collagen fibrillogenesis is complately inhibited. Without
fibrillar structure, these materials do not reproduce the natural topography of extracellular
matricesz. Last, both polymers can be pre-neutralized before mixing [15). At pH 7, collagen is
cloze to neutral, thereby limiting electrostatic interactions with HA. However, the pH increaze

trigzers collagen gelling. Hence, collagen/THA sclutions have to be immediately used after
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mixing. As 8 Consequence, Composite materials cannot be produced by 30 printing,
electrospinning ar spray drying that reguire an initial solution stable over the whole processing
duration, i.e tens of minutas [17,18]. A few studies investigated hows to inhibit FICs formation
im zolution. Chen et al have shown that the PICs formation could be inhibited by the addition
of MaClin highly addic conditions [pH 1) [17]. Nevertheless, no studies on hydrogels formation
from these acidic solutions hawve been conducted. Only crosslinked sponges synthesized by
freeze drying of zcidic collagen,HA selutions have been described. In addition, no systematic
studies on the impact of pH 2nd the presence of salt have been performed either.

In this study, we investigated polyionic complexstion between collzgen and tyramine
functionalized hyaluronic acid in order to identify conditions for its inhibition. This would allow
to generste homogeneouws collzgen/THA hydrogsls with physical properties suitable for
biormedical application [structure and mechanical properties). For this purpose, a rangs of pH
was tested in collagen,/THA mitures followed by salt zddition to evzluate the physicochemical
behavior of these biopolymers in solution. Then, hydrogels were formed by triggering first the
collagen gelling using pH incresse. Then, THA gelling was carried out using the enzymatic or
photo-crosslinking. Last, the physical properties of the as-made collagen/THA composite

hydrogels were analyzed in detzil.

2. Materials and methods

2.1, Materizls

Hyaluronan szodium salt from Streptococcus egui with weight aversge Maolecular Weight
(MW= 280 kD=) and dispersity index of 186 was purchased from Contipro Biotech s.r.o (Czech
Republic). 4-[4,&-Dimethoxy-1,2,5-triazin-2-yl}-4-methylmorpheolinium  chloride (DMTRIM)

was purchased from TCI Europe M.V, [Tokyo, lzpan), Tyramine hydrechloride {Tyr), hydrogen

5
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peroxide, horseradish peroxydass, MalH, NaCl and eosin ¥ were purchassd from Merck
[France). HCI (37 %), 2cetic acid (99-100 %), and absolute ethanol were purchased from VWR

International (France). 1¥ PES was obtained from Thermo Fischer Scientific.

2.2 Collagen extraction and purification

Type | collagen was extracted from tails of Young Wistar mzle rats a5 previously described
[19]. Basically, rat tails were rinsed with 70% ethanol, placed in a safety cabinet and cutin 1
o sections from their extremity to extract tendons. After several rinses in 1¥ PBS, tendons
were solubilized im 500 mM acetic acd for 24 hours. Then, collagen was purified by
precipitation using 0.7 M MaCl Precipitstes were dissolved in & fresh 500 mbd acetic acid
solution. Salt elimination was performed by dizslysis against 500 mM acetic acid. The final
solution was centrifuged for 4 hours at 30000 g to remove aggregates snd supernstant was
stored at 4 °C. The collagen concentration was determined by hydroxyproline titration [20]
and purity zssessed by SDS-PAGE slectrophoresis [MiniProtzan TGX, Biorad). Finally, the
concentration was set to & mg.ml* wia evaporation under a safety cabinet. Dizlysis of the
collagen solution was performed zgainst different HCI solutions with concentration from 10
to 105 M to set the pH value from 1 to 5.5.

2.3, Hyzluronic acid functionalization with Tyramine

Hyaluronan functionalization was conducted by amidstion reaction of the carboxylic acid
rmoisties from HA and the amine group from Tyramine hydrochloride using DWMTMM 25
previously described [21]. For this purpese, hyaluronic acid sodium salt (2g, Smmol carboeylic
groups) was dissclved overnight in 200mL of ultrzpure water at a final concentration of 1 %

[wifw). HA solution was then warmed up to 37°C uzing a thermostatic oil bath. 1,328 g of
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DBATMPM was added to the HA solution and then a cap was set to keep the system closed. In
parallel, Tyramine hydrochloride (5 mmal) was dissolved im & mL of Millid water and then
sdded dropwise to the mixture. The reaction was conducted at 37 °C under stirring for 24 h.
The following day, 32 mL of a saturated Mall solution was added and =tirred for 30 minutes.
The tyramine-maodified Hyaluronan (THA) precipitation was then performed by adding
dropwise 35 % alcohal (600 mL). The precipitate was collected by filtration under vacuum
uzsing a Gooch filter P3. After several washes with 20% ethanal (500 mL), 0% ethanol (200
mL), 36 % ethanal {200 mL) and absolute ethanol {200 mL), the solid was spread on 2 glass
petri dish, left in the hood owernight and finally dried st 40 °C for 48h. Salt residuss were
detected with @ silver nitrate (0.1 M) and molar degree of substitution was determined using
by measuring absorbance at 275 nm of 0,1 % [w/v) THA solution in MilliQ, water using = Cary
OO0 UW-vis-MIR Spectrophotometer [Agilent Technologiez). Standards with Tyramine
hydrachloride were used to calculate THA degree of functionalization in a concentration range
betwesn 0 and 1000 pg/mL. THA was dizsclved in different HEI solutions (10 to 105 M) to

fimal 20 mg.mL* .

2.4, Mixtures of Collagen and THA

The collagen sclutions {6 mg.mL?) and the THA solutions (20 mg.mL*) prepared with HCI
concentrations from 101 M to 10° M, with or without NaCl st 400 mM, were used for this
experiment. The solutions were stirred for 24h at room temperature prior to their utilization.
The following day, collagen (866 pL) and THA (133 pl) were mixed at a 1:1 mass ratio [ww)

with & positive dizplacement micropipette {Gilson] and stirred for 12 h at room temperature.
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172 2.5 Gelling and fibrillogenesis of collagen,/THA solutions

173 Collagen fibrillogenesis and gelling of collagenTHA mixtures was triggered by pH increase. To
174 daoso, 200 pl of previously prepared micture was poured into small melds and placed under
175  ammonia vapors for 24 h. The day after, resulting hydrogsls were extensively washed with

176 hilliQ water until a neutral pH was reached.
177
178 2.E. THA crosslinking within Collagen/THA hydrogels.

i7e  After collagen gelling, THA crosslinking was performed wsing two different methods to obtzin
180  interpenstrated network hydrogels. (i) Enzymatic crosslinking was carried out using Horse
181  Radish Peroxidase (HRP) and Hydrogen Peroxide [H:0:). 100pL of HRP/HO; solution, {[HRP] =
182 1.5 ULmL?, [Hy05] = L1 mM ) was quickly added to collagen/THA hydrogels. Hydrogels wera
183 thenincubsted at room temperature on a stirring plate covered with a tin foil for 24 hours to
184 zllow chemical crosslinking (formation of di-tyramine bonds.) The second method was based
185  on photocrosslinking wsing an eosin ¥/ green LED light system. Eosin Y was firstly solubilized
186  in DMSO to generate a stock solution concentrated at 200 mz.mlL* and then diluted in water
187  to reach = final concentration at 200 pug.mLt. Collagen,/THA hydrogels were immersed in an
188  Eosin ¥ bath (2 ml) overnight in a 22 well plate protected from the light. The following day,
188  hydrogesls were removed from the eosin bath and photocrozslinked under green LED light for
120 30 min (hydrogels placed at 10 cm from the led lamp). Hydrogels were then washed

131 extenszively with MilliQ water until the orangs color dus to the eosin presence disappeared.
152

183 2.7. Cryogenic Scanning Electron Microscopy (Cryo-SEM) analysis
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Collagen/THA mixtures were processed for cryo-SEM using the PP2010T, QUORUM cryo
preparation system (Lauwghton, United Kingdom). For this purposs, = drop of each
collagen, THA mixture with or without MaCl was placed between two rivets. Then, rivets wera
zet onfto a sample holder attached to a shuttle. The freezing step was performed in slush
nitrogen, cooled by pressure drop (Sx10- mBar) to approximately -206 °C. After introduction
into the preparation chamber, the samples were cryo-fractured, sublimated (4 min at-100°C),
=nd sputtered with palladium (50 5, 10 pal.

The samples were then introduced into the electron microscope and positioned on the cold
stage (-140 °C). Observations were performed on & Gemini SEM 300, ZEISS (Oberkochen,
Germany) at 2 k¥, 30pm diaphragm, using either SE2 detector positioned in the chamber or

ZEZ detector (Inlens) positioned in the column (n=3).

2.8. ATR-FTIR analyzis

ATR—FTIR znzlyses were conducted on the different collzgen/THA fibrillated hydrogels to
identify possible interactions between collagen and THA when PICs are formed. To do so,
composite hydrogels were freeze-dried for 24 hin 1 mL microfuge tubes. Dried hydrogels were
cooled inice and blended with a mortar. Then, they were analyzed using Attenuated Total
Reflectance [ATR)— FTIR method using 2 Perkin Elmer Spectrum 100 equipment. Samples were
deposited on the diamond crystal and pressed to optimize signal intensity (n=3). For each
spectrum, 54 scans were collected between 500 znd 4000 cm ! with & measure every 1 cm-.

Far each condition, three spectra were acguired and the mesan was caloulated for each sample.

2.9. Differential Scanning Calorimetry (DSC)
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217 D5C was conducted on collagen,/THA solutions or hydrogels to measure the denaturation
218 temperature of collagen in different conditions. One ml of mixtures was freeze-dried for 24
212 hours and then rehydrated with 15 pl of the solvent used for their synthesis [ie the
220  spproprizte Mall and HCl concentrations). Regarding hydrogels, 1 mil of hydrogel was freeze-
221 dried, and 20 pL of MilliQ water was uzed to rehydrate them sfrer lyophilization. Then, 5 ta
222 10 mg of rehydrated hydrogel or collagen/ THA solution was placed within hermetically closed
223 zluminium pans. Samples were analyzed using a modulzted DSC TA 020 (Texas Instrument).
224  Standby temperature was st at 20°C, then increased from 10 *C to 50 °C at a heat speed of
225 10 *C.min i, Data were analyzed using TA Universal Analysis software (n=3]. Denaturation

226  temperatures were calculated using the mesn of triplicates for each condition.
227

228 2.10. Rheological mezsurements

228 Shesar oszcillatory measurements were performed on collagen THA hydrogels wsing an Anton
230 Paar rheometer MCR302 fitted with 2 7.5 mim sand-blasted parzllel plate upper geometry. All
231 tests were performed at 20 °C with sweep frequency (from 0.1 to 10 Hz). Mechanical spectra,
232 namely storage &' and loss G mioduli wersus frequency, were recorded st an imposed 1%
233 strain, which corresponds to non-destructive conditions, as previously checked with an
234  amplitude sweep [data not shown). In order to test all kydrogels in the same conditions,
235  before each run, the gap between base and geometry was chosen to apply 3 0.1 N positive

236  normzl force on gels during meazurement. At least 3 hydrogels per condition were tested.
237

238 2.11. Ecanming Electron Microscopy [SEM) analysis

10
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Collagen hydrogels wers imaged uzing SEM before and after THA crozslinking. Hydrogels were
first fixed uszing a glutaraldehyde solution at 4% in PES overnight, then washed three times in
= cacodylate 0,1 M/saccharose 0,6 M buffer (1 volfl vol) and dehydrated using different
ethanol baths with increasing concentration (from 50 % to 100 %). Last, samples were dried
uzing a super critical dryer (Leica). Dried s=mples wers then scratched, stuck onta holders and
sputtered with 3 15 nm gold lzyer [n=3). Obszervations were carried out with & Hitachi 5-2400M
SEM operating at 10 kW with & probe current around 95 pA. Images were captured =t a

ragnification of X 20k.

2.12_ Statistical analysis

All experiments were carried out 2t least twice, and the results were expressed as mean valuss
* standard deviztion [SD). The differences between the different formulations were analyzed
for each time point using Kruskal-Wallis test. Then, 2 Dunn Test was used as post-hoc test to

determine the differences between groups. A p value < 0,05 was considered significant.

3. Results and disoussion

3.1. Preparation and characterization of Collagen/ THA solutions

11
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(A) Collagen/THA solutions (B) Pure collagen
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Figure 1 : (A) Collagen/THA sclutions (0.4%,/0.4% w/v) observed with CryoSEM (scale bar: tpm) and
their corresponding macroscopic views. (B} Pure collagen hydrogels observed with CryoSEM (Scale bar:
ipm). (C) Denaturation temperatures of collagen in the different formulations measured by
Differential Scanning Calerimetry {DSC). *: p<0.05 (n=3)

Mixing THA and collagen zt pH 1 generated clezr znd homogenous solutions (with and without
salt addition) (Figure 1A). From pH 2.5 {[HCI] = 10-’M), some aggregates appeared in the

12
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mixtures, characteristic of the formation of polyionic complexes (PICs). Aggregstes were
cohesive in the form of compact blocks (Figure 1A). PICs were still visible when the pH was
incressed up to 5.5 The addiion of 400 mibd Mall weakened the PICs cohesion as blocks
became granular suspensions (Figure 1A). Surprisingly, pure collagen solutions 3t pH 5.5 also

exhibited a milky aspect with or without salt addition. (Figure 1B).

The analysis of collagen/THA solutions by cryc-scanning microscopy revealed sheet-like
ultrastructure for the mixtures at pH 1, 2.5 and 4, regardless of the addition of Nall. At pH 4.5
znd 5.5, numerous fibrilz appeared in the collagen/ THA solutions [Figure 14). Fibrils were also
visible in pure collagen solutions at the same pHs, suggesting they were present before mixing.
The thermal stability of collagen was anslyzed within the mixtures by DSC. The collzgen
denaturation temperature was not significantly modified in the presence of THA but it was
influgnced by the presence of NaCl. At pH 1, the denaturation temperature was around 27°C
which is similar to that of collagen in acetic acid (Figure 1C). From pH 2.5, the denaturation
temperature of collagen in mixtures slightly incressed to resch around 40°C at pH 4. At this
pH, the additiom of 400 mM of MaCl dramatically increazed the collagen denaturation
temperature up to around 55°C. The same phenomenon was observed for mixtures at pH 4.5
and 5.5 with salt {Figure 1C). Intzrastingly, the same denaturation temperature was measured

for pure collagen solutions prepared with 400 ml MzCl from pH 4 to 5.5 (Figure 1C).

The ocbservation of @ homogenous solution at pH 1 shows that the PICs formation was
inhikited in high acidic conditions as previously reported [13]. Carboeylic acid moieties on THA
hawve a pKa around 2.5-3 [22]. Hence, below this pH valus, carboxylic acids zre protonated,
resulting in & neutralization of the macromaolecular chain. Thizs newtrality drasticzally decreases
the electrostatic attractioms between collagen and hyzlurgnic acid, thereby preventing

complexation. Fram pH 2.5 without salt, PICs appeared which could be attributed to 3 strong
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2EE  interaction betwesn positively charged collagen and THA, negatively charged at this pH. The
288 sddition of MaCl screened the charges on biopolymer's chains and inhibits the PICs cohesion
220 [17). At pH 4, the addition of MaCll was not sufficient to prevent thizs complexation. However,
281 Mzl might contribute to weaken PICs formation by increasing ionic strength in the
282  macromolecular mixture and  partially screemed  electrostatic  attractions  between
283  biopolymers. For pH 4 and above in presence of salt, the temperature of denaturation
224  increased up to 55°C for pure collzgen solutions and collzgen/ THA mixtures, which is the value
285  for collagen fibrils. This suggests that collsgen fibrillogenesis oocurred in collagen solutions
286  prior to mixing. Cryo-5EM confirms this hypothesis as fibrils were visible in pure collagen
287  solutions and mixes at pH 4.5 and 5.5. The iscelectric point of collagen being arcund &, the
288 presence of fibrils in these solutions is justified [23,24). It was previously shown that the salf-
228 assembly of collagen imto fibrils cocurs at lower pH, howewver it leads to immature fibrils with
300 zninferior stability and small size [7]. The self-zssembly of collzgen into fibrils also cccurred
304 st pH 4.5 and 5.5 without zzlt but the denaturation temperature was lower (around 45°C).
302  This indicates that the presence of salt allowed an appropriate fibrillogenesis and stabilized
303 fibrils thanks to the adeguate ionic strength. As the collagen fibril surface is quasi mewtral, this
304 could limit itz interaction with THA [7]. Hence, the addition of salts prevents PIC"s formation
305 stweryscid pH (2.5) due to charge screening and at high pH (from 4.5) thanks to the formation
308  of collagen fibrils in selution.

307  Taguchi and collaborators have shown PICs formation can be inhibited in the presence of salt
308 with 400mbd Mall as the optimal salt concentration to hinder electrostatic interactions
303 betwesn collagen and THA at low pH values [12]. Chen et al. extended this study by showing
310 = shielding transitional ares around 100 mik NaCl [17]. In this transitional area, ionic strength

311 is too low to screen interactions between both biopolymers but weakens it. Therefore, PIC
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formation depends on the balance between ionic strength and the strength of attractive

interactions between collagen and THA.

3.2. Collzgen gelling and fibrillogenesis within COL/THA hydrogels

[NaCI] OmM [NaCI] 400mM

Hard
gel

PICs

PICs

FICs

PICs

Figure 2 : Ultrastructure of Collagen/THA hydrogels observed after collagen gelling by scanning

electron microscopy (sczle bar: 1 pm).

The ability of collagen/THA mixtures to gel and form collagen fibrils was investigated. For this

purpose, collagen fibrillogenesis and gelling were triggered by neutralization. Hard gels were
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32z formed from collagen/THA solutions at pH 1 without or with zzalt [Figure 2). These gels
322 exhibited 2 homogenous fibrillar network (Figure Z), thersby evidencing that cocllagen
324  fibrillogenesis occurred properly. These hydrogels exhibited an ultrastructure similar to that
325 of pure collagen hydrogels. For collagen/THA mixtures formed =t pH 2.5 to 5.5 without salt
326  zddition, PICs were observed and hydrogels were not formed (Figure.2]. PICs swelled during
327 the ammonia exposure, but the aggregates were still visible. Theze materials were populated
328 by thick fibrils or sheets, disorganized and massive (Figure.2). Despite FICs formation in
328 solution, collagen fibrils could be formed, however their morphology seems to be disturbed
330 by the presence of THA.

331 Chen et al previously observed this phenomenon by 2D IR mapping and reported a
332 modificstion in the triple helicz] structure of collagen due to the presence of HA at low NaCl
333 concentrations [17). However, the expected amide | bond was visible by increasing the MaCl
334  concentration, evidencing collagen a-helical structure was recovered. Hence, collagen was
335  more prone to form fibrils. In this study, we confirm these results as individusal fibrils are
335 observed when 400 mb NzCl was added to collagen/THA mixtures. In addition, soft hydrogels
337 were formed [Figure 2], suggesting that the PICs formation was limited enough to allow
338 collagen gelling.

338  Im maore details, for initial solutions at pH 1 and pH 2.5 with salt addition, 3 homogenous
340 fibrillar collagen netwaork was visible similar to that obzervable in pure collagen hydrogels. For
341 mixtwres &t pH 4, fibrillogenesis seemed to be disturbed as small aggregates were formed
342 [Figure 2). Better defined collzgen fibrils were cbserved in the pH 4.5 initial conditions while
343 st pH 5.5, hydrogels were populsted by well defined collagen fibrils with a regular thickness.

344  Despite different structures, collagen has the same denaturation temperature around 52°Cin
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zll gels, indicating that the thermal stability of fibrils was not sltered by the ultrastructural
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Figure 3: ATR-FTIR spectra of collagen/THA composite hydrogels sfter collagen gelling (4] without sakt

The collzgen/THA interasctions within compaosite hydrogels were investigated by ATR-FTIR
sfter collagen gelling. We specifically fooused on the 750-1750 con wawvenumber range that
imcludes characteristic vibration bands of proteins (Amide | at 1650 cm-?, Amide Il at 1550 cmr
*, diCH3) and d[CHZ] between 1250 and 1350 cm, Amide |Il between 1200 and 1200 crl)
[Suppeorting information 2). In this region, hyaluranan also exhibits zsveral vibration bands at

1620 cm™ and 1420 cm* corresponding to the carboxylate moisties (Supporting information

17



358 Z). In the 1030-1080 cm™ range, two peaks corresponding to d{C-0) and d{C-0-C) of
358  carbohydrate moisties obzerved for both polymers, but they are of high intensity in THA and
380 of low intensity in acidic collagen (Supporting information 2). In the absence of salt, these
351  peszks are obzerved in this range for composite hydrogels synthesized from solutions at pH 1
362 (Figure 3A). Thiz is in good agreement with the fact that this is the only condition where the
3862 collagen gelling and fibrillogenesis occur without PICs formation (Figure 24). In parallel, the
384 similarity between zll other spectra for solutions at higher pHs suggest that the formed PICs
365 share a3 common chemical structure (Figure 34).

356 In contrast, in the presence of =zlts, spectrz show important variations with initial pH {Figure
367 3B). This would point cut that, despite the fact that the final pH is the same for all conditions,
358  the presence of the salt in the solutions leads to distinct chemical structures sfter gel
388  formation. This should reflect that pH conditions have a strong influence on the protonation
370 state of the charged moieties of both palymers but also on their conformation [Figure 3B).
371 Similar to conditions without salts, the pesks in the 1030-1030 om? range drastically
372  decressed when the PICs were observed, suggesting the strong interaction with collzagen
373 modified the vibration of carbohydrate moisties. At pH 2.5 with NaCl addition, these peaks
374 weere visible, suggesting THA was in a free form. This shows that PICs are no longer formed in
375 these conditions and confirms that the additiom of salt screens the charges to prevent their
376 formation [17]. At pH 4 and 4.5, the spectra resemble those obtained without salt addition
377  when the PICs are present (Figure 3B). At pH 5.5, the peaks in the 1030-1030 cmi? range were
378 observed, suggesting collagen/THA interactions are weak at a pH dose to the collagen

378 isoelectric point.
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To summarize, well-fibrillated collzgen netwaorks were formed where PICS formation could be
svoided, ie. at low pH thanks to the screening of polymers charge and at high pH where
collagen fibrillogenssiz oocurs before HA addition.

Usuzlly, biomaterials synthesized from stable collagen/THA solution without the presence of
FICE are sponges and mot hydrogels [17]. Other studies have been carried to form
homagenecus collagen/HA hydrogels but they do not take into account the complexation
phenomenon [15,25]. These systems were homogeneous due to the specific conditions.
Actually, gelation was conducted at cold temperature with a pre-neutralizetion of collagen
concomitant to the THA gelling by enzymatic crosslinking [15]. Cold temperature only slows
dowen gelling of meutralized collagen. As a consegquence, it is impozsible to wse thiz formulation
to develop 3 homogenous ink for 30 printing or electrospinning 35 the gelling is not

controllable or tunakble.

3.3. THA gelling by enzymatic or photocrosslinking

Subsequently to the collagen gelstion, THA crosslinking was performed to form the
hyaluronan netwark. The efficacy of photocrosslinking {using eosin ¥ and green led lisht) was
investigated and compared to enzymatic crosslinking using HRP/H;0:. The final goal was to
create a double network and reinforce the collagen/THA hydrogel structure. The impact of
THA crosslinking on the collagen network was studied through 3EM observations (Figure 4).
Only the conditions which allow the formation of homogenous hydrogels, e in presence of
400 mbk Wall, are presented on Figure 4. The THA crosslinking did not impact the
collagen/THA hydrogel ultrastructure as & homogeneous fibrillar network was observed

regardless of the HC| comcentration considered. This wltrastructure resembled that of pure
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collagen hydrogels. Hence, the formation of di-tyramine bonds of the THA network does not
modify the collzgen ultrastructure. The porosity seems to be large encugh and the interaction

betwesn both biopolymers small enough to generate an interpenstrating network.

pH 4

pH 2.5

pH 5.5

Fignre 4: Ultrastrectuse of collagen THA hydrogels from solutions with szt after enrymatic crosslinking of
photoerosslinidng (scale bar: 1pm)

The collagen thermal stability was investigated after THA crosslinking. The denaturation
temperature was affected by the crozslinking method as shown in Figure 54. Regarding the
enzymatic crosslinking by HRPF/H:0; collagen in composite hydrogels underwent
denaturation &t around 53 °C, le the same denaturstion temperature found in pure collsgen
hydrogels. This suggests that the formation of the THA gel did not stabilize or destabilize
collagen and no covalent bonds were formed between both polymers. In the compaosites
photocrosslinked by green light, the collzgen denaturation temperature increased wp to 62 °C

[Figure SA). This increase means that photocrosslinking stakilized the collagen network and
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reinforced it. Since collagen has tyrosine in its sequence [26], aming acid similar to tyramine,
2 hybrid network could be formed wsing photocrasslinking. Basides the Tyramine/Tyramine
bondsz forming the THA network, 3 hybrid network could be genersted by the formation of
Tyramineg/Tyrasine bonds. In addition, the collagen network could also be reinforced by the
creation of Tyrozing/Tyrosine bonds between two collagen fibrils. Altogether, this could
explain the higher denzturation temperature measured in photocrosslinked collagenfTHA
hydrogels. This hypothesis is supported by the increase in denaturation tempersture up to
ES*C in pure collzgen hydrogel after photocrosslinking, indicating fibrils were stabilized
paossibly through new Tyroszine/Tyrosine covzlent bonds [27,28). The difference of collzagen
denaturation temperzsture between pure znd Collagen,/THA hydrogels could be dus to the

formation of supplementary Tyrozing/ Tyramine bounds.

Rheological analysis revealed a decrease of storage modulus sfter enzymatic crosslinking i all
conditions except for 10% B HCI {pH 5.5) (Figure S5B). Hemce, HRE/H.O, was inefficient to
trigger THA network formation after collagen gelling and sltered the hydrogel mechanical
properties. The absence of THA network formation could be due to the weak diffusion of HRP
within the fibrillated collagen network. Besides, the drop in mechanical properties may reflect
partial depolymerization of THA induced by H:O: [29]. The slight increase observed for 105 M
HCI in the pressnce of salt could be sttributed to the preformed fibrils in the solution.
Consequenthy, fewsr collagen molecules are availzble to form a gel, and the porosity could be

higher. Then, the HRF diffusion could be facilitated.
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Enzymatic crosslinking uwsing HRP/H:0: hydrogels has previously been investigated om
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collagen/THA [25]. HRF was found effective in these systems beczuze crosslinking was

447 triggered during the co-gelstion of pre-nevtralized THA and collagen mixtures. In these

3

conditions, no polyionic complexes were formed but the gelling was fast and not controllable

3

sfter neutralization.

450 The storage modulus increased sfter photocrosslinking using Eosin ¥ and green light. Unlike

451  HRF, eosin is 3 small malecule, thus it can easily diffuse within the collagen fibrillary network

g

to the THA molecules. The condition for which the storage modulus gain was the highest were

&

was at pH 5.5 with salt (10-* M HCI) as the storage modulus doubled. This is correlated to the
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imhibition of PICs and the formation of homogenous gels. Since tyrosine amino acids are
located at the fibril surface [20], covalent bondz could be formed between collagen fibrils or
with THA, azs previously mentioned. These crosslinkings would reinforce the polymeric
structure and couwld explain the imcrease of mechanical properties. Therefore,
photocrosslinking seems to be the optimal way to crosslink THA since it promotes the best

structural, thermzl and meachanical properties to the az-obtained hydrogel.

To fabricate composite hydrogels, several strategiss have been tested. To obtain homogenous
hydrogels, with suitable physical properties, polyionic complexation has to be inhibited
somehow. The most developed materials rely on the use of EDC/NHS, photocrosslinking or
enzymatic crosslinking of prenewtralized collagen/HA solutions. Thiz one pot technique seems
to be the mast promizing method to targst 3wide range in swelling and mechznical propertiss
[31—24]. However, fibrillogenesis iz inhibited, thus the physiological topography cannot be
reproduced. In addition, the high crosslinking between polymers inhibit biglogical degradation
and water retention [15]. Last, long term procedures cannot be performed as collzgen gelling
rapidly cccurs. Hence, our novel procedurs to produce collagen/THA hydrogels seems to be

promising for biomedical applications.

4. Conclusion

This study describes an original method to inhibit the polyionic complexation between
collagen and hyaluromic acid-tyramine, thersby generating homogenous and biomimetic

composite hydrogels. Unlike the common strategy based on the utilization of highly acidic
23
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solutions (pH 1), it is possible to form composite hydrogels using solutions with a pH close to
the collagen isoelectric point [pH 5.52). In this condition, stable and mature collagen fibrils zre
generated in solution, which cam homogenously be mixed with hyaluronic acid without
triggering any polyionic complexation. Subzeguently, collzagen gelling can be performed by pH
increase. The method presented iz compatible with a secondary crosslinking mechanizm by
forming di-tyramine bonds using eosin and green light to modulate composite hydrogels'
physical and rheclogical properties without altering their structure. Taken together, these
results show collagen and THA can be mixed at pH near physiological conditions, ie
compatible with cells survival, then used to synthesize biomaterials for tissue engineering

spplications.
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Résumé

La dégénérescence du disque intervertébral est une pathologie irréversible entrainant des maux
de dos intenses. Les disques intervertébraux sont composés de trois parties : le Nucleus Pulposus
(NP) situé au centre, entouré par I’Annulus Fibrosus (AF) et deux plateaux cartilagineux de part
et d’autre. La dégénérescence du disque est caractérisée par une baisse d’hydratation du NP qui
devient fibreux et ne joue plus son rbéle d’absorbeur de chocs. Les forces exercées par le NP sur
I’AF vont le rompre provoquant I’écoulement du NP ce qui géneére une hernie discale. De
nombreux traitements ont été développés mais ils ne permettent pas de freiner la dégénérescence
du disque. Ceci est dii en partie 2 une méconnaissance de la maladie. La plupart des modeles
animaux sont quadrupédes et ne reproduisent pas les caractéristiques de la pathologie humaine.
C’est pourquoi il est essentiel de développer de nouveaux modeles in vitro utilisant des cellules
humaines. De plus, des biomatériaux a bases de polymeres naturels semblent étre les plus

adéquats pour le développement de tels modeles car ils sont le support naturel des cellules.

Ce projet de these a eu pour but de développer un nouveau modele d’ Annulus Fibrosus. Pour
cela, deux biopolymeéres présents dans le tissu natif ont été sélectionnés : ’acide hyaluronique qui

apporte ’hydratation au disque et le collagene qui sert de support aux cellules.

Dans un premier temps, une encre imprimable reproduisant la matrice extracellulaire de I'AF
a été développée. Pour cela, une étude physicochimique a été effectuée sur les interactions
collagene I/acide hyaluronique (HA). Lorsqu’ils sont mélangés, ces deux biopolymeres forment
des complexes polyioniques (CPI) du fait de leurs charges opposées. Ces CPI précipitent et ne
permettent pas d’obtenir une encre homogene. L’inhibition des CPI est efficace a des pH tres
acides (pH 1) en présence de sels mais ces conditions sont incompatibles avec la survie cellulaire.
En modulant le pH et la force ionique, nous avons découvert une nouvelle méthode pour
formuler une encre collagéene/HA homogene. En se plagant proche du point isoélectrique du
collagene (pH 5,5) et en présence de NaCl, des fibrilles de collagéne se forment en solution. Dans
ces conditions, les interactions avec I’'HA sont inhibées et les CPI ne se forment pas. Il est ensuite
possible de former des hydrogels de collagéne fibrillaire par remontée de pH a 7 et de photo

réticuler 'HA pour obtenir des hydrogels avec des propriétés physiques optimisées.

Le second objectif était de générer le modele iz vitro d’ Annulus Fibrosus. L’AF étant un tissu
anisotrope, nous avons procédé a une impression 3D de solutions denses de collagene pour

induire son alignement. Deux stratégies ont été adoptées pour cette étude. (i) L’encre
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précédemment formulée en phase diluée a été utilisée a plus haute concentration (30 mg.mL"! en
collagene, 7,5 mg.mL" en HA) avec un ratio collagéne/HA de 4 pour 1 comme c’est le cas dans
I’AF. Cette encre est imprimée en bain de gélification (PBS 2X, NaOH 10-3M) et photoréticulée
sous lumiére verte en présence d’éosine Y. (ii) Une seconde encre a été formulée composée de
collagene concentré imprimée dans le bain de gélification. Apres imprégnation avec 'HA, la
photoréticulation a été effectuée. Les deux méthodes ont permis d’obtenir des lamelles
d’hydrogels anisotropes avec une structure ressemblant a celle de I'AF et des propriétés
rhéologiques intéressantes (G’ = 6kPa). Ces lamelles ont été cellularisées avec des fibroblastes en
reproduisant leur environnement natif confiné entre deux couches imprimées. La viabilité
cellulaire et la morphologie des cellules étaient similaires a celles observées dans I’AF aprés 14
jours de culture. Si les propriétés mécaniques n’ont pas été atteintes, la bioactivité, la structure et
I’anisotropie des matériaux développés lors de cette thése ont été proches du tissu natif, les

validant en tant que modele 3D de I’Annulus Fibrosus.
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Abstract

The intervertebral disc degeneration is an irreversible pathology leading to low back pain. The
intervertebral disc is composed of three tissues: the Nucleus Pulposus located in the center,
surrounded by the Annulus Fibrosus (AF) and two cartilaginous plates located above and below.
Disc degeneration is characterized by a hydration loss of the Nucleus Pulposus (NP), which
becomes fibrous and no longer acts as a shock absorber. The forces exerted by the NP on the AF

break it, causing the leakage of the NP leading to disc herniation.

Several drug and surgical treatments have been developed but none stops or slows down the
disc degeneration. This is due to a lack of knowledge of this disease. Most animal models are
quadrupedal and do not reproduce the characteristics of the human pathology. This is why it is
essential to develop novel iz vitro models using human cells. Furthermore, biomaterials based on
natural polymers are the most suitable for the development of three-dimensional in vitro models

because these biopolymers are the natural support of cells.

In order to mimic a complete intervertebral disc, it is essential to reproduce the three parts of
this tissue. This thesis project aimed to develop a novel model of Annulus Fibrosus. For this
purpose, two biopolymers present in the native tissue were selected: hyaluronic acid which gives

hydration to the disc and collagen which is the natural support of cells.

The first objective of this thesis was devoted to the formulation of a printable ink to reproduce
the AF extracellular matrix. To do this, a physicochemical study was carried out on
collagen/hyaluronic acid (HA) interactions. After mixing, these two biopolymers form polyionic
complexes (PICs) and precipitate due to their opposite charges. So, a homogeneous ink cannot be
obtained. Inhibition of PICs formation is effective at very acidic pH (pH 1) in with salt addition.
Nevertheless, these conditions are incompatible with cell survival. By modulating the pH and
ionic strength, we discovered a new method to formulate a homogeneous collagen/HA ink.
Using a collagen solution close to its isoelectric point (pH 5.5) in presence of NaCl, we triggered
the formation of collagen fibrils in solution. Interactions with HA are inhibited in these
conditions and PICs are not formed. Then, a fibrillary collagen hydrogel can be formed by raising

the pH to 7 and HA can be crosslinked to obtain hydrogels with optimized physical properties.

The second objective was to design the i vitro model of Annulus Fibrosus. Since AF is an
anisotropic tissue, we 3D printed dense collagen solutions to induce alignment. Indeed, the

shearing of dense solutions during printing aligns collagen. Two strategies were tested in this
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study. (i) The ink previously formulated was used at high concentration (30 mg.mL! for collagen,
7.5 mg.mL" for HA) with a 4:1 collagen/hyaluronic acid ratio to resemble the AF. This ink was
printed in a gelation bath (2X PBS, 10-3M NaOH) and photocrosslinked under green light (eosin
Y used as photo initiator). (ii) A second ink was used, only composed of concentrated collagen
and printed in the same gelling bath. Then, an impregnation process with HA was carried out
followed by the photocrosslinking with green light. The two methods allowed the production of
anisotropic lamellae with structural features resembling those of the AF and interesting
rheological properties (G' = 6kPa). These lamellae were cellularized with fibroblasts confined
between two printed layers. Cell viability and morphology were similar to that observed within
the native tissue. If the physiological mechanical properties were not reached, biocompatibility,
bioactivity, structure and anisotropy of these biomaterials were close to the AF, this allows to

validate them as a novel 3D model of Annulus Fibrosus.
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