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Introduction générale

Le diabéte touche 425 millions de personnes dans le monde d’aprés la fédération
internationale du diabéte. Sa progression est particulierement importante, notamment en
Afrique. Les pays en voie de développement sont, eux, sujets a un exode rural qui génére des
centaines de milliers de citadins. lls vivent de maniéere sédentaire avec une rupture soudaine
de leur mode d’alimentation, et une consommation brutale de produits industriels trop gras
et trop riches en glucides. De plus, cette situation est aggravée par les inégalités d’acces aux
traitements. Le diabete est accompagné de nombreuses complications, dont I'infection du
pied diabétique. Cette infection est la cause d’hospitalisation la plus fréquente des patients,
et aussi la premiére cause d’amputation des extrémités. Elle résulte de plusieurs
complications liées a I’hyperglycémie chronique. Les patients diabétiques sont généralement
immunodéprimés et atteins de neuropathies et d’insuffisances vasculaires périphériques qui
sont favorables a une colonisation bactérienne. Leur prise en charge est multidisciplinaire,
longue et colteuse. L'infection du pied diabétique est particulierement handicapante
physiquement et psychologiquement pour les patients dont les plaies sont mises en décharge
pendant de longues périodes. Lorsqu’elle est installée, son éradication est particulierement
difficile. La mauvaise perfusion du site infecté empéche les cellules de I'immunité comme les
antibiotiques d’atteindre leur cible. Les bactéries sont particulierement résistantes aux
antibiotiques et sont capables de former des biofilms qui diminuent la diffusion des
médicaments. L'antibiothérapie n’est donc pas toujours efficace d’ol un risque majeur de
récidive et d’amputation. Dans ce contexte, la société scientifique s’efforce de trouver de
nouveaux traitements notamment par la libération locale d’antibiotique est au cceur de la
recherche depuis plusieurs années. Elle présente I’'avantage de pourvoir libérer des doses plus
importantes a un site spécifique, sans passage par la voie générale. Malgré I'avascularisation,
on peut ainsi augmenter les concentrations locales sans risques de toxicité secondaire ou de
passage hépatique. La quantité d’antibiotiques libérée devient alors suffisante pour pénétrer

le biofilm et éliminer les pathogenes.

L'objectif de ce travail de these est de développer un dispositif médical qui libére des
antibiotiques localement pour le traitement des infections du pied diabétique. Le support se
présente sous la forme d’un hydrogel lyophilisé i.e éponge de chitosan et de polymere de

cyclodextrines. Ces deux polymeres chargés respectivement positivement et négativement,

1



Introduction générale

sont capables de former des complexes polyélectrolytes. Notre groupe de recherche, en
collaboration avec I'UMET-ISP, travaille depuis plusieurs années sur les systémes
polyélectrolytes a base de chitosan et des polymeres de cyclodextrines pour la fabrication
d’hydrogels, de nanofibres, et de revétement multicouche pour concevoir des pansements.
Les avantages d’une éponge sont sa taille et sa forme facilement modulables a tous les types
de plaies. Ce dispositif est aussi tres simple d’utilisation, car il peut étre imprégné par les
professionnels de santé avec une solution d’antibiotiques (selon les besoins) juste avant la

mise en place chez un patient.

Le manuscrit de thése est organisé en quatre chapitres. Le premier chapitre est une étude
bibliographique qui permet de poser la problématique des infections du pied diabétique et les
différentes options de traitement qui existent aujourd’hui. Une sous partie est ensuite
consacrée aux hydrogels, leurs nature et moyens d’obtention. Plus particulierement, les
polyélectrolytes de chitosan et de polymeére de cyclodextrine y sont présentés et discutés au
regard de cette utilisation. Cette partie se termine par le développement des éponges, leurs
techniques de fabrication, et notamment la lyophilisation. Le deuxiéme chapitre présente les
polyméres et produits utilisés pour la conception des éponges, les molécules
pharmacologiques utilisées et les méthodes développées pour leur évaluation. Le troisieme
chapitre regroupe les résultats et leur discussion en trois parties. La premiére concerne la
conception des éponges et leur caractérisation physico-chimique. La seconde est une étude
de la libération de plusieurs antibiotiques seuls (ciprofloxacine et rifampicine) ou en
association. La troisieme traite de I'évaluation microbiologique des éponges imprégnées des
antibiotiques. Le dernier chapitre permet de conclure sur les résultats et de proposer des

perspectives pour la suite du travail.
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1. Insuline, diabéete et complications

1.1. Physiologie de la sécrétion de l'insuline

Le pancréas est une glande a 95% exocrine et 2% endocrine. Sa partie endocrine qui est
organisée en Tlots de Langerhans, produit et sécrete les hormones nécessaires a la régulation
du glucose sanguin. Leur role a été découvert en 1890 par Joseph van Mering et al. qui, a la
suite de pancréatectomies, ont montré le développement de diabéte chez le chien (1). Les
flots sont constitués de 5 types cellulaires : les cellules a (glucagon), B (insuline and amylin), 6
(somatostatine), € (ghrelin) et les cellules PP (polypeptide pancréatique). Les cellules B
productrices de I'insuline sont les plus nombreuses ; elles représentent 50 a 70% de la masse
desflots. La communauté scientifique a montré que I'insulino-sécrétion n’est pas réduite a ces
seuls types cellulaires mais a linteraction de I'’ensemble des constituants des flots
pancréatiques. lls interagissent par contact direct ou par l'intermédiaire des produits sécrétés.
Le glucose est I'agent stimulant le plus puissant de la sécrétion de I'insuline. Il pénétre via son
transporteur GLUT-2 dans les cellules B ou il phosphorylé par une glucokinase en glucose-6-
phosphate (glycolyse) (Figure 1). La phosphorylation entraine une augmentation de la
production d’ATP, par le cycle de Krebs, qui provoque une fermeture des canaux K*/ATP
dépendants. La membrane cellulaire se dépolarise et permet au Ca?* extracellulaire de
pénétrer dans la cellule par ses canaux voltage dépendant ouverts. L’augmentation du Ca?*
cytosolique est nécessaire a I'exocytose des vésicules d’insuline. Apres un bolus de glucose, la
sécrétion d’insuline est bi-phasique (Figure 1). La premiere phase, trés courte, débute moins
d’une minute aprés I'ingestion du glucose. Elle correspond a la sécrétion de I'insuline stockée
dans les granules de sécrétion. Son intensité dépend de la glycémie. Des études ont montré
que la disparition de cette phase est associée au développement des diabéetes de type 1 et 2.
S’ensuit une deuxiéme phase soutenue qui débute quelques minutes aprés le bolus mais n’est
mise en évidence qu’au bout de 10 min, et dure le temps de I'homéostasie. L'insuline libérée
est celle déja stockée mais également celle nouvellement synthétisée (2)(3)(4)(5). Les lipides,
les acides aminés et les hormones intestinales incrétines (GIP et GLP-1) jouent également un

role dans la sécrétion de I'insuline (3)(6).
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1.2. Fonctions de l'insuline

L'insuline permet le maintien du taux de glucose sanguin dans les normes physiologiques
(3,9-5,5 mmol/L ou 0,7-1 g/L) malgré les variations en apport et en dépense énergétique
journaliers. Cette hormone, grace a ses propriétés catabolisante et anabolisante contréle le
métabolisme des carbohydrates, des lipides et des protéines. Aprés un repas, elle favorise la
synthése du glycogéne hépatique et musculaire et inhibe la glycogénolyse et la
néoglucogenese. On observe également une augmentation de la synthése des triglycérides et
une diminution de la transformation des acides gras en acides aminés et cétoniques par le
foie. La synthese protéique est stimulée dans les cellules des muscles squelettiques. Dans les
adipocytes, 'insuline favorise une accumulation des réserves énergétiques via la lipogenese.
Au niveau du cerveau, le glucose est transformé en énergie sous forme d’ATP. L’insuline
permet ainsi de stocker I'énergie nécessaire aux besoins des tissus (3)(4)(7).

Une sécrétion et/ou une action insuffisante de linsuline sont responsables du

développement de maladies métaboliques. Le diabéte est la plus connue.

1.3. Lediabete

Le diabéte est un désordre métabolique caractérisé par une hyperglycémie résultant d’un

mangque d’insuline, d’un défaut de son fonctionnement ou des deux (8)(9)(10)(11). Il est défini
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par une glycémie a jeun (8h) > 1,26 g/L (7,0 mmol/L) a deux reprises et/ou la présence de
symptomes de diabete (polyurie, polydipsie, amaigrissement) associée a une glycémie (sur
plasma veineux) = 2 g/L (11,1 mmol/L) et/ou une glycémie (sur plasma veineux) > 2 g/L (11,1
mmol/L) 2 h aprés une charge orale de 75 g de glucose (9)(11). La prévalence du diabéte dans
le monde évolue vers un niveau épidémique alarmant. En 2017, 425 millions d’adultes (20-79
ans) étaient atteints contre 108 millions en 1980 (12). La fédération internationale du diabéte
(IDF) prévoit une augmentation jusqu’a 629 millions de malades en 2045. Cette affection
cause 4 millions de morts par an (10,7 % de la mortalité) et a co(ité 727 billions de dollars en
2017 (soit 12% du co(t total des soins pour les adultes) (13). Elle est majoritairement
retrouvée dans les pays a revenu faible/intermédiaire (80 % des diabétiques) (14). Il existe
plusieurs types de diabete qui se différentient selon leur étiologie et les signes cliniques qui
les accompagnent. La classification la plus habituelle les sépare en 4 groupes : le type 1 ou
insulino-dépendant (DT1), le type 2 ou non insulino-dépendant (DT2), le diabéte gestationnel
et les autres diabétes spécifiques (10).

Le DT1 correspond a une carence en insuline. Elle survient apres la destruction des cellules
B du pancréas, principalement par les lymphocytes T inflammatoires, B humoraux et les
macrophages (15). Dans la plupart des cas ce diabéte est auto-immun. Il représente 5 a 10 %
des personnes diagnostiqués diabétiques (10). Les causes sont encore inconnues, mais
seraient multifactorielles (génétiques et environnementales) (16)(17). Le traitement du DT1
est une supplémentation exogéne en insuline.

Le DT2 est lié a une insulino-résistance dominante avec une insulino-pénie relative, ou a
une diminution prédominante de l'insulino-sécrétion associée ou non a une insulino-
résistance (18). C'est le type de diabéte le plus fréquent (90 a 95 % des cas (10)(19)). Il est le
résultat de facteurs génétiques et environnementaux comme l'urbanisation des populations
associée a une modification de leur mode de vie (16). La surcharge pondérale et surtout
I'obésité androide jouent un role majeur dans la genese de l'insulino-résistance (20). La
déposition ectopique d’acide gras dans le foie, les muscles et les adipocytes pourrait étre a
I'origine d’'un défaut de signalisation de I'insuline ou d’une résistance empéchant la bonne
internalisation du glucose (21). Il a aussi été montré que chez les sujets obéses ayant un DT2,
le nombre de cellule B est diminué, entrainant une diminution de la sécrétion d’insuline (22).

Le traitement est médicamenteux en mono, bi ou trithérapie (biguanides, sulfamides, glinides,
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inhibiteurs des o glucosidase et glitazones). En cas d’échec thérapeutique on instaure une

insulinothérapie.

1.4. Les complications liées au diabete

Elles représentent la menace la plus grave pour les personnes vivant avec un diabéete et
peuvent étre séparées en 2 groupes Figure 2. L'atteinte des petites artéres ou micro-
angiopathie est principalement due a I’hyperglycémie chronique qui engendre des dommages
irréversibles et des dysfonctionnements au niveau des yeux, des reins, des nerfs et des os.
L'atteinte des grosses artéres ou macro-angiopathie est liée a la formation de plaques
d’athérome entrainant un rétrécissement de la lumiere des vaisseaux. Pour un diabétique le
risque de développer des maladies cardiovasculaires est 2 a 4 fois plus élevé, et 3 fois plus

mortel que pour sujet sain. Elles sont la principale cause de morbi-mortalité (16).
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Figure 2 : Origines de I’hyperglycémie et ses principales complications (16)

L'infection du pied diabétique (DFI : « diabetic foot infection »)

La DFI est la complication diabétique la plus fréquente nécessitant une hospitalisation
et I'événement le plus a risque d’amputation des extrémités (23)(24). Ces infections ont une
incidence de 4 a 15 % chez les diabétiques avec un risque d’amputation pouvant étre supérieur
a50% (25)(26). Elles sont associées a une morbi-mortalité élevée, une diminution de la qualité
de vie physique et mentale des patients, et une prise en charge lourde et longue (soins,

antibiothérapie, chirurgie) (23)(27). Leur prévalence et les dépenses qu’elles engendrent en

font désormais un probleme de santé publique.
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1.4.1.1.  Physiopathologie

Ces infections surviennent dans un contexte de diabéte de longue date et sont la
conséquence de plusieurs complications (Figure 3). La porte d’entrée a la colonisation
bactérienne peut étre un traumatisme, notamment un ulcére, qui rompt la barriére cutanée
(Figure 4) (25)(27)(28). Les tissus sont alors exposés aux micro-organismes pathogénes et
I'infection se manifeste sous la forme d’'une dermohypodermite, d’'un ulcére infecté et ou
d’une atteinte osseuse (25). L'infection peut aussi se manifester a la suite d’une translocation
de bactéries d’origine digestive (29). Cette translocation peut étre la conséquence de
I'immunodépression. La survie des anaérobies digestives peut étre favorisée par I'angiopathie

responsable d’'une oxygénation diminuée.

./ \
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Figure 3 : Physiopathologie de I'ulcération diabétique a risque infectieux (30)

La majorité des infections se déclarent chez des patients présentant des pieds
neuropathiques. Les dommages neurologiques liés a I’hyperglycémie chronique sont mixtes.
L'atteinte sensitive entraine une perte de la sensibilité thermo-algique et proprioceptive. Les

10



Etude bibliographique

troubles moteurs modifient 'architecture du pied, de la marche et des points d’appuis.
L'altération végétative diminue la sudation responsable d’une sécheresse cutanée qui favorise
le développement d’une hyperkératose et de fissures. L'existence de ces polyneuropathies a
pour conséguence une augmentation des pressions plantaires, des zones de frottements, du
temps de contact pied/sol et du risque de lésions qui passent inapercue, aboutissant a un
ulcére (25)(26)(27).

Les artériopathies fragilisent les tissus et empéchent les apports sanguins nécessaires
a la cicatrisation. Un diabétique est trois fois plus a risque de développer une athérosclérose.
Elle se développe dans un environnement hyperglycémique mais est aussi liée a d’autres
facteurs de risques non négligeables tels que la dyslipidémie, I'obésité, le tabagisme et les
antécédents familiaux. Les altérations métaboliques et hémodynamiques entrainent une
augmentation de la paroi et une sclérose des vaisseaux. L’ensemble favorise I'ulcération et le
risque infectieux (25)(26)(27).

Les DFIs surviennent également sur un terrain immunitaire fragilisé. La réponse
inflammatoire de ces patients est anormale est liée a une altération de la fonction des
leucocytes, de la morphologie des macrophages, du nombre de cytokines pro-inflammatoires
et une déficience en polynucléaires neutrophiles (27).

L'hyperglycémie facilite directement le développement de micro-organismes
pathogenes et accroit la virulence de certains. Elle entraine une diminution des capacités de
cicatrisation qui avec la privation d’insuline donnent un avantage aux pathogénes agressifs et
augmente donc le risque infectieux (27).

Finalement I'architecture compartimentée et interconnectée du pied est elle-méme est un

facteur supplémentaire pour la propagation d’une infection (23)(27).

11



Etude bibliographique

LI A R 2

Figure 4 : Le pied diabétique : ses traumatismes et portes d’entrée a I'infection (31)(32)(33)

1.4.1.2.  Classification

Toute plaie sur le pied d’un patient diabétique doit faire rechercher une infection. Le
patient doit étre adressé a une équipe pluridisciplinaire et préférentiellement dans un centre
spécialisé. La prise en charge se fait dans 'urgence, pour une mise en place rapide du
traitement, et éviter I'aggravation des plaies (30). Il existe des classifications internationales
pour la prise en charge des DFls, éditées entre autres par I'lWGDF (International Working
Group on the Diabetic Foot) et I'IDSA (Infectious Diseases Society of America). Elles décrivent
les stades et sévérités de I'infection (Tableau 1) (23)(25). Le classement de I'IDSA a été validé
comme outil de prédiction de I’évolution de ces infections et du risque d’amputation des
membres inférieurs (3% en cas d’infections légéres, 46 % pour les formes modérées, dont les

ostéites et 70 % pour une infection sévere) (25).
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Tableau 1 : Classification des infections du pied diabétique selon I'lWGF et I'IDSA (*SRIS : syndrome de réponse inflammatoire
systémique) (23)

Aucun symptome ou signe d’infection 1 Absence d’infection

Infections locales avec érythéme > 2 cm ou des 3 Modérée
structures au-dela des tissus sous-cutanés (abces,
fasciite, ostéite, arthrite septique) et absence de signes

de SIRS"

L'ostéite du pied diabétique (DFO : « diabetic foot osteomyelitis ») est une infection de
I’os ou des structures articulaires en dessous de la malléole chez un patient diabétique avec
un pied a risque (34). Le plus souvent elle est secondaire a une infection des tissus mous. Par
contiguité, linfection gagne I'os cortical compact puis I'os médullaire spongieux
(ostéomyélite) (33)(34). Toute lésion large et profonde et en particulier si elle est chronique
malgré le traitement bien conduit, doit faire suspecter une infection osseuse. Elle doit aussi
étre évoquée devant un ou plusieurs doigts de pied rouges et gonflés (doigt saucisse) (24)(33).

Les DFOs sont associées a une augmentation des co(ts d’hospitalisation et d’examens, des
13
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traitements prolongés et un risque majoré de rechute et d’amputation (24)(33). Elles sont
particulierement difficiles a traiter en raison de la faible pénétrance des antibiotiques au site
infecté. En effet, I'os est un organe a faible débit sanguin et entouré de tissus morts non
vascularisés dans ce type de plaies; elles sont de plus aggravées par les insuffisances
vasculaires dont souffrent les diabétiques. Les principes actifs et cellules du systeme
immunitaire ne peuvent donc pas atteindre la zone infectée avascularisée (35). Les bactéries
sont donc en contact avec une concentration en antibiotique inférieure a la CMI
(concentration minimale inhibitrice), ce qui favorise indirectement le développement de

résistances. Les thérapies conventionnelles sont alors inefficaces.

1.4.1.3.  Microbiologie des DFls

Les DFls sont principalement causées par des cocci Gram+ aérobies et en particulier par
Staphylococcus aureus (23)(24)(25). Ses propriétés spécifiques en font un micro-organisme
particulierement virulent. Ses adhésines lui permettent un bon attachement aux protéines de
la matrice extracellulaire ; certains composants favorisent son évasion des défenses de |I’"h6te
et une bonne pénétrance cellulaire, en particulier chez les mammiferes (36). On retrouve plus
rarement des streptocoques béta-hémolytique (surtout du groupe B) et des staphylocoques
a coagulase négative. Les infections des plaies récentes (moins de 15 jours) et superficielles
sont le plus souvent d’origine monomicrobiennes. Les formes modérées a sévéres et
chroniques, qui ont déja été traitées, sont plus souvent polymicrobiennes, avec des coques
Gram+, des entérobactéries (Escherichia coli, Proteus mirabilis, Klebsiella spp), des bacilles
Gram- pyogenes (Pseudomonas aeruginosa) et des bactéries anaérobies obligatoires
(24)(25)(30). Dans les prélevements osseux issus de DFOs, |'agent pathogéne le plus
fréguement retrouvé est S. aureus seul, ou prédominant dans le cadre d’une infection
polymicrobienne (24)(25). Des études récentes ont montré que dans les régions subtropicales
et chaudes, les infections aux entérobactéries et a P. aeruginosa sont les plus fréquentes (30%
de S. aureus contre 75 % sous nos latitudes) (25)(34). La littérature recense quelques rares cas
d’infections fongiques, parasitaires, ou a mycobactéries. En revanche, les infections virales
osseuses n‘ont pas encore été décrites. L'isolement de plus en plus fréquent de bactéries
multi-résistantes est un probléme récent. Depuis 10 ans, on assiste a I'émergence de S. aureus
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résistant a la méticilline (SARM) et de bactéries Gram- bétalactamase a spectre élargi ou
productrices de carbapénémase (24)(25). Le biofilm est un autre grand mécanisme de
résistance responsable d’échecs thérapeutiques. On le retrouve dans la plupart des plaies
chroniques (dont les DFOs) (37)(38). Une étude récente confirme la présence de biofilm dans
des ulceres infectés aigus ou chroniques du pied diabétique (39). L'os dévascularisé des DFls
est un substrat idéal pour I'attachement des bactéries qui s’organisent en communauté pour
développer le biofilm (40). Il a été découvert en 1970 par le Dr William Costerton qui a
démontré le changement des pathogénes de la forme familiere planctonique (flottante) a la
forme sessile (adhérente) phénotypiquement différente, par fixation a une surface (35).
Plusieurs étapes sont nécessaires a sa formation comme illustré Figure 5. Les pathogenes
adherent a la surface de facon réversible via des liaisons chimiques ; de par la formation de
molécules protéiques et de structures (pili), 'adhésion devient permanente. Apres fixation,
les colonies formées par multiplication des bactéries sécretent la matrice. C'est un polymere
extracellulaire dont la composition varie selon les espéces bactériennes. Le biofilm évolue en
écosysteme par la maturation de cette matrice qui s’épaissit, la formation de canaux reliant
les colonies et I’envoi de signaux de communication (quorum sensing (36)(41)). La maturation
est suivie par la phase planctonique pendant laquelle les bactéries se détachent et colonisent
de nouvelles zones (41)(40). Les biofilms sont une communauté dynamique en changement
constant, composés parfois d’'une seule espéce de bactérie ou de champignon, ou plus
fréguemment d’origine polymicrobienne. lls protégent les micro-organismes d’agressions
extérieures comme les antibiotiques et les mécanismes de défenses de I’'h6te en empéchant
leur diffusion par diminution du métabolisme et des changements phénotypiques (42). Le
stress mécanique tel que le débridement est limité en raison de I'extréme rapidité de la
formation/reformation de cette barriere (36)(41)(43). Pour éliminer le biofilm et ses
pathogenes, il faut des concentrations en antibiotiques tres élevées (10-1000 fois la
concentration minimale inhibitrice) sur des périodes prolongées, qui peuvent entrainer des
effets secondaires toxiques et délétéres pour le patient (35)(38)(44). De plus, la plupart des
antibiotiques inhibent la division cellulaire ou la synthese de la paroi bactérienne (45). Or,
dans les biofilms, les bactéries sont en état de quiescence, les médicaments ne peuvent donc

pas agir.
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Figure 5 : Formation du biofilm et ses différentes étapes (46)

1.4.1.4. Traitements

Les DFls sont une complication sévére du diabéte qui restent aujourd’hui difficiles a
traiter. Leur prise en charge par une équipe pluridisciplinaire et dans un centre de référence
permet de favoriser leur guérison et le sauvetage du membre. Une antibiothérapie empirique
couvrant les pathogénes les plus communs doit rapidement étre instaurée. Avec les
antibiogrammes effectués sur les biopsies, elle sera réévaluée et réadaptée pour ne cibler que
les microorganismes présents (23)(47). La durée du traitement n’est pas clairement
déterminée et varie en fonction de la sévérité de I'infection. Pour les infections séveres a
modérées, cette durée serait de 1 a 2 semaines, et pour les plus séveres de 2 a 4 semaines
voire 6 semaines dans des cas d’ostéomyélites graves. L'antibiothérapie est arrétée a la
disparition des signes de lI'infection, méme si la plaie n’est pas completement cicatrisée (47).
Il n’existe pas de molécules préférentielles dans les antibiotiques (ATBs) référencés pour les
DFls ; une bonne diffusion dans I'os et bonne biodisponibilité orale sont indispensables. La
voie parentérale n’est réservée qu’aux patients avec des infections séveres, a pathogenes non
sensibles aux ATBs oraux ou lorsqu’il existe des vomissements. La voie orale est recommandée
pour diminuer le temps d’hospitalisation et le colt du traitement (34). L'instauration d’une
antibiothérapie sur une plaie non infectée n’a pas montré d’intérét dans I'accélération de la
cicatrisation. Elle augmente le colt des soins, le risque de développer des effets secondaires

indésirables et des résistances bactériennes. Elle ne doit étre réservée qu’aux infections

16



Etude bibliographique

avérées (23)(27). La plupart des lésions du pied diabétique nécessitent des actes chirurgicaux.
Ces interventions peuvent étre des drainages ou des débridements mineurs, des résections
étendues, de la revascularisation, et dans le pire des cas des amputations (23)(27).
L’éradication des biofilms passe par une élimination physique (Figure 6). Il a été montré que
le débridement altére la structure protective de I'enveloppe exposant les microorganismes a

I'action des antibactériens (23)(48).

Figure 6 : Curettage du biofilm d’une plaie infectée d’un diabétique (49)

Dans les DFOs, le bénéfice des amputations systématiques pour le retrait de |'os infecté
est désormais contesté. Des études récentes ont en effet prouvé I'efficacité des chirurgies
conservatrices (34). Il n’existe pas de référentiel qui permette a I'équipe de soignants de
choisir entre une approche plutét médicale ou chirurgicale pour le sauvetage du membre.
Pour une bonne guérison, il est aussi important de rétablir I’équilibre glycémique, d’adapter
les soins et types de pansements a la plaie, et d’instaurer une décharge mécanique
(suppression des appuis) du pied (27)(47). L’éducation du patient est également primordiale.
Une bonne observance diminue considérablement le risque d’ulceres et donc d’infections

(27).
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1.5. Conclusion

Le diabete est une maladie en constante augmentation. Toutes les parties du corps sont
concernées, & commencer par les pieds fréquemment touchés les premiers. A mesure que la
pandémie du diabete progresse a I'échelle mondiale, il en va de méme des complications
podologiques. 50 % des ulceres s’infecteront, et 20 % aboutiront a une amputation du
membre inférieur. Les DFIs sont tres graves, invalidantes et leur traitement est encore
complexe et trés couteux. Leur prise en charge repose sur une antibiothérapie et des soins de
plaie. Malgré des progrés médicaux et chirurgicaux significatifs, ces infections restent un
probleme de santé publique. La communauté scientifique s’efforce de trouver de nouveaux
systémes de délivrance des ATBs, notamment pour s’affranchir des problemes vasculaires et
de leur mauvaise pénétrance au site infecté. L'administration locale permettrait d’augmenter

la quantité de principe actif directement dans la plaie sans effet toxique pour I'organisme.
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2. Les systemes a libération locale

La voie d’administration des médicaments est essentielle pour leur efficacité et le
traitement des maladies. Il existe de nombreuses voies pour administrer les principes actifs
(orale, parentérale, sous-muqueuse...). Dans certaines affections telles que les DFls, les
problemes de vascularisation entrainent un faible niveau d’absorption des molécules, une
action lente, une délivrance non spécifique et de potentiels effets secondaires non ciblés.
L’administration locale est une technologie qui limite la distribution et I’'absorption d’un
médicament sur un site défini. Le but de cette approche est d’améliorer la biodisponibilité des
molécules au site de la maladie, de réduire la fréquence d’administration et de minimiser les

effets secondaires systémiques.

2.1. Les pansements

Actuellement, il existe sur le marché une large gamme de pansements de diverses
formulations. Ces pansements sont classés en fonction de leurs caractéristiques et du type de
plaie (Tableau 2). Ce classement constitue un outil pour orienter le choix des professionnels
de santé (50). Il n’existe pas de pansement « idéal » mais la communauté scientifique s’efforce
de développer de nouveaux dispositifs répondant au cahier des charges présenté Figure 7.
Traditionnellement utilisés pour protéger les plaies des agressions extérieures, et destinés aux
traitements et aux soins des plaies pour favoriser la cicatrisation, ils sont exploités depuis
plusieurs années comme plateforme pour la délivrance locale de molécules actives. On parle
de pansements techniques dits « avancés ». lls sont constitués de divers biomatériaux, et les
substances dont ils sont imprégnés agissent directement ou indirectement sur le processus de
cicatrisation (51). L'accélération et I'amélioration de la régénération de la peau permet de lui
rendre son intégrité, ses fonctions protectrice et homéostatique, de réduire les temps des

soins, les rechutes et le co(it de prise en charge.
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Figure 7 : Caractéristiques d’un pansement « idéal » (52)

Tableau 2 : Les différents types de pansements et leurs applications. Modifié de I’HAS (Haute Autorité de Santé) 2007

Pansement Composition Effet Application
Réseau polymere hydrophile Hydratation et détersion | Plaie non-infectée et eu
Hydrogels 3 F,) v varop yaratg . P
gonflé d’eau autolytique exsudative
. Absorption et irrigation de la . . .
Irrigo-absorbants Polyacrylate olaie P & Plaies en phase détersive
Polymére naturel d’acide . . Plaies hémorragiques, laies
.V. - N Absorption, formation d’un gel , gl .p .
. alginique associé ou non ala . . ) présentant une colonisation
Alginates ) non-adhérent, hémostatique . , .
CMC (carboxyméthylcellulose) et . - critique. Phase de détersion et
. . antibactérien
I'acide hyaluronique phase de bourgeonnement
. L o . Plaies trés exsudatives de la
" 100% fibres non tissées de CMC Grande capacité d’absorption, , AR
Hydrofibres . P phase de détersion a la phase de
sodique gélification au contact
bourgeonnement.
. . Phase de détersion et phase de
Hydrocellulaires Mousse de polyuréthane Absorbant P
bourgeonnement
Imperméabilité a I'eau et aux Plaies peu  exsudatives non-
Hydrocolloides 100% fibres de CMC sodique P L infectées en phase
bactéries, absorbant b . -
d’épidermisation
Compresse de mailles larges Dermabrasions et brilure de la
Tulles enduites de vaseline ou Pas d’adhérence phase de bourgeonnement a la
paraffine phase d’épidermisation
Mailles étroites enduites de Dermabrasions et brulures de la
Interfaces silicone, CMC et technologie Evite le desséchement phase de bourgeonnement a la
lipido-colloides phase d’épidermisation
. . R N . . Escarres ou ansement
Films Film polymere Adhérent et semi-perméable . P
secondaire

Acide Hyaluronique

Compresse

Déclenche la cicatrisation des
plaies présentant des tissus de
granulation inflammatoires

Plaies chroniques
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2.1.1. Les pansements pro-cicatrisants

lIs favorisent directement la réparation de la peau grace a des molécules qui agissent a
différents stades essentiels de la cicatrisation. Ces pansements ne sont en revanche utilisés
gue sur terrains non infectés. lls ne conviennent donc pas pour le traitement de I'infection du

pied diabétique.

2.1.1.1.  L’acide hyaluronique (AH)

L’acide hyaluronique est un polysaccharide endogéne composé d'acide D-glucuronique et
de D-N-acétylglucosamine, liés entre eux par des liaisons glycosidiques. C'est un des
composants de la matrice extracellulaire des tissus humains. Il est particulierement présent
dans les tissus conjonctifs de la peau. Il joue également un role clé dans la réparation des tissus
a différentes phases de la cicatrisation, en permettant la prolifération, la migration et
I’hydratation des cellules (53). La méta-analyse menée par Chen et al., a montré |'efficacité de
I’AH indépendamment de sa forme galénique, pour le traitement des ulceres diabétiques, en
accélérant la guérison a 12 semaines (54). L'essai controlé, conduit en double aveugle et
randomisé de Humbert et al. conclu a une différence significative de la réduction de la taille
des ulcéres au 45°™ jour, lorsque les patients sont traités par des gazes IALUSET® imprégnées
a I’AH plutot qu’avec des gazes classiques sans AH. Le nombre de guérisons complétes a 45
jours également été plus important (55). L'HAS a aussi estimé, pour ce pansement, le service

attendu suffisant pour le traitement des ulcéres de jambe mais dans un contexte non infecté

2.1.1.2.  Le sucrose octasulfate (NOSF : Nano Oligosaccharide Factor)

Le laboratoire Urgo a mis au point récemment un nouveau pansement, UrgoStart®,
contenant du sucrose octasulfate ou facteur nano-oligosaccharide. Il inhibe I'excés de
métalloprotéases et interagit avec les facteurs de croissance pour la régénération tissulaire.
Chez les diabétiques, I'augmentation de la concentration des protéases est un des facteurs
déréglant le processus de cicatrisation et favorisant I'apparition des ulcéres (56). Dans une

étude internationale, multicentrique, en double aveugle et randomisée, Edmonds et al.
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comparent le pansement UrgoStart® a un pansement contréle de méme composition (matrice
lipido-colloidale) mais sans le principe actif sucrose octasulfate. lls ont montré I'amélioration
de la fermeture des ulcéres d’origine neuro-ischémique, chez les patients diabétiques, apres
20 semaines pour le groupe soigné avec le pansement pro-cicatrisant actif (56). Il existe
cependant un risque infectieux avec ce traitement. L’'HAS a donc estimé un service attendu
suffisant pour les pansements UrgoStart® dans le traitement des ulcéres de jambe et des
ulcéres du pied diabétique d’origine neuro-ischémique non infectés, en phase de

bourgeonnement.

2.1.1.3.  Larecherche pour d’autres pansements pro-cicatrisant

Depuis plusieurs années les chercheurs s’intéressent a la fonctionnalisation de supports
par des agents biologiques tels que des facteurs de croissance, des acides nucléiques et des
cellules souches. L'implication des facteurs de croissance dans le déroulement de la
cicatrisation des plaies a été démontrée et résumée par Barrientos et al. dans une large revue
(57). A ce jour, il n"existe qu’une spécialité sous forme la forme d’une creme (REGRANEX®), 3
la bercalpermine (facteur de croissance recombinant), approuvée et commercialisée en
France. Des pansements biocompatibles a base de gélatine, dextran, collagéne et chitosan
sont en cours de développement par plusieurs équipes. Mais la délivrance locale des facteurs
de croissance présente certaines difficultés qui limitent le succés des essais cliniques. La
communauté scientifigue oriente donc ses recherches vers lincorporation d’acides
nucléiques qui stimuleraient les cellules pour la production de facteurs de croissance
endogénes directement dans la plaie. La mise en évidence du role des cellules souches dans
la régulation du processus de régénération a aussi suscité la curiosité des sociétés savantes

(51).

Dans le cadre des plaies infectées comme celles du pied diabétique, ces technologies
innovantes n’ont pas montré d’intérét (34)(47). L’éradication de I'invasion par des micro-
organismes pathogenes doit étre la priorité pour permettre une bonne cicatrisation et éviter

les rechutes. De plus un dispositif non antibactérien implanté sur une plaie chronique
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colonisée est un facteur de risque d’aggravation car il constitue un support inerte favorable a

I’'adhésion des bactéries et au développement d’un biofilm.

2.1.2. Pansements antibactériens

2.1.2.1.  Imprégnés d’antibiotiques

La libération locale d’ATBs suscite de plus en plus d’intérét. Les infections du pied
diabétique sont des zones hyperkératosiques, mal vascularisées voir nécrosées qui entrainent
une trés faible disponibilité des antibiotiques. Par voie systémique, il faut des concentrations
élevées pour atteindre la CMI, avec un risque de toxicité pour les organes majorée. Une
libération locale permet d’atteindre de plus grandes concentrations au site infecté sans effets
secondaires pour I'organisme. La matrice des pansements est constituée de produits naturels
ou synthétiques, et se présente sous la forme d’éponge, d’hydrogel, d’hydrocolloide, de film
ou de membrane. Chaque forme présente des avantages et des inconvénients en fonction du
type de plaie (58). La revue de Simdes et al. regroupe différentes études récentes de ces
nouveaux dispositifs techniques. Les ATBs utilisés pour fonctionnaliser les pansements
appartiennent aux familles des aminoglycosides, B-lactamines, glycopeptides, quinolones,
sulphonamides et tétracyclines. Les résultats ont montré une inhibition de la croissance des
bactéries Gram+ et Gram- (58). Cependant, la récurrence de I'utilisation de ces principes actifs
conduit fréguemment a I'’émergence de résistances bactériennes et a I'appauvrissement des

stratégies thérapeutiques.

En I'absence de nouvelles molécules, les chercheurs se tournent vers d’autres composés
non antibiotiques ayant des propriétés antibactériennes qui limitent le développement des

résistances bactériennes.

2.1.2.2. La chlorhexidine

La chlorhexidine est le gold standard des antiseptiques grace a son large spectre sur les

Gram+ et Gram-, les levures et les virus (59). Elle constitue le candidat idéal pour le
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développement d’un pansement combiné. Le BACTIGRAS® et le 3M™ TEGADERM™ CHG
(gluconate de chlorhexidine) sont déja commercialisés mais ne sont pas indiqués pour le
traitement d’une plaie infectée du pied diabétique. Rossi et al. ont mis au point un pansement
a base de chitosan et d’AH chargé en chlorhexidine ayant des propriété antibactérienne et
prometteur pour le traitement des ulcéres (60). Agarwal et al. ont démontré |'efficacité d’un
textile fonctionnalisé par multicouches polyélectrolyte et imprégné de chlorhexidine pour
réduire une charge bactérienne et prévenir I'infection d’une plaie (59). Plus récemment notre
équipe et I'UMET-ISP ont travaillé a I’élaboration d’un dispositif antibactérien applicable a des
ulcéres infectés. Nous avons incorporé la chlorhexidine dans une matrice sous la forme d’une
éponge de chitosan et de polymeére de cyclodextrines pour une libération et une activité

antibactérienne prolongées (61).

2.1.2.3.  Ll’ion argentique

L'argent est utilisé comme antibactérien depuis l'antiquité. En Greéce, il servait a la
décontamination et a la conservation de I'eau. Au fur et a mesure des siécles, les médecins
I'ont intégré a leurs pratiques chirurgicales et médicales (62). Aujourd’hui I'argent
fonctionnalise de nombreux dispositifs médicaux dont les prothéses vasculaires et
orthopédiques, les pansements, les cathéters veineux, les sondes urinaires et les lentilles de
contact (63). Pour avoir une activité antibactérienne, I'argent doit étre sous sa forme d’ion. En
attaquant les cellules bactériennes sur de nombreux sites, ces ions entrainent leur destruction
et minimisent le développement de mécanismes de résistance. Des études ont aussi montré
les effets de I'argent dans la cicatrisation grace a ses propriétés anti-inflammatoires et sa
capacité a favoriser la néovasculariation (64). Il existe de trés nombreux pansements a
I’argent. Dans leur revue Boateng et al. résument les principaux pansements commercialisés,
en fonction de leurs formes (51). Plus récemment les chercheurs se sont concentrés sur la
production de nanoparticules a I'argent. Cette nanotechnologie permet d’améliorer les
propriétés antibactériennes de I'argent et permet donc de diminuer sa CMI. |l existe déja des

pansements contenant des nanoparticules a I'argent sur le marché (58).
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2.1.2.4.  Avec des substances naturelles

Le développement de pansements a base de produits naturels suscite un intérét croissant
depuis quelques années.

Le miel est connu pour étre appliqué sur des plaies depuis I'ancien temps. Il possede de
nombreux effets pharmacologiques qui permettent d’améliorer la cicatrisation, comme une
activité antibactérienne. Ses propriétés antimicrobiennes sont liées a son taux élevé en sucre,
sa faible teneur en eau, son acidité, la présence de peroxyde d’hydrogene, de peptides
antimicrobiens, de flavonoides et d’acides phénoliques. Il est actif sur un grand nombre de
Gram+ et Gram-, certains champignons, et il prévient I'apparition des biofilms (51)(58). Les
pansements a base de miel sont disponibles dans différentes préparations telles que les tulles,
les alginates et les hydrogels (51). Malgré le nombre croissant de rapports scientifiques
montrant les bienfaits du miel dans certaines situations désespérées de plaies chroniques, il
n’existe pas d’études permettant de tirer des conclusions quant a ses effets en tant que
traitement topique. De plus son utilisation chez des patients diabétiques augmente le risque
d’hyperglycémie, nécessitant une surveillance accrue (51).

Des huiles essentielles sont désormais incorporées comme agents antibactériens dans des
pansements actifs. Grace a leurs composés phénoliques, elles rendent la paroi des bactéries
plus perméable, conduisant a une lyse cellulaire. Le cinnamaldéhyde, le géraniol, les
analogues du thymol, le menthol et le carvacrol sont les principaux composants des huiles
utilisées pour fonctionnaliser des dispositifs médicaux topiques (58).

D’autres composés naturels ont aussi attiré I'attention des chercheurs comme la
curcumine ou I’Aloe vera qui font I'objet d’études pour la fonctionnalisation de composites ou
de membranes (58).

Ces dispositifs médicaux déja existant ou en cours de développement n’ont pas prouvé
leur efficacité pour une application dans le traitement de plaies infectées du pied chez le
patient diabétique. Les supports et les principes actifs actuels ne sont pas adaptés pour la
prise en charge de telles infections. Elles sont souvent profondes, avec une atteinte osseuse,
et polymicrobiennes, nécessitant des soins particuliers et |'utilisation d’antimicrobiens en
bithérapie pour une action compléte sur les pathogénes et pour éviter les sélections de

résistance.
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2.2. Les systemes a libération locale pour les infections profondes du pied

diabétique

Une étude a montré la faible pénétrance des ATBs au site infecté dans les infections du
pied diabétique lorsqu’ils sont distribués par voie systémique (65). L'administration locale est
une solution pour palier a I’hypo-perfusion du pied et les comorbidités liées a I'insuffisance
vasculaire. Elle permet aussi de raccourcir le temps du traitement oral ou intra-veineux, et de

diminuer le co(t de la prise en charge.

Il existe plusieurs stratégies pour la délivrance locale d’ATBs pour le traitement des
infections du pied diabétique. Beaucoup sont utilisées pour combler les plaies quand les

défauts osseux sont importants et pour éviter la ré-accumulation de pus.

2.2.1. Le polyméthacrylate de méthyle (PMMA)

Les matériaux a base de PMMA sont utilisés depuis longtemps dans les infections ostéo-
articulaires (66). Ces dispositifs médicaux augmentent la concentration locale en ATBs aux
sites infectés, mais ne dispensent pas d’une antibiothérapie systémique conventionnelle (67).
La diffusion du principe actif est maximale pendant les premiéres 48 heures et peut durer
jusqu’a plusieurs mois (67). Des études ont montré que la libération est en revanche
incompléte (68). Ces matériaux existent sous plusieurs formes galéniques : les ciments (Figure
8 A), essentiellement implantés pour combler les vides laissés par des résections importantes,
et les billes (67)(69)(70) (Figure 8 B). lls permettent d’éviter des amputations majeures.
L'inconvénient de ces systemes a libération est qu’ils ne sont pas biodégradables. lls doivent
étre retirés chirurgicalement ce qui comporte un nouveau risque infectieux (70). Le PMMA,
est considéré comme le plus favorable des biomatériaux a I'adhésion de bactéries et la
formation de biofilm. Néanmoins, des cas décrivant la colonisation de surfaces en PMMA

imprégnées avec des antimicrobiens ont récemment été décrits (71).
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Figure 8 : (A) Implantation d’un ciment a base de PMMA contenant de la gentamicine aprés un débridement étendu dans un
cas d’ostéomyélite du pied diabétique (72); (B) Billes de PMMA imprégnées d’antibiotiques pour le traitement d’une infection
du pied chez un patient diabétique (73).

2.2.2. Le sulfate de calcium purifié (CaSQa)

Le sulfate de calcium fait partie de I'arsenal thérapeutique des affections orthopédiques
depuis la fin du 19 siécle (74). Il a 'avantage d’étre biodégradable, ostéoconducteur, et
d’avoir une cinétique de libération des ATBs prévisible (75)(76). En 2011 Gauland et al. ont
montré sur une large étude de patients atteints d’ostéomyélite, les effets bénéfiques de billes
de CaSOs (Figure 9). Dans 70 % la guérison était constatée sans thérapie systémique orale ou
intraveineuse adjuvante (75). Plus récemment Drampalos et al. ont décrit une technique
chirurgicale pour lI'implantation d’un biocomposite de CaSO4 et d’hydroxyapatite pour le
traitement des infection du calcanéum. L'approche nécessite de percer I'os pour créer un
tunnel dans lequel est déposé le biocomposite (77). Les complications peuvent étre liées a
une réponse cytotoxique inflammatoire retardant la cicatrisation, comme a celles de I'acte

chirurgical (68).
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Figure 9 : svitalisés (75)

2.2.3. Les éponges de collagéne

Le développement d’éponges a base de collagéne est au cosur de la recherche depuis
plusieurs années. Les avantages d’une éponge sont sa taille et sa forme facilement modulables
a tout type de plaie, et sa capacité a remplir les espaces morts par expansion. Le collagéne est
d’origine bovine ou équine , et similaire au collagéne humain (78)(79). Il est dégradé par la
collagénase humaine, ce qui le rend biorésorbable (79). L'efficacité de ce dispositif médical
est controversée. Dans |'’étude mené par Varga et al., I'utilisation d’éponges a la gentamicine
Collatamp® EG a permis de diminuer de deux semaines le temps de cicatrisation d’ulceres
infectés chez des patients diabétiques. Ces résultats sont intéressants en terme d’impact
économique et de réduction de temps de cicatrisation permettant d’améliorer la qualité de
vie des patients (79). En 2018, les essais randomisés et contrélés d’Uckay et al. avec les mémes
éponges a la gentamicine, mais sous un autre nom commercial, Garamycin®, ne retrouvaient
pas les mémes résultats (80)(81). Les groupes recevant le dispositif Garamycin® ne montraient
pas de signes d’amélioration clinique par rapport aux groupes ne recevant qu’une
antibiothérapie systémique ou des soins locaux classiques. Ces études ont cependant été
conduites sur de petites cohortes. De essais de plus grande envergure doivent étre réalisés

avant de décider d’éliminer ce dispositif de I'arsenal thérapeutique.

2.3. Conclusion

Il a été établi depuis des années que I'utilisation en systémique des ATBs limite leur
performance. Leur distribution n’est pas seulement localisée aux sites ciblés, mais a

I’ensemble des organes du corps humain entrainant une faible délivrance aux zones infectées.
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L’absorption tissulaire empéche d’augmenter les doses administrées au risque d’induire des
effets indésirables, telle qu’une néphrotoxicité et une hépatotoxicité En conséquence, les
microorganismes responsables de l'infection ne peuvent étre éradiqués. lls risquent de
développer des mécanismes de résistances aux ATBs actuellement disponibles. La solution
consiste a développer des dispositifs permettant de libérer localement les ATBs dans la plaie.
La concentration locale peut étre augmentée en évitant les toxicités. Ce type de traitement
semble étre une solution prometteuse pour le traitement des DFIs de facon a réduire le co(t
de leur prise en charge parfois lourde et longue. En limitant I'utilisation de produits par voie
générale, on évite I'émergence de sélection de résistances en maintenant |'arsenal
thérapeutique actuel efficace.

Il existe a ce jour peu d’investigations et de données en matiére de dispositifs médicaux pour
la libération d’antimicrobiens dans le domaine des infections du pied chez le patient
diabétique. Les études menées manquent de robustesse et il n’a pas été déterminé si les
applications d’ATBs doivent étre supplémentées par une thérapie systémique et/ou des
interventions chirurgicales. Des essais cliniques robustes doivent étre conduits pour établir
I’efficacité de ces nouvelles technologies et définir le cadre de leur usage. Les chercheurs
doivent aussi développer de nouveaux supports pour la libération locale plus adaptés aux
besoins. Les hydrogels semblent étre intéressants pour répondre a cette problématique. Ils
peuvent étre utilisés sous plusieurs formes. Plus particulierement, les éponges i.e hydrogels

lyophilisés s’adaptent parfaitement au comblement d’un défaut osseux.

29



Etude bibliographique

3. Les hydrogels et éponges

3.1. Les hydrogels

Les hydrogels ont une structure tridimensionnelle constituée de chaines polymeéres (82).
lls possédent de nombreux groupes hydrophiles tels que les groupements amine (—-NH2),
hydroxyle (—OH), carboxyle (—COOH), amide (—CONH) ou sulfonique (-SO3H), leur conférant
une grande affinité pour I'eau (83). Le réseau d’un hydrogel est formé de liaisons chimiques
ou physiques qui empéchent sa dissolution (84). Au contact de |'eau, ce réseau gonfle en
formant des matériaux viscoélastiques (85). Le gonflement est le résultat d’un équilibre entre
les forces de cohésion élastique développées entre les chaines polymeres et la force
osmotique appliquée par les molécules du fluide sur le réseau (86)(83). La tres forte teneur en
eau (> 90 %) des hydrogels et leurs propriétés viscoélastiques ajustables permettent de ne pas

induire d’irritation sur les tissus et les rendent compatibles avec leur environnement (84)(87).

La littérature propose plusieurs classifications des hydrogels, basées sur leurs propriétés,

présentées Figure 10.

Hydrogels

| - | 1 1 | 1
Préparation | Charge | Source | Liaison | Structure | Dégradation |
I 1 1
|| Homo- -l Cationique | —| Naturel | —| Physique | —| Amorphe | Dégradable/ | Chimi | | Biochimi | I Physi I
polymeére Résorbable l
Anioni _l Syiiid) | _| @z | Cristallin | pH | | Antigéne | | Température |
@ o I I
polymére d | Glucose | | Enzyme | | Pression |
| I |
| Oxydation | | Ligand | | Lumiére |

Figure 10 : Classification des hydrogels adaptée de (83)(88)

En raison de leur caractére hydrophile et de leur biocompatibilité, les hydrogels
présentent un grand intérét pour la recherche sur les biomatériaux depuis de nombreuses

années (89). lls sont largement utilisés dans le domaine médical, notamment comme
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transporteurs pour le développement de nouvelles formulations pharmaceutiques, la

délivrance de biomolécules, ou I'ingénierie tissulaire (86)(90)(87).

3.1.1. Caractérisation rhéologique des hydrogels

La rhéologie est I’étude de I'’écoulement et de la déformation de la matiére sous la force
d’une contrainte (91). Les fluides sont composés de molécules de tailles différentes, ce qui
influence leur glissement les unes sur les autres (dispersion). La viscosité dépend de ce
glissement (92). Le comportement d’un matériau est basé sur ses composantes élastique et
visqueuse. La rhéologie permet de suivre la transition sol-gel (gélification) mais aussi de
caractériser les propriétés viscoélastiques d’un hydrogel préformé. Un modele de deux
plagues entre lesquelles est appliquée une contrainte de cisaillement permet de définir les
parametres rhéologiques (Figure 11). Le cisaillement est défini par la déformation (y), le taux

de cisaillement (y') et la contrainte de cisaillement (t) (92).

Pour caractériser les matériaux viscoélastiques trois parametres sont essentiels: le
module de conservation (G’) et le module de perte (G”) qui dérivent du module de

cisaillement (G), et la viscosité (n) (93) :

TA
G = V_A (tA : l'amplitude de cisaillement ; yA : l'amplitude de déformation)

e G’ est I'énergie de déformation stockée pendant le cisaillement. Il représente le

comportement élastique du matériau (91). Il est exprimé par G’ = G cos 6 (94).

e G” est I'énergie consommeée et perdue par la déformation qui est alors irréversible. Il
représente la composante visqueuse du matériau (91). Il est exprimé par G'' = G sin 6

(94).

Le point gel marque le passage de I'état viscoélastique a I'état de gel élastique. Il est un
brusque changement des propriétés viscoélastiques qui correspond a la formation du réseau

3D qui se tisse au sein du matériau. Il est défini lorsque G’ = G”. Avant le point gel, la contrainte
31



Etude bibliographique

imposée est dissipée par le glissement des molécules les unes sur les autres (comportement
viscoélastique G”’>G’). Aprés le point gel, les molécules sont physiquement liées. Leur énergie
n‘est plus dissipée mais conservée (comportement élastique G’>G”). Le ratio entre la
composante élastique et la composante viscoélastique est la tangente & (tand = G" /G")
(95). Elle représente la balance viscoélastique et la force du gel. Plus elle est faible, plus les
interactions entre les composants du gel sont fortes. La méthode la plus efficace pour mesurer
les propriétés viscoélastiques des hydrogels consiste a appliquer une contrainte d’oscillation

(92).

e Laviscosité d’'un mélange est étudiée par une contrainte en mode rotation (92). n est
une mesure de la capacité de I’hydrogel a résister a la déformation en réponse a une
contrainte (96) :

n= VT—O (7: la contrainte de cisaillement ; )0 : le ataux de cisaillement) (92)

Figure 11 : Modele de deux plateaux pour le test de cisaillement avec un plateau supérieur mobile (rotor) et un plateau

inférieur fixe (stator) (97)

3.1.2. Les hydrogels a base de polymeres naturels

Les hydrogels composés de polymeres naturels présentent des caractéristiques
particulierement intéressantes liées a leurs propriétés de biocompatibilité, de
biodégradabilité, et leur faible toxicité (98)(99). Leur dégradation enzymatique non toxique
est particulierement utile a la libération contrélée de principes actifs (98). Les propriétés

biologiques de ces composés, et la « chimie verte » utilisée pour leur fabrication s’inscrit dans
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le contexte écologique actuel. Ils constituent donc un excellent choix de matériaux pour la

conception de dispositifs médicaux. Le Tableau 3 résume les principaux polymeres naturels

utilisés pour la formation d’hydrogels, et certaines de leurs applications dans le domaine

biomédical (89).

Tableau 3 : Polyméres naturels servant de base a I'obtention d’un hydrogel et exemples d’application en médecine

Ingénierie tissulaire (régénération cartilagineuse) (100)
Délivrance oculaire de principes actifs (101)
Acide hyaluronique
Délivrance de constituants de la matrice extracellulaire pour la stimulation de la
(102)
chondrogénéese
Ingénierie tissulaire (régénération rétinienne) (103)
Gélatine
Stimulation de la formation d’un réseau microvasculaire (104)
Ingénierie tissulaire (cartilagineuse) (105)
Collagene
Libération de riboflavine pour la reconstruction méniscale (106)
Encapsulation de cellules souches pour la reconstruction de la moelle épiniére (107)
Hydrogel ayant des propriétés antibactériennes (108)
Chitosan Ingénierie tissulaire (libération de VEGF pour la reconstruction osseuse maxillo-
(109)
facile)
Libération de ciprofloxacine pour application antibactérienne (110)
Stimulation de la neurogénése par encapsulation de cellules neuronales (111)
Alginate
Hydrogel ayant des propriétés accélérant la cicatrisation (112), (113),
Hydrogel ayant des propriétés accélérant la cicatrisation (112)
Cellulose
Libération d’antibiotiques pour I'accélération de la cicatrisation (114)
Encapsulation de cellules souches pour la reconstruction de la moelle épiniére (115)
Fibrine
Ingénierie tissulaire (reconstruction cartilagineuse nasale) (116)
Libération de lidocaine pour le traitement de la douleur des plaies (117)
Pectine Hydrogel pour une application subcutanée (118)
Délivrance de sulfasalazine pour le traitement de la colite ulcéreuse (119)
Hydrogel pour une application cutanée dans les plaies (120)
Agar
Hydrogel ayant des propriétés cicatrisantes (121)
Ingénierie tissulaire (reconstruction nerveuse périphérique) (122)
Polylysine Hydrogel ayant des propriétés antibactériennes pour le traitement des
(123)
infections
Délivrance de protéines comme support pour l‘ingénierie tissulaire (124)
Dextrane
Hydrogel ayant des propriétés accélérant la cicatrisation (125), (126)
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Le chitosan est un matériau prometteur en raison de son faible co(t de production et de
sa biocompatibilité. Il est doté de propriétés physico-chimiques et biologiques
particulierement attrayantes et connait un engouement trés important dans divers domaines
et notamment le biomédical. Il peut étre utilisé sous différentes formes et pour de

nombreuses applications.

3.1.2.1.  Le chitosan (CHT)

Le CHT est principalement issu de la chitine qui est le polymére naturel le plus abondant
apres la cellulose (127)(128). Il est obtenu par des procédés de N-désacétylation enzymatique
ou chimique (Figure 12). La voie chimique est la plus utilisée en raison de son faible co(t et de
son aptitude a la production de masse (129). La chitine est trés abondante dans la paroi de
I’exosquelette des crustacés et des insectes, et le CHT est trouvé naturellement dans la paroi
cellulaire de certains champignons (127)(128). La chitine et le chitosan ont des propriétés
biodégradables, biocompatibles et « eco-friendly » qui les rendent tres intéressants dans
divers domaines tels que |'agriculture, I'industrie alimentaire et cosmétique ou le traitement
des eaux (129). Malgré ses caractéristiques biologiques et sa haute résistance mécanique,
I'utilisation de la chitine est limitée compte tenu de sa faible solubilité (128). Le CHT a lui, une
activité antibactérienne, antifongique, antivirale, une faible immunogénicité et toxicité qui
améliorent ses perspectives pour des application biomédicales (130)(131).

Le CHT est un polysaccharide linéaire semi-cristallin, constitué de deux unités répétitives
N-acétyl-2amino-2-deoxy-D-glycopyranose et 2-amino-2-desoxy-D-glucopyranose liées par
des liaisons glycosidiques B(1->4) (Figure 12) (128). Le ratio entre ces unités définit le degré
de désacétylation (DDA). Il supérieur a 50 % pour le CHT et inférieur a 50 % pour la chitine
(127)(129). Ses propriétés fonctionnelles sont dépendantes du DDA et de sa masse molaire
(MM), qui varie en fonction de la source et de la procédure de fabrication. Ces deux
parameétres affecteront les applications potentielles du CHT en fonction du domaine et de la

forme sous laquelle il sera modifié (127).
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Figure 12 : Formation du CHT apres désacétylation de la chitine par voie enzymatique ou chimique (132)

Des modifications par voie chimique, physique ou enzymatique du CHT peuvent étre
réalisées pour améliorer ses propriétés physicochimiques. La voie chimique est la plus
employée et permet de synthétiser des dérivés dont on contréle la solubilité, les
caractéristiques ioniques et hydrophiles. Ces améliorations se font principalement par la
transformation des groupements hydroxyles, amines et acétamides, des greffes, des

réarrangements, des scissions et des mélanges a d’autres composés (127)(128).

3.1.2.2.  Propriétés intrinseques du CHT

Le CHT est largement utilisé depuis des décennies. Ses propriétés intrinseques le rendent
particulierement intéressant en meédecine et comme support pour la délivrance de

médicaments.

Depuis des années les chercheurs ont mis en évidence la non-toxicité du CHT (133). La
biocompatibilité a longtemps été assimilée a une absence de toxicité (134). Dans une revue
détaillée, les auteurs distinguent les deux concepts comme étant différents (135). La toxicité
est définie par les dommages causés par une molécule ou un matériau sur I'organisme, tandis
gue la biocompatibilité est I'effet néfaste ou bénéfique du matériau sur I’environnement, mais
également de I'environnement physiologique sur les performances du matériau (Figure 13)
(134). Le CHT est considéré comme biocompatible, minimisant ainsi les réponses de
I'organisme (127)(136)(137). Sa structure est particulierement proche de celle des

glycosaminoglycanes (GAG) de la matrice extracellulaire, les glycopeptides et glycolipides
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(138)(139). L'étude de ses mécanismes de distribution intracellulaire pourrait aussi nous

éclairer sur le pourquoi de sa compatibilité (140).

BIOCOMPATIBILITE

TOXICITE

Matériau/Dispositif
Matériau/Dispositif/Molécule

Effets
bénéfiques
ou néfastes

Effets
néfastes

Environnement
Environnement biologique

biologique j

\_

Figure 13 : Illlustration de la différence biocompatibilité vs toxicité (134)

En milieu aqueux acide le CHT se solubilise par |la protonation de ses groupements amines
(-NH2) libres en groupements ammoniums (-NHs*). Cette capacité a se solubiliser en
polyélectrolyte cationique lui permet d’étre utilisé sous différentes formes (Figure 14) et
d’interagir avec diverses molécules (129)(136)(141). Il forme notamment des liaisons
électrostatiques avec les composants chargés négativement de la surface des
microorganismes. Cette interaction provoque une rupture de I’'équilibre de la paroi cellulaire,
I’hydrolyse des petidoglycanes et la fuite des éléments intracellulaires provoquant la mort du
pathogene. Il limite aussi la croissance microbienne lorsque le pH est supérieur au pKa, grace
a sa capacité a former des liaisons hydrophobes ou a emprisonner des cations métalliques
(pouvoir chélatant). Le pouvoir antimicrobien du CHT résiderait aussi dans sa faculté a
pénétrer la paroi des pathogenes et a se combiner avec I’ADN et I’ARN pour inhiber la synthése
des acides nucléiques (130)(142)(143)(144). L’activité bactéricide et fongicide du CHT a été
démontrée sur un large spectre de bactéries et de champignons (145).

Le DDA joue un réle majeur dans la solubilisation du CHT. Plus il est grand, plus le nombre
de fonctions amines sera important. La protonation des groupes -NH; permet ainsi
d’empécher la formation de liaisons hydrogeénes entre les fonctions hydroxyles, amides et

éthers responsables de I'état cristallin du polymere (139). Le poids moléculaire est aussi un
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parameétre a prendre en compte. Lorsqu’il est trop bas, le CHT est tres soluble et peu visqueux,
ce qui limite ses applications (127). L’activité antimicrobienne sera elle aussi influencée par
ces deux éléments (144). Les effets du DDA et de la MM dépendent de I'espece bactérienne

ou du type de champignon (145).

Eponges

\ /

Scaffolds

Transformation
de la chitine et
du CHT

Billes

Microparticules
Nanoparticules

Films

Nanofibres

Figure 14 : Représentation s i formes (136)

La biodégradation in vivo du CHT peut étre chimique ou enzymatique. La voie chimique
correspond a la catalyse acide dans I'estomac. Il existe plusieurs enzymes responsables de Ia
dégradation enzymatique via I'hydrolyse des liaisons glycosidiques. Le lysozyme est la
principale (137)(140)(146)(147). Il est retrouvé chez les vertébrés et est impliqué dans les
mécanismes de défense contre les infections bactériennes (140)(148).

La dégradation du polymere est influencée par sa cristallinité, qui dépend de son DDA et
de son poids moléculaire. Le CHT est sous sa forme cristalline maximale pour des DDA de O et
de 100 %. Il a été montré que sa dégradation est la plus importante lorsque sa structure est
désacétylée a 50 %. Pour un matériau de structure amorphe on observe une bonne capacité
de gonflement et de pénétration des enzymes, et donc une dégradation plus rapide. La masse
molaire affecte aussi les propriétés de gonflement. En I'augmentant on diminue le taux de

gonflement, ralentissant la dégradation (146).
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Sa structure chimique et sa nature cationique conferent au CHT la capacité d’interagir avec
les jonctions serrées entre les cellules épithéliales. Des chercheurs ont également montré que
son effet mucoadhésif implique majoritairement des liaisons électrostatiques avec les
mucines. Cette interaction est renforcée par des liaisons hydrogenes et hydrophobes (149).
Ces caractéristiques sont bénéfiques pour le transport de médicaments (144). Lorsqu’il est
chargé positivement, le CHT a aussi le pouvoir d’interagir avec les glycopeptides de la
membrane des hématies chargées négativement, et d’intervenir dans [|’hémostase

(150)(151)(152).

Le CHT posséde aussi de nombreuses autres propriétés biologiques particulieres. Sa
dépolymérisation libere des unités N-acétyl-B-glucosamine qui activent la prolifération des
fibroblastes, la formation de collagéne et d’acide hyaluronique pendant le processus de
cicatrisation (150). Son activité pro-cicatrisante intervient aussi sur la migration des
macrophages et des neutrophiles au stade précoce de la réparation tissulaire (153). Des
propriétés ostéoinductrice, analgésique et antioxydante lui ont également été attribuées
(1219)(127)(131)(150) (155). L’'ensemble de ses caractéristiques font de ce polymeére un

matériau de choix pour des applications biomédicales.

3.1.2.3.  Les hydrogels chimiques de CHT

Les liaisons covalentes sont irréversibles et apportent une grande stabilité aux hydrogels
que I'on dit réticulés. Elles sont formées par plusieurs procédés chimiques ou par formation

de réseaux interpénétrants.

Les méthodes chimiques sont les plus simples pour obtenir des hydrogels permanents. Les
fonctions -NH2 et -OH disponibles du CHT sont des sites actifs permettant notamment la
formation de liaisons covalentes amides, esters ou de bases de Schiff. Ces réseaux sont
développés a partir de quatre voies (84)(137): 1) I'utilisation de petites molécules réticulantes
telles que le glutaraldéhyde (156)(157), le formaldéhyde (158) ou la génépine
(159)(160)(161) ; 2) les réaction polymére-polymeére intra-chaine (base de Schiff, addition de
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Michael ou pont disulfure) (162)(163) ; 3) les irradiations photo-sensibilisantes (164)(165) ; et

4) 'action d’enzymes (peroxydase) catalysantes (166).

Les réseaux interpénétrés sont issus du mélange d’un polymére enchevétré réticulé a des
monomeres qui vont se polymériser pour former un maillage polymere. Le réseau est semi-
interpénétré sile mélange est formé avec un ou plusieurs polymeéres linéaires ou branchés, et
tout-interpénétré s’ils sont eux aussi réticulés (Figure 15) (84)(128)(137). A titre d’exemple,
un hydrogel tout-interpénétré de CHT et d’agar ayant des propriétés antimicrobiennes et
antioxydantes, a été développé par Sahiner et al. (120). Dans une autre étude, Li et al. ont
fabriqué un hydrogel semi-interpénétré de CHT pour la libération de principes actifs chargés

négativement (167).

S
Points de
réticulation Point de
A / B réticulation

N

\ \

Polymeére 1

P

Polymeére 2

Polymeére 1

Figure 15 : Représentation schématique d’un réseau tout interpénétrant (A) et d’un réseau semi-interpénétrant (B) (168)

Ces hydrogels dont on controle la réticulation présentent des avantages en termes de
stabilité et de résistance mécanique. Leur procédé de fabrication permet de mattriser leur
porosité. En revanche, leur production nécessite des étapes supplémentaires de modification,
et leur utilisation peut avoir des effets nocifs, en raison de la toxicité des agents réticulants ou

des résidus de certaines réactions (169)(170).
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3.1.2.4. Les hydrogels physiques de CHT

lIs sont formés par des liaisons non covalentes et réversibles. Elles sont de types electro-
statiques, hydrophobes et ou hydrogénes (Figure 16 C). La gélation ne requiert pas de
molécules réticulantes toxiques ce qui rend ce type d’hydrogels tres attractif pour des

applications cliniques (84)(137).

Les liaisons hydrophobes se forment lors de la neutralisation du CHT. Des auteurs ont
décrit des méthodes de formation de ce type d’interactions a partir de CHT solubilisé mis en
solution avec de I'alcool, ou au contact d’ammoniaque a I'état gazeux (171)(172). Ces deux
procédés permettent de réduire la charge ionique des groupements -NHs* et de réduire les

forces de répulsion (169).

Les propriétés cationiques du CHT lui permettent d’interagir via des liaisons ioniques avec
des composés chargés négativement (Figure 16 A) tels que les ions sulfates, citrates et
phosphates, et des métaux anioniques (84)(137)(128). La création de ces interactions dépend
de plusieurs facteurs : la densité et la taille des agents anioniques, mais aussi le DDA du CHT,

sa concentration et le pH du milieu (84)(137).

Un complexe polyélectrolyte (PEC: polyelectrolyte complex) se forme spontanément
lorsqu’on mélange deux polyélectrolytes de charges opposées (polyanion et polycation) en
solution (Figure 16 B) (173). Les interactions ioniques intervenant sont considérablement plus
fortes que la plupart des liaisons réversibles (174). Ce type de complexe évite I'utilisation de
précurseurs, d’agents réactifs ou de catalyseurs toxiques. Les PECs sont généralement trés
bien tolérés, biocompatibles, sensibles aux changements environnementaux et sont donc
d’excellents supports pour la libération controlée de médicaments (175). Cette complexation
ionique est trés souvent accompagnée de liaisons secondaires hydrogéene qui se forment grace
aux groupements hydroxyles du CHT, d’interactions hydrophobes et de Van Der Waals
(173)(175). La stabilité d’'un PEC dépend d’un grand nombre de paramétres comme la densité
de charge, le degré d’ionisation de chaque polymére, la concentration, la distribution de leur

charge, la masse molaire et le pH du milieu de réaction (175). Le CHT est un polyélectrolyte
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trés intéressant pour la formation de PECs. Les principaux polymeres naturels anioniques avec
lesquels on peut former des hydrogels avec le CHT sont: I'alginate (112), le carraghénane
(176), la gomme xanthane (177) et gellane (178), I'acide hyaluronique (179) et Ia
carboxyméthylcellulose (180). Récemment Lv et al. ont mis au point un hydrogel d’alginate,
de carboxyméthylcellulose et de CHT par intéractions polyélectrolytes pour la cicatrisation des
plaies. lls ont montré qu’avec 'ajout de CHT dans la préparation, le processus de cicatrisation
était accéléré in vivo (112). Un autre hydrogel d’alginate et de CHT a lui aussi prouvé son
efficacité chez le rat dans la méme application (113). Il existe peu de données dans la
littérature sur des hydrogels de CHT formés par des PECs pour la délivrance d’antibactériens
et le traitement des infections. Lai et al., ont élaboré un hydrogel stable par interactions
ioniques entre le CHT et la carboxyméthylcellulose, puis chargé en agents antibactériens
(minocycline hydrochloride et tétracycline hydrochloride) capable d’améliorer le processus de
cicatrisation chez la souris (114). Une autre équipe a encapsulé de la ciprofloxacine dans un

hydrogel a base de CHT et de gomme xanthane pour une application antibactérienne (177).

Les PECs de CHT peuvent aussi étre utilisés pour former des microparticules,

nanoparticules, comprimés, films, membranes, éponges, fibres, et textiles (173)(181).

Polymere

Molécules Chitosan Polyanion Chitosan Liaisons Chitosan
anioniques hydrogénes ou

interactions

hvdrophobes

Figure 16 : Représentation schématique des liaisons physiques pour former un hydrogel physique de chitosan (168)
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3.1.2.5.  Les cyclodextrines et les polymeéres de cyclodextrines

e Les cyclodextrines

Les cyclodextrines (CDs) sont des oligosaccharides cycliques naturels dérivés de I'amidon,
découvertes en 1891 par Villers (182). Elles sont composées d’unités a-D-glucopyranose liées
par des liaisons a-1,4 glycosidiques (183)(184). Les formes les plus courantes sont I'a,, la B et
la yCD composées respectivement de 6, 7 et 8 unités de glucose (Figure 17) (182). La molécule
de CD a une structure en forme de cOne creux. Sa cavité interne est hydrophobe (groupements
éthers des résidus de glucose, atomes de carbones et d’hydrogénes) alors que sa surface
extérieure est hydrophile par la présence de groupements hydroxyles primaires et
secondaires (184). Sa solubilité peut étre augmentée par des modifications chimiques telles
gue l'estérification, ou I'introduction de groupes fonctionnels sur les groupements hydroxyle
du squelette. Une hydroxypropyl-BCD synthétisée par substitution des groupements
hydroxyles par des groupements hydroxypropyles a, par exemple, montré d’excellents

résultats en terme de solubilité (185).

Les CDs appartiennent a la famille des molécules cages capables de former des complexes
d’inclusion « hote-invité » (Figure 17) réversibles avec de nombreux éléments actifs lipophiles
faiblement solubles. Les principales forces impliquées sont des liaisons hydrophobes,
hydrogenes, électrostatiques et de Van der Waals (182)(183)(184)(186). Les applications
biomédicales des CDs sont trés attractives en raison de leur bonne disponibilité, faible co(t,
et faible toxicité et immunogénicité (183)(186)(187). Elles ont aussi une bonne résistance aux
enzymes humaines (185). Ces molécules sont donc largement utilisées pour former des
complexes avec des principes actifs grace a l'interaction « hote-invité » en sciences
pharmaceutique et technologique. Leurs propriétés permettent d’augmenter la solubilité et
la stabilité pour une meilleure biodisponibilité médicamenteuse, de controler les profils de

libération de médicament, et de réduire la toxicité locale et systémique (182)(183)(188).
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elles o, f et y (lllustration des CDs d’aprés (189)) et

formation du complexe d’inclusion avec une molécule compatible (190).

e Les polyméres de cyclodextrines (PCD)

Les PCD sont synthétisés pour obtenir des matériaux avec de multiples sites d’inclusion,

pour améliorer la solubilité de principes actifs destinés aux applications médicales, et pour

produire des supports fonctionnels destinés a I'administration contrélée de principes actifs

(183). En fonction des conditions expérimentales, ces polymeéres peuvent étre hydrosolubles,

améliorant la solubilité des CDs non polymérisées, ou insolubles (191)(192). lls se présentent

sous différentes structures: linéaire, en étoile, polyrotaxane et réticulé (Figure 18)

(185)(193)(194).

Figure 18 : (A et C) Polymeres de cyclodextrines linéaire, (B) en étoile et (D) polyrotaxane (193)
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Les CDs sont liées de maniére covalentes dans la chaine principale ou comme groupes
latéraux (183). Les PCD linéaires peuvent étre synthétisés par greffage des CDs sur un
polymére linéaire, ou par polymérisation d’'un monomeére porteur de CDs (193). Les
polyrotaxanes ou pseudorotaxanes sont obtenus par assemblage supramoléculaire grace au
complexe d’inclusion hote/invité des CDs (195). Les polymeres en étoile résultent d’une
polymérisation radicalaire par transfert de chaines réversibles (RAFT) sur les groupements
hydroxyles de la BCD (193). La synthése des PCD réticulés nécessite des agents réticulants tels
que I'épichlorohydrine, les diépoxydes, les diisocyanates et I’acide citrique (185). Un polymeére
de BCD et d’épichlorohydrine a été développé par Gidwani et Vyas pour optimiser la
délivrance de principes actifs (196). Une autre stratégie utilise le diisocyanate de toluene et le
diisocyante d’hexaméthylene pour réticuler un polymére de BCDs permettant I'inclusion du
2,4-dinitrophénol (197). UMET-ISP a développé différentes techniques pour former des
polyméres ioniques (cationique ou anionique). Junthip et al. ont mis au point un PCD
cationique par une réaction de polymérisation de la BCD avec de I"épichlorohydrine en
conditions basiques et en présence du chlorure de glycidyltriéthylammonium (198). Martel et
al. ont décrit une méthode pour la production d’'un PCD polyélectrolyte anionique. La
polymérisation repose sur une réaction de polyestérification des groupes -OH de la CD et des
groupes carboxyliques de I'acide citrique en présence de sodium hypophosphite (catalyseur)
(Figure 19) (199). Ce poly citrate de CDs anionique constitue un excellent candidat pour la

formation de PECs avec le CHT chargé positivement.
Des exemples d’hydrogels a base de PCD pour des applications médicales sont regroupés

Tableau 4. Ces hydrogels sont tous destinés a la délivrance de médicaments. Les PCD sont

synthétisés a partir de différents types de CDs et selon plusieurs procédés.
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Tableau 4 : Hydrogels a base de plusieurs types différents de PCD pour une libération de principes actifs

AFT

En étoile (8 bras)

22)

lyéstérification : acide

rique (-COOH) et CD (-OH)

.gent réticulant : acide citrique

Réticulé

)4)

m +CTR o
I 6+ catalyst

1‘“.‘"__.. =g

ﬂ\\

A+ catalyst

Figure 19 : Réaction de polymérisation par polyestérification entre I’acide citrique et les CDs

3.2. Les éponges

Les éponges existent naturellement dans le monde marin depuis plusieurs millions

d’années. Elles sont considérées comme les représentants des premiers animaux cellulaires

(205). Leur structure est superabsorbante et présente de trés nombreux pores qui peuvent

étre interconnectés. Depuis plusieurs années la communauté scientifique s’est intéressée aux

éponges naturelles ou synthétiques comme support pour la délivrance de molécules. Il existe

un grand nombre d’éponges en développement notamment pour l'ingénierie tissulaire. Elles
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présentent I'avantage d’étre poreuses et de favoriser le passage des fluides et des cellules
pour la régénération des organes. Leur capacité a gonfler présente un intérét pour le
comblement de plaies profondes, et leur pouvoir absorbant permet de les imprégner de
médicaments pour une libération locale. Il existe différentes méthodes pour la formation

d’une éponge :

Le « gas foaming » est largement utilisé en industrie et consiste en un mélange d’une
phase solide a une phase gazeuse pour donner forme au réseau poreux (206) (Figure 20 A). Le
procédé peut étre adapté pour fabriquer des matrices poreuses a partir d’une large gamme
de polymeres naturels. L’équipe de Maniglio et al. a travaillé a I’élaboration d’'une éponge a
base de fibrinoine par une réaction gazeuse avec du N,O (protoxyde azote) pour I'ingénierie
tissulaire (207). Une autre équipe utilise du carbonate d’hydrogene de sodium pour former un

réseau poreux a partir de gélatine (208).

Dans la technique du « solvent casting particulate leaching » le polymére est dissous dans
un solvant avec des sels ou des agents porogenes. Apres évaporation du solvant, les pores
sont formés par élimination des particules solubles (209) (Figure 20 B). Cette technique est
bien connue pour la préparation d’éponges trés poreuses a pores contrélés (210). Raggio et
al. ont par exemple mis au point une éponge de fibrinoine de soie par la dissolution de sels de
NaCl éliminés par un rincage a I'eau (211). Cette méme méthode avait aussi été employée
pour développer un matériau poreux de gélatine et d’acide hyaluronique destiné a I'ingénierie
tissulaire (212). Momin et al. ont eux utilisé du sodium d’alginate pour produire une éponge

contenant du miel et du curcumin pour accélérer la cicatrisation des plaies (213).

La lyophilisation est réalisée par I’élimination des cristaux d’eau par sublimation du
support (hydrogel) gelé. La sublimation est le processus qui consiste a faire passer un composé
de I'état solide a I’état gazeux sans passer par I'état liquide. Cette méthode permet de réduire
les dommages liés aux transformations et de préserver I'intégrité structurale et chimique du
matériau (214) (Figure 20 C). De plus, la grande capacité des hydrogels a absorber leur poids
en eau, rend les matériaux lyophilisés trés poreux (212). Cette méthode est la plus utilisée

pour former des éponges de CHT. Dans le cas du CHT, elle permet la création de pores
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interconnectés qui entrainent une plus grande surface disponible. Cette surface accrue offre
un espace pour le chargement de solutions médicamenteuses ou pour le passage et la fixation

des cellules (214).

Polymére Sels Support _ —_— e
effervescents polymére/sels semi- =

A solides * CO, y I
= = i —w -
r )
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Figure 20 : Les différents méthodes de préparation des éponges a partir d’une solution de polymére (A) ; la méthode de gas

foaming ; (B) ; la méthode de solvent casting particulate leaching ; (C) la lyophilisation

3.2.1. La lyophilisation

La lyophilisation est une méthode qui controle la déshydratation de produits par
dessiccation sous vide. Des traces de l'utilisation de cette méthode ont été relevées plusieurs
siécles avant Jésus Christ. C’est a la fin du 19%™¢ siécle que la technique a été industrialisée
pour le traitement des produits labiles tels que les ATBs ou les dérivés du sang. Au 20°™¢ siécle,
la technologie est perfectionnée pour permettre le développement de lyophilisateurs de

production, utilisés dés lors dans I'industrie alimentaire et pharmaceutique (215).

L’eau existe sous trois états : solide, liquide et gazeux. Le passage d’un état a I'autre

dépend de la température et de la pression. Il existe un point particulier : le point triple.
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Autour de ce point triple, I'eau peut exister a I'état solide, liquide ou gazeux. En faisant varier
la température et la pression, I'eau passe d’un état a I'autre. La lyophilisation est donc un jeu
de températures et pressions qui permet d’éliminer I'’eau en fonction de I'état dans lequel elle
se trouve. Trois étapes (Figure 21) sont nécessaires pour lyophiliser un matériau: 1) la
congélation permet de faire passer I'eau de I'état liquide a I'état solide ; 2) la dessiccation
primaire, par abaissement de la pression dans 'appareil, entraine la sublimation éliminant
I'eau (passage de |'état solide a I'état gazeux) ; et 3) la dessiccation secondaire piege le reste
d’eau sous la forme de vapeur sur une surface froide par condensation (passage de |'état
gazeux a I’état solide). Nous avons détaillé ces étapes et décrit I'influence de leurs différents

parameétres sur les caractéristiques de I'éponge :

- La congélation permet la séparation de I'eau des autres composants par la formation
de cristaux de glace (passage de I'état de liquide a I'état solide) (216). Cette étape est
cruciale car elle détermine la morphologie des cristaux et la microstructure du
matériau. Une congélation a plus haute température est a I'origine de cristaux de plus
grande taille car elle nécessite une force thermodynamique plus faible pour la
nucléation de la glace comparée a un processus fait a basse température (214). Des
études ont rapporté qu’entre -20 °C et -80 °C, il se forme une structure poreuse
ouverte et interconnectée, alors qu’ a -196 °C des cristaux en forme de feuilles
paralléles sont obtenus (217). La microarchitecture dépend également de la vitesse de
refroidissement (taux de perte de chaleur en fonction du temps). Lorsqu’elle est
élevée, les cristaux formés sont plus nombreux et de plus petite taille, entrainant une
plus grande surface spécifigue de glace. Il existe différentes techniques de
refroidissement, la congélation a l'azote liquide est la plus rapide (218). Les
technologies de refroidissement constant ont montré une production d’éponges plus
uniformes (214). La taille et la forme des cristaux de glace sont aussi dépendantes du
moule/récipient de congélation. Selon sa conductivité thermique, la nucléation peut
débuter sur les bords et conduire a des cristaux allongés a la périphérie de I'éponge

par rapport au centre (214).
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- La dessiccation primaire est la phase de sublimation de la glace. La sublimation est le
passage d’'un corps de I'état solide a I'état gazeux sans passer par l'intermédiaire
liquide. L’échantillon est placé dans une chambre sous vide a basse température
(lyophilisateur) (Figure 20 C). Les particules de glace sont alors sublimées laissant place
a des espaces ou des pores créant |'architecture de I'’éponge. C’'est cette architecture
poreuse qui confére a |'éponge sa capacité d’absorption lorsqu’elle est mise en
solution (214). La sublimation ne peut étre réalisée que si la pression de la chambre
est inférieure a la tension de vapeur de la glace du produit (216). Les cristaux d’eau
éliminés sous forme de vapeur sont retenus par piégeage sur le condensateur, a une
température inférieure a celle du produit (< -50 °C) (218). Le taux de sublimation est
la masse de glace sublimée par unité de temps. Il est proportionnel a la différence de
pression entre la pression de vapeur de la glace et la pression partielle d’eau dans la
chambre, qui est sensiblement la méme que celle de la chambre de la dessiccation
primaire. A une température donnée, une pression faible donne un taux de
sublimation plus élevé. Cependant, une pression trop faible peut entrainer une
hétérogénéité de transfert de chaleur et donc entrainer une plus grande hétérogénéité

entre les échantillons (218).

- Ladessiccation secondaire soumet les produits a une température qui augmente pour
arracher les molécules d’eau restantes et piégées lors de I'adsorption. L'adsorption est
la fixation de ces molécules dans les couches séches des échantillons lorsqu’elles
s’échappent au cours de la dessiccation primaire (215). L’eau résiduelle est éliminée
par désorption pour atteindre un niveau optimal de teneur humide, généralement
inférieur a 1 %. La pression n’a pas d’influence sur cette deuxieme phase de séchage.
Il n"est donc pas nécessaire de modifier la pression en phase primaire et phase

secondaire (218).
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3.2.2. Caractérisation des éponges

3.2.2.1. la porosité

Un pore agit comme un passage entre les surfaces externe et interne d’un support,
permettant la pénétration dans, a travers ou a I'extérieur du solide. Il existe diverses formes
de pores. Un pore ouvert est connecté a la surface externe d’un solide et permettra le passage
d’un liguide ou d’un gaz a travers le solide, contrairement a un pore fermé qui est un vide isolé
dans le solide. Le troisieme type de pore relie différentes parties de la surface externe a la
microporosité interne. L'ensemble de ces pores peut étre plus moins interconnecté. Leur taille
permet de les classer en micropores (< 2 nm), mésopores (2 —5 nm) et macropores (> 50 nm)

(220).

Les supports poreux sont utilisés dans les produits pharmaceutiques a de nombreuses fins,
notamment la mise au point de nouveaux systémes d’administration de médicaments pour
une libération prolongée. Ces matériaux possedent une grande quantité de pores permettant
I'inclusion de principes actifs et une libération de facon prédictible et reproductible (220). La
taille des pores, leur architecture et le volume poreux auront donc un impact sur la capacité
d’imprégnation et de libération du dispositif (221). Il a été montré que plus la surface poreuse
est grande, plus la capacité d’adsorption et d’absorption sont importantes (222)(223). En

corrélation avec une autre étude, lkeda et al. ont aussi démontré que cette porosité influence
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les propriétés mécaniques d’une structure poreuse. En I'augmentant, on diminue la résistance
a la compression ou a la tension (224)(225). La porosité joue également un role sur les
propriétés de gonflement des matériaux poreux. En faisant varier le volume et la taille des
pores de leur structure tri-dimensionnelle a base de fibrinoine de soie, Kim et al. ont mis en

évidence I'impact de la porosité sur son gonflement (226).

La porosité d’'un matériau peut étre évaluée par différentes techniques d’imagerie. La
microscopie électronique a balayage (MEB) utilise un fin faisceau d’électrons émis par un
canon. Ce faisceau est focalisé par des lentilles électromagnétiques sur I’échantillon couvert
d’une couche de carbone conductrice. L'interaction entre les électrons et I’échantillon
provoque la formation d’électrons secondaires de plus faible énergie qui sont amplifiés,
détectés et convertis en un signal électrique. Aprés un balayage de I'échantillon par le
microscope, |’'ensemble des signaux fournit une information sur la topographie du matériau,
et permet d’obtenir une image en relief. La microtomographie par rayons X (u-CT) permet la
reconstruction d’images en trois dimensions de la structure d’un objet a partir de
radiographies a deux dimensions. Une radiographie est une image 2D en niveaux de gris liés a
I'atténuation du faisceau de rayons X par les différents reliefs et composants de I'objet. Les
différents niveaux de gris correspondent aux différents niveaux d’absorption des rayons X. A
I'aide de ces données, une image numérique est calculée et reconstruite mathématiquement.
Cette technique d’imagerie permet d’accéder au coeur de la matiére pour en apprécier les

variations d’absorption radiologique et les différences de composition.

3.2.2.2.  lLes propriétés mécaniques

Il est essentiel d’évaluer les propriétés mécaniques d’'un matériau implantable. En fonction
de son lieu d’insertion et de son application, le dispositif médical doit répondre a différents
critéres mécaniques. Ces critéres sont définis par le module de Young (exprimé E), la

résistance a la traction, la contrainte a la rupture et la résistance a la compression (227).

Le module de Young (ou module élastique) représente la rigidité ou la capacité d’un
matériau élastique a résister a une déformation sous une contrainte appliquée. Il est
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caractérisé par I'équation E = —ouc est la contrainte de déformation et € la déformation. La

contrainte est exprimée en Pascal et correspond au ratio de la force (F) en Newton sur la

surface (A) en m?. La déformation ou le déplacement est adimensionnelle (228).

Il existe différentes techniques permettant de mesurer le module de Young; les plus
fréguemment réalisées sont les tests de tension ou de compression, et d’indentation
(227)(228). Dans le cadre de notre application clinique, nous avons évalué les propriétés
mécaniques de I'éponge par un test de compression uni-axial (Figure 22). Les matériaux a base
de polymeéres poreux montrent un profil typique de contrainte-déformation en 3 domaines.
Un domaine initial linéaire et élastique pour une déformation de 5 a 10 %, suivie d’un plateau
pour des déformations d’environ 50 %, et enfin un domaine de densification due a la
compression des pores (229). Le module de Young est calculé a partir de la région linéaire

(228)(230)(231).

e
CellScale

Figure 22 : Schéma d’un test de compression sur un appareil CellScale Univert

Les propriétés mécaniques d’'un matériau sont influencées par sa porosité, et par les types
de liaisons qui stabilisent ses chaines de polymeéres. Il existe peu d’investigations s’intéressant
aux effets de ces différents facteurs. Une étude a montré que la résistance mécanique est
meilleure pour des pores de petites tailles avec une distribution uniforme. Il se forme alors un
équilibre entre les parois plus épaisses, qui améliorent la répartition a la contrainte appliquée,

et le vide (pores) qui a un rble de barriere contre la propagation des fissures (226). La
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déformation étant concentrée aux interfaces des pores, une matrice tri-dimensionnelle ayant

une distribution poreuse non homogene sera donc moins résistante (232). Lin-Gibson et al.,

en contradiction avec ces résultats, ont constaté une amélioration des propriétés mécaniques

lorsque la taille des pores est augmentée (233). Ces propriétés vont également étre

conditionnées par la force des liaisons entre les composés du réseau. Les liaisons covalentes

sont les plus fortes et apporteront donc une meilleure stabilité. Il existe des méthodes de

modifications chimiques et physiques pour renforcer cette stabilité. Un des moyens est

I'application d’un traitement thermique, qui entraine la création de liaisons covalentes. Le CHT

peut notamment réticuler sur lui-méme lorsqu’il est soumis a des températures de 120 °C

(234). LUinfluence du traitement thermique sur I'amélioration de la résistance mécanique

d’une matrice de chitosan a été mis en évidence par Ji and Shi (234).

3.2.3.

Les éponges de chitosan a libération d’antibiotiques

De nombreuses équipes travaillent a I’élaboration de dispositifs médicaux sous la forme

d’éponges pour la libération locale d’ATBs dans des plaies. L'ensemble des études est

regroupé Tableau 5.

Tableau 5 : Eponges antibactériennes de CHT faisant I'objet de recherches pour la libération locale d’antibiotiques

Carboxymethylcellulose de sodium

Lyophilisation

Imprégnation dans une

solution de gentamicine

Action bactériostatique locale (E.coli)

(235)

CHT

Lyophilisation

Imprégnation a partir de
solutions d’amikacine et/ou

vancomycine

Traitement prophylactique : prévention de
la formation du biofilm dans les infections
musculo-squelettiques. Etude in vivo
(souris) de la prévention de la formation de

biofilm sur cathéter

(236)

CHT

Lyophilisation

Mélange des poudres de

vancomycine, ciprofloxacine
ou céfuroxime a la poudre de
CHT pour former une éponge

déja chargée

Traitement prophylactique : prévention

des infections ostéo-articulaires sur

matériel

(237)

CHT

Lyophilisation

Mélange des poudres

d’amikacine ou de

Traitement des infections musculo-

squelettique (modele animal : chévre)

(238)
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vancomycine a la poudre de
CHT pour former une éponge

déja chargée

CHT Lyophilisation  Imprégnation a partir de Traitement des infections traumatiques (239)

Agent réticulant génipine solutions d’amikacine et/ou musculo-squelettiques
vancomycine

CHT Lyophilisation  Imprégnation a partir de Traitement prophylactique: prévention (240)
solution d’amikacine ou de des infections musculo-squelettiques
vancomycine apres chirurgie ou traumatisme

CHT Lyophilisation  Incorporation d’une solution Cicatrisation d‘une plaie superficielle (241)

APTES (3-Aminopropyltriéthoxysilane) d’ampicilline dans la solution infectée

Agent réticulant génipine de CHT

CHT Lyophilisation  Imprégnation a partir d’une  Pansement pour des plaies infectées (61)

BPCD solution de ciprofloxacine

Agent réticulant génipine

CHT (Sentrex BioSponge, Bionova Imprégnation a partir d’'une Traitement de [linfection du pied (242)

Medical, Germantown, TN) solution de tobramycine ou de  diabétique sans biofilm
doxycycline

CHT Lyophilisation  Incorporation de lévofloxacine  Traitement des plaies infectées (243)

Acrylate de 2-hydroxyéthyle API dans la solution de CHT/

Persulfate de potassium acrylate de 2-hydroxyéhyl/
persulfate de potassium

CHT + Polyéthyléne glycol Lyophilisation  Imprégnation a partir d’une Traitement préventif pour la formation du (244)
solution de vancomycine et/ou  biofilm des lésions musculo-squelettiques
d’amphotéricine B des extrémités

CHT Lyophilisation  Imprégnation a partir d’'une Action antibactérienne (E.coli et S.aureus) (245)
solution de doxycycline

CHT Evaporation Norfloxacine Traitement des plaies infectées ou a risque (246)

du solvant d’infections
CHT = Polyéthyléne glycol Lyophilisation  Imprégnation dans une solution Prévention de la formation du biofilm dans (247)

de ciprofloxacine et de

rifampicine

les lésions musculo-squelettiques des

extrémités

Il existe une seule investigation pour le traitement des infections du pied diabétique. Les

autres études sont majoritairement focalisées sur la prévention de lI'infection plutot que sur

son éradication, et les applications sont limitées a des infections musculo-squelettiques non

profondes. Les ATBs souvent utilisés sont la vancomycine et I'amikacine, or leur diffusion dans

I'os est connue pour ne pas étre optimale (248)(249). Pour des infections ostéo-articulaires

qui touchent les extrémités des patients diabétiques, le choix de I'antibiothérapie s’orientera

vers des molécules avec une bonne pénétrance dans I'os, comme les fluoroquinolones, les

cyclines ou la rifampicine (248). La rifampicine est un des agents puissants contre le biofilm.
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Sa bonne pénétrance et son activité bactéricide en font une molécule de choix pour ce type
d’infections (250). Le caractere poly-microbien des infections ostéo-articulaires nécessite
I'utilisation d’ATBs en bithérapie. L'association d’une fluoroquinolone a la rifampicine
permettrait d’avoir une action compléte sur tout le spectre de bactéries et une bonne
diffusion dans I'os pour les infections profondes. Ce couple d’ATBs bactéricides est largement

utilisé dans les infections ostéo-articulaires.

e Les fluoroquinolones (ciprofloxacine, l|évofloxacine, ofloxacine, loméfloxacine,

péfloxacine, moxifloxacine)

Les fluoroquinolones sont des ATBs bactéricides. Leur activité résulte de I'inhibition de la
topo-isomérase |l (ADN-gyrase) et de la topo-isomérase |V, nécessaires a la réplication, la
transcription, la réparation et la recombinaison de I’ADN bactérien. Elles possédent un trés
large spectre sur les aérobies Gram+ (dont les staphylocoques Méti-S) et Gram- (dont les
entérobactéries et Pseudomonas aeruginosa). Leurs principaux effets indésirables lors de
I’administration par voie générale sont les arthro-myalgies et/ou tendinopathies
achiléennes, I'altération des cartilages de conjugaison chez les enfants, la phototoxicité,
les nausées, les douleurs digestives, les vomissements et |la diarrhée. En application locale,

ces effets secondaires sont tres réduits (251)(252).

e Larifampicine

La rifampicine est un antituberculeux majeur, bactéricide, de la famille des rifamycines.
Son mécanisme d’action repose sur la formation d’un complexe stable avec I'’ARN
polymérase des bactéries. Elle est active sur de nombreux germes aérobies Gram+ (dont
les staphylocoques Méti-S, Méti-R, a coagulase négative et les streptocoques), Gram-, et
guelques anaérobies. Les entérobactéries sont en revanche des especes résistantes a cet
ATB, d’ou l'importance de I'utiliser en bithérapie dans les infections sévéres

polymicrobiennes. La rifampicine entraine la coloration orangée des urines, des selles, des
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larmes et des lentilles cornéennes. Elle provoque aussi de rares nausées et vomissements

qui cédent a la prise au cours d’un repas (253)(252).

3.3. Lestravaux du laboratoire a base du mélange de CHT et de PCD

Les laboratoires UMET-ISP et U1008 ont développé plusieurs procédés pour la création de

systémes polyélectrolytes de CHT et PCDs (Figure 23) :

Martin et al. ont mis au point un systéme multicouches « layer-by-layer » a partir d’un textile
de polyéthylene téréphtalate (PET). Le processus consiste en un trempage ou « dip coating »
du textile dans des solutions de polyélectrolytes de CHT et PCDs. Le but est de concevoir un
systéme de réservoir pour la libération prolongée de principes actifs tels que I'acide 4-tert-
butylbenzoique et le bleu de méthyléne (254)(255). Les travaux de Aubert-Viard et al. ont
permis de fonctionnaliser, par la méme stratégie, le textile avec de la chlorhexidine pour une
application antibactérienne (256). Une stabilisation du systéeme multicouche aprés un
traitement thermique a 140 °C et une activité prolongée jusqu’a 7 jours ont été observées.
Mogrovejo-Valdivia et al. ont repris cette technique de fonctionnalisation avec de I'argent en
y incorporant de I'ibuproféne pour avoir une action antibactérienne et antalgique (257)(258).
Le textile riche en fonctions carboxyliques permet la fixation de I'argent. Le systéme
multicouche polyélectrolyte (CHT et PCDs) diminue la diffusion de cet argent qui est toxique
a haute concentration, tout en maintenant son efficacité sur la croissance bactérienne. Le
« layer-by-layer » a aussi été utilisé par Perez-Anes et al. pour modifier une surface métallique
en titane par un assemblage de couches de CHT-PCD pour la libération prolongée de
gentamicine (259). L’évaluation microbiologique du dispositif a montré une activité
antibactérienne jusqu’a 6 jours sur S. aureus, démontrant ainsi la pertinence de ce systeme
dans la conception d’un dispositif a libération de médicaments pour le traitement des

infections orthopédique.

Une autre approche a suscité l'intérét de nos groupes: la formation de nanofibres
électrofilées de CHT et de PCD libérant du triclosan pour une application antibactérienne. Le

Dr Ouerghemmei a montré que les nanofibres fonctionnalisées par le PCD permettaient une
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libération contr6lée et une activité antibactérienne prolongée du principe actif
comparativement a I'utilisation de mono CD (260). Le procédé est actuellement repris dans le
cadre d’une thése afin de fonctionnaliser des stents imprégnés de simvastatine pour la
prévention de la resténose artérielle. Ce projet s’inscrit dans un projet Interreg transfrontalier
IMODE (Innovative MultiocOmponent Drug dEsign) (http://www.project-imode.eu/the-

project/)

Plus récemment des hydrogels et des éponges de CHT et de PCDs ont été élaborés. Un long
travail d’analyse de la granulométrie des poudres des composants et de leurs ratios a permis
d’élaborer une méthode brevetée pour former un hydrogel physique a base d’'un complexe
polyélectrolyte par le Dr Flores (110)(261). Apres lyophilisation de cet hydrogel, les éponges
obtenues ont été imprégnées de ciprofloxacine, et leur activité antibactérienne a été testée
dans I'intention de concevoir un dispositif médical a libération locale d’ATB pour le traitement
de plaies infectées (61). Ces supports ont aussi fait I'objet d’une étude par le Dr Palomini-
Durand pour favoriser la régénération osseuse en cas de défects. Les éponges ont montré,
apres un traitement thermique a 160 °C, un excellent gonflement, une dégradation modérée
apres 21 jours et une porosité favorable pour une application en ingénierie tissulaire osseuse.
L'étude de la cytocompatibilité par contact direct a démontré que ces éponges étaient
capables d’agir comme bio-support pour I'adhésion et la prolifération des préostéoblastes et
cellules endothéliales. L'incorporation de VEGF a montré des effets pro-proliférant et pro-
migratoire des cellules endothéliales. Une étude parallele a été menée sur la formation
d’hydrogel avec du PCDs insoluble pour améliorer leurs propriétés rhéologiques et leur
stabilité a l'injection. Aux formulations de ces éponges et hydrogels peut étre ajouté de

I’hydroxyapatite pour améliorer les propriétés mécaniques et ostéoconductrices (204)(109).
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Figure 23 : Ensemble des systémes polyélectrolytes de CHT et de PCD développés au laboratoire (254)(198)(257)(260)(204)

3.4. Conclusion

Les hydrogels pour la délivrance locale de médicaments font I'objet d’'une recherche active
depuis plusieurs années. Leurs préparations par voie physique a partir de polyméres naturels
les rendent particulierement intéressants car elles évitent l'utilisation d’agents réticulants
cytotoxiques. Le CHT, polymere cationique, possede des propriétés intrinseques biologiques
attractives par sa capacité a des hydrogels a base de PECs lorsqu’il est combiné a un polymeére
anionique. Les travaux antérieurs de I'équipe sur le PCD chargé négativement ont montré la
possibilité de former des PECs stables grace au mélange de CHT et du PCD. Les CDs sont des
molécules cages permettant l'inclusion d’agents actifs afin de controler leur profil de
libération cinétique dans le temps. La formulation d’'un hydrogel physique de CHT et de PCD
constitue donc un support intéressant non toxique, présentant une capacité d’adsorption et

de libération prolongée de la molécule piégée.
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Dans le cadre d’une application pour le traitement des infections du pied diabétique, les
hydrogels lyophilisés i.e éponges semblent étre les mieux adaptés. Les éponges peuvent étre
utilisées pour combler les défauts qui peuvent étre trés importants dans ce type d’infection.
Aprés son hydratation dans une solution d’ATB, le dispositif imprégné est introduit dans la
plaie et libére les médicaments localement sur toute la surface infectée. La taille et la forme
des éponges peuvent étre adaptées aux dimensions de tout type de plaie pour les protéger
des agressions extérieures. De plus, elles constituent un support trées maniable en cas de
besoin de changement du pansement. Les ATBs doivent étre associés pour couvrir 'ensemble
du spectre bactérien retrouvé dans ce type d’infections ostéo-articulaires caractéristiques du
patient diabétique. La rifampicine constitue un médicament de choix car elle posséde une
excellente pénétrance dans les os, et une bonne action sur les biofilms. Les entérobactéries
sont en revanche insensibles a son mécanisme d’action. Elle doit donc impérativement étre
utilisée en bithérapie. Les ATBs de la famille des fluoroquinolones sont de bons candidats
puisqu’ils diffusent eux aussi trés bien dans I'os, et leur spectre d’activité bactéricide est

complémentaire a celui de la rifampicine.

59



Etude bibliographique

4. Contexte, objectifs de la these et cahier des charges

4.1. Contexte et objectifs de la these

Ce travail de thése s’articule autour du développement d’un dispositif médical sous la
forme d’une éponge pour le traitement des infections du pied diabétique. Dans un contexte
ou le diabete est une maladie devenue un probleme de santé publique en constante
augmentation, il est indispensable d’améliorer la prise en charge de ses complications. La
communauté scientifique s’intéresse beaucoup a la prévention des DFIs et a I'amélioration de
la cicatrisation de ces plaies. Il existe peu d’études pour le développement de nouveaux
moyens de traitement de I'infection installée. Ces infections sont particulierement difficiles a
soigner en raison de la mauvaise pénétrance des ATBs au site infecté. Elles engendrent de
longues hospitalisations, de nombreux soins et un risque majeur d’amputation qui diminuent
la qualité de vie des patients et génerent des dépenses de santé importantes. Les chercheurs
s’efforcent de mettre au point de nouveaux systémes qui permettent la libération locale des
ATBs. En augmentant la concentration des médicaments localement, on facilite I’éradication
des pathogénes en évitant la sélection de mutants résistants et en diminuant le risque d’effets
secondaires toxiques pour I'organisme. Le dispositif développé au sein de notre laboratoire
est un hydrogel lyophilisé i.e éponge de CHT et de PCD. Les éponges sont des supports tres
maniables car leur forme et leur taille peuvent étre adaptées a tous types de plaies. Elles
peuvent étre commercialisées sous forme de gros blocs a découper selon les besoins de
I’équipe médicale. Leur capacité a gonfler permet aux soignants de les imprégner dans la
solution d’ATBs de leur choix, juste avant I'insertion. Il existe déja des éponges de CHT sur le
marché pour des applications biomédicales. La particularité de celle concue dans notre
laboratoire est le mélange avec le PCD qui par le biais de ses CDs permet l'inclusion de
principes actifs pour une libération controlée. La méthode de préparation de I’hydrogel
lyophilisé de CHT et de PCD a été élaborée au cours d’un précédent travail de thése au sein
du laboratoire (Dr Flores). Notre but est d’optimiser cette étude pour créer un support

antibactérien stable et performant.
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La premiére partie de cette thése sera axée sur la conception et |'optimisation des
éponges. Nous travaillerons avec plusieurs formulations (ratios CHT:PCD), qui se différencient
par la quantité de PCD. Notre but est de déterminer le meilleur des ratios et d’évaluer la
nécessité d’'un traitement thermique pour stabiliser la matrice. La gélation et la force des
interactions entre les deux polyméres du systeme feront I'objet d’une premiere analyse
rhéologique. Pour caractériser et perfectionner les éponges, des tests seront réalisés pour
examiner leurs propriétés mécaniques et de gonflement. L'étude sera approfondie par une
analyse de leur microstructure et de leur stabilité par un test de dégradation. La
cytocompatibilité sera enfin évaluée avec des cellules ostéoblastes. A I'issue de cette premiere

partie, les éponges les plus performantes seront sélectionnées.

La deuxiéme partie est consacrée a une étude de I'absorption et de la libération des
éponges imprégnées de CIP et de RFP. Les effets du temps et de la concentration
d’imprégnation seront examinés afin de déterminer les conditions d’imprégnation optimales
en fonction de I'ATB fixé et du ratio. Dans cette partie nous étudierons également le type

d’interactions impliquées dans I'adsorption des ATBs sur I’éponge.

Une évaluation microbiologique in vitro des éponges chargées en ATBs sera finalement
réalisée. L'activité antibactérienne est dans un premier temps évaluée grace a des tests de
diffusion sur gélose ensemencée. Si I'échantillon imprégné posséde une activité
antibactérienne, il se formera une zone, ou cercle d’inhibition reflétant I’arrét de la croissance
bactérienne. Des Kill Time seront alors réalisés pour explorer la capacité des éponges a
entrainer une réduction bactérienne en fonction du temps. Ces tests permettent d’étudier

également la cinétique a laquelle les échantillons inhibent la prolifération des bactéries.

4.2. Cahier des charges

Notre dispositif médical est un pansement antibactérien destiné a étre implanté pour une
courte durée (maximum 3 jours) chez les patients ayant une infection du pied diabétique.

Dans le cadre de ce travail, ce pansement imprégné d’ATBs est un dispositif médical de classe
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[Il au regard de I'annexe VIII du réglement MDR 2017/745 de la réglementation européenne.

Un cahier des charges (Tableau 6) a été établi pour valider son innocuité et ses performances.

Tableau 6 : Cahier des charges des éponges antibactériennes pour le traitement des infections du pied diabétique

Propriétés

Objectifs

Méthodes d’évaluation

Viscoélastique

L’hydrogel avant lyophilisation
doit se comporter comme un

solide viscoélastique

Etude rhéologique

Porosité

Controle de la porosité

Microcopie électronique a balayage
et microtomographie par rayons

X

Biocompatible

Ne pas induire de toxicité

cellulaire

Etude de la cytocompatibilité selon

la norme 1SO 10993-5

Propriétés mécaniques

Manipulation et mise en place

facile du dispositif médical

Tests mécaniques de compression

Stabilité

Intégrité du dispositif médical
plusieurs jours apreés l'insertion

dans la plaie

Etude de la dégradation dans le PBS

pH 7,4 en présence de lysozyme

Antibactérien

Activité antibactérienne apres
imprégnation dans une solution

d’antibiotiques

Evaluation de I'activité
antibactérienne par des tests de
diffusion (Kirby Bauer) et de
cinétique de réduction bactérienne

(Kill Time)

Stérilisable

Absence de microorganismes

apres stérilisation

Stérilisation par rayons gamma
selon la norme ISO 11137 et tests

microbiologiques
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1. Matériels

1.1. Le chitosan (CHT)

Le CHT utilisé est issu de la désacétylation de la chitine de la carapace de crustacés (lot :
STBG1894V, Sigma Aldrich (France)). Ses propriétés physico chimiques ont été déterminées

au laboratoire par différentes méthodes et sont regroupées dans le Tableau 7.

Tableau 7 : Propriétés du CHT (lot STBG1894V, Sigma Aldrich)

Infra Rouge 74,62 %
Degré de désacétylation, %

RMN-H! 73,31 %

Viscosimétrie capillaire 150 KDa
Masse molaire, kDa 190 KDa

GPC

(indice de polydispersité 1,7)

Viscosité m, cps Rhéologie 277 cps

1.2. Le polymére de cyclodextrines soluble (PCD)

Le PCD a été synthétisé par la méthode développée et brevetée par I'UMET-ISP. Il est issu
de la réaction d’estérification entre I'acide citrique (CTR, Sigma Aldrich, France) et la BCD (CD,
Roquettes, France) en présence d’hypophosphite de sodium utilisé comme catalyseur (Sigma
Aldrich, France) (199)(262). Aprés solubilisation des produits CD/catalyseur/CTR dans les
proportions 10/3/10 (pour 100 g d’eau), I'eau est éliminée dans un évaporateur rotatif
(Rotavapor®, Biichi, Suisse) a 140 °C sous vide pendant 90 min. La partie solide est traitée a
140 °C pendant 90 min, sous vide, pour former le polymeére. Le solide est ensuite dispersé dans
I'eau a I'aide d’un entonnoir en verre fritté. La fraction insoluble du polymere (PCDi) est
obtenue apres séchage a 90 °C pendant une nuit. La fraction soluble (PCD) est concentrée et

purifiée par dialyse (Spectr/Por®, MWCO 20 kDa, France) puis lyophilisée (Alpha 1-2 LDplus
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Christ®, Allemagne) a 0,06 mbar et -53 °C. Le rendement de la synthese du PCD est de 41 %,
sa masse molaire déterminée par chromatographie d’exclusion de taille (SEC) est de 20 kDa,
et son pourcentage en masse de CDs est de 58 % (RMN-H?). Nous utiliserons uniquement le

polymére de cyclodextrine soluble dans cette étude (PCD).

1.3. La ciprofloxacine (CIP)

La ciprofloxacine (Figure 24) est un antibiotique de la famille des fluoroquinolones. Les
éponges sont imprégnées dans la CFX disponible sous la forme d’une solution liquide pour
perfusion (Ciflox®, 200 mg/100 mL, Fresenius Kabi, France). La poudre d’hydrochloride de

ciprofaxacine (Fagron, Allemagne) est utilisée pour la gamme étalon.

O o]
F
| OH
) g
Figure 24 : Représent 1e (263)

1.4. Larifampicine (RFP)

La poudre de rifampicine (Figure 25) est disponible sous la forme d’une poudre
lyophylisée (600mg) pour perfusion (Rifadine®, Sanofi, France). Elle est reconstituée avec de

I’eau ultrapure, et est utilisée pour imprégner les éponges et réaliser les gammes étalons.

NH L ]

Figure 25 : Représentation moléculaire de la rifampicine (264)
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2. Méthodes

2.1. Préparation des hydrogels lyophilisés de CHT et de PCD

Les poudres de CHT et de PCD sont préalablement broyées afin, d’obtenir des particules
de taille identique. Le CHT est dans un premier temps broyé dans un broyeur rapide a rotor
(Pulvérisette 14 Fritsch, Allemagne) a raison d’un cycle de 2 min a 8000 rpm. Le PCD est quant
a lui broyé dans un mortier. Les poudres ainsi obtenues sont ensuite tamisées séparément a

I’aide d’un tamis avec une taille de maille de 125 um.

2.2. Préparation des hydrogels lyophilisés

La premiere étape pour la préparation des hydrogels consiste a co-broyer a sec les
poudres de CHT et de PCD grace a un vibro-broyeur (MM 400, Retsch, Allemagne) a 10 Hz
pendant 3 min. Les poudres sont mélangées a différents ratios de CHT:PCD qui se différencient
par leur quantité de PCD (Tableau 8). Les poudres sont mises en suspension dans de I'eau
ultrapure et mélangées 1,5 minutes, a I'aide de deux seringues connectées par un connecteur
luer-lock femelle-femelle (Vygon®, France). L'acide acétique glacial (grade HPLC Merck,
France) est ajouté par ce méme systeme de seringues et mélangé pendant 1 minute et 30
secondes. L’hydrogel obtenu est ensuite injecté dans un tube a centrifuger (15 mL, & 12 mm,
Thermo Fisher Scientific, France) congelé 12 heures a -20 °C puis lyophilisé a 0,056 mBar, -55
°C pendant 48 heures (lyophilisateur Christ 1-4 LDplus, Allemagne). Pour chaque ratio, la
moitié des éponges est soumise a un traitement thermique dans un four Poupinel UFP600
(Memmert, France) 1, 5 heures a 140 °C. Le comportement des éponges traitées
thermiquement (TT) et non traitées thermiguement (NTT) sera comparé au cours des
expérimentations. Les étapes de productions sont résumées dans la Figure 26. Les
échantillons obtenus sont découpés en disques de différents diameétres et hauteurs, selon les
besoins des expérimentations. Pour certaines études, un poincon a biopsie (Kai Medical,

France) a été utilisé pour obtenir des éponges de 5 mm de hauteur et 6 mm de diamétre.
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Tableau 8 : Formulation des hydrogels CHT:PCD d’hydrogel étudiés, AcOH = acide acétique

Poudres
CHT:PCDs r

G

g
(
|

)

Mise en suspension
dans I’'eau et

Co-broyage acidification

= hydrogel

Injection dans un . .
moule et Lyophilisation Traitement thermique
congélation ‘

Eponges non Eponges
recuites (NTT) recuites (TT)

2.3. Caractérisation des hydrogels

2.3.1. Test du flacon retourné

La gélationa été étudiée par le test du flacon retourné (265). Un hydrogel frais (1,5 mL)
est immédiatement injecté dans un flacon en verre (10 mL) qui est retourné pendant 3 min
pour évaluer si I’'hydrogel s’écoule sous son propre poids. Le relevé par la prise d’une
photographie pour chaque ratio a été réalisé aprés 3 minutes, 1 heure et 24 heures aprés une

incubation a 37 °C.
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2.3.2. Etude rhéologique

Les analyses rhéologiques ont été réalisées sur les hydrogels pour étudier leur propriétés
viscolélastiques, et évaluer les interactions entre le CHT et le PCD, pour les différents ratios.
La gélation est mesurée par le module de conservation (G’) et le module de perte (G”’) avec
un rhéometre Anton Paar MCr301 (France) équipé d’un dispositif Peletier pour contréler la
température et d'une géométrie de plateaux paralléles plan-plan de 25 mm de diametre
(PP25, Anton Paar, France) pour appliquer la contrainte de cisaillement. L'expérience a été
faite sur n=3 échantillons. Le Tableau 9 résume I'ensemble des parameétres qui ont été utilisés

pour cette expérimentation.

Tableau 9 : Paramétres du rhéometre pour évaluer les propriétés rhéologiques des hydrogels de CHT:PCD

Mode de travail Oscillation
Mobile PP25
Fréquence de cisaillement 1,308 min/s
Contrainte de cisaillement 327,04 Pa/mNm
Amplitude (X) 1%

Fréquence angulaire (w) 10 rad.s?
Entrefer 1 mm
Température 37°C

Avant toutes les analyses, la région viscoélastique (RVE) des hydrogels a été déterminée
par un balayage d’amplitude (entre 0 et 100 %) a une fréquence constante de 1 Hz. Les
modules G’ et G” des hydrogels de chaque ratio sont ensuite évalués en fonction du temps a
température fixe (37 °C) dans le mode oscillatoire. Pour étre dans la RVE nous avons choisi de
travailler a une fréquence 1 Hz et une amplitude de 1 %. Pour éviter que les échantillons ne

seéchent pendant I'essai, un récipient d’eau a été disposé autour de I’"hydrogel.
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2.4. Caractérisation des éponges

2.4.1. Etude de la microstructure par MEB (Microscopie Electronique a Balayage)

La morphologie des éponges (< 11 mm, 5 mm d’épaisseur) a été observée a I'aide d’un
microscope a balayage (S-4700, Hitachi, Allemagne). La tension d’accélération a été établie a
5 kV, le grossissement a 50 et le courant d’émission a 10 pA. Les échantillons sont revétus
d’une couche de chrome par un métalliseur (682 PECS, ADL, USA) avant les observations.

Du fait de la forme hétérogene des pores, une analyse de la taille a été réalisée par mesure

du diameétre sur 20 pores sélectionnés aléatoirement a I'aide du logiciel Imagel.

2.4.2. Etude de la dégradation

La dégradation des éponges a été évaluée apres 7 jours dans du PBS pH 7,4 (phosphate
buffer sodium) (Sigma Aldrich, France) et du PBS pH 7,4 enrichi en lysozyme (0,5 mg/mL)
(Fluka Sigma Aldrich, Belgique) et contenant 0,5 mg/mL d’azide de sodium (Sigma Aldrich,
Allemagne) pour éviter toute contamination du milieu. Le lysozyme est une enzyme retrouvée
chez les vertébrés, impliquée dans les mécanismes de défense contre les infections
bactériennes (146)(148). C’'est aussi I’enzyme principalement responsable de la dégradation
du CHT (140)(146)(147). Les éponges sont découpées en cylindres (<& 6 mm, 5 mm de hauteur)
et préalablement pesées puis immergées dans 5 mL d’une solution de PBS a 37 °C et placée a
80 rpm dans un agitateur incubateur de paillasse (Innova 40, New Brunswick Scientific,
France). Les échantillons sont collectés a 2, 6, 24, 48 h, 5 et 7 jours puis rincés a I'’eau ultrapure,

congelés (12 h a -20 °C), lyophilisés (0,06 mBar, - 53 °C) pendant 24 h et pesés. Le taux de

mt—mo0

dégradation est déterminé par la perte de masse exprimée par la formule : 100 — ( *

mo

100) (mt: masse aprés dégradation a un instant « t »; m0 : masse de |'éponge seche a t0)
(266). Le milieu de dégradation est changé tous les 2 jours (266). L'expérience a été réalisée

en triplicata. L'ensemble des étapes est schématisé sur la Figure 27.

71



Matériels et méthodes

Ringage

2

sée a sec PBS * lysozyme Lyophilisation Pesée a sec

Figure 27 : Protocole pour I’étude de la dégradation des éponges dans le PBS avec ou sans lysozyme

2.4.3. Etude du gonflement

Dans un premier temps, les éponges (<11 mm, 5 mm d’épaisseur) sont pesées seches,
puis hydratées dans une solution de PBS pH 7,4 avec un rapport de bain de 10 mL pour 20 mg
d’éponge, a 37 °C et sous agitation (80 rpm). A intervalle de temps régulier (30 minutes puis
toutes les heures pendant 6 h avec un dernier point a 24 h), les éponges sont collectées,

séchées sur un papier absorbant, et pesées. Le taux de gonflement est exprimé par la formule :

mt—moO

o * 100, ou mt est la masse de I'éponge humide a un temps donné « t », et m0 la masse

séche initiale de I'’éponge avant gonflement (61). La mesure du gonflement a été réalisée a

température ambiante, en triplicata. L'ensemble des étapes est schématisé sur la Figure 28.

‘ PBS pH 7,4, Papier absorbant I'exces Eponge humide
nge séche

37°C, 80 rpm d’eau

Figure 28 : Protocole pour I’étude du gonflement des éponges CHT:PCD
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2.4.4. Essais mécaniques

L’évaluation de la résistance mécanique a la compression des éponges a été réalisée a
I'aide d’un appareil d’essai (CellScale Univert, Canada) (Figure 29). Les éponges (en triplicata)
(D11 mm, 11 mm d’épaisseur) sont compressées a 50 % de leur taille aprés une hydratation
dans du PBS pH 7,4 (10 mL/20 mg) pendant 4 h a 37 °C et sous agitation (80 rpm). La force de
compression a été mesurée avec une cellule d’'une sensibilité de 10 N. Le module élastique de
compression (E) a été calculé a partir de la région linéaire de la courbe de contrainte de
déformation. Nous avons également évalué le retour a la forme initiale aprés une

décompression de 100 %.

Compression 5(

Figure 29 : Test de compression (50 %) réalisé a I'aide d’un appareil CellScale : photos de gauche a droite : éponge dans sa

forme initiale, compression, retour a la forme d’origine

2.5. Etude des cinétiques d’absorption et de libération des éponges imprégnées

2.5.1. Cinétique d’absorption

Les éponges (J 11 mm, 5 mm de hauteur) sont imprégnées (a I’abri de la lumiére, 37 °C,
80 rpm) dans 10 mL de CIP (2 g/L) pendant 15, 30 min, 1, 2, 4 et 24 h ou dans 10 mL de RFP
(12 g/L) pendant 15, 30 min, 1, 2, 4, 24 et 72 h puis rincées a I’eau ultrapure (10 mL, 10 sec,
240 rpm) pour retirer I'excés d’ATB non fixé. Elles sont ensuite déposées dans un pot
contenant 10 mL de PBS a 37 °C et 80 rpm pour I'extraction de I'’ATB pendant 24 h. La quantité

de principe actif absorbé et libéré par I'éponge dans le PBS est mesurée par un
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spectrophotometre UV (Shimadzu UV-1800, Thermo Fisher, France) aux longueurs d’ondes de

470 et de 333 nm respectivement pour la CIP et la RFP. L'étude a été réalisée en triplicata.

2.5.2. Libération en condition dynamique

Les éponges (J 11 mm, 5 mm de hauteur) sont imprégnées (a I’abri de la lumiére, 37 °C,
80 rpm) dans une solution de CIP a la concentration fixe de 2 g/L ou de RFP dont on a fait
varier la concentration (Tableau 10) pendant 4 h. Un ringage a I'eau ultrapure (10 mL, 10 sec,
240 rpm), est réalisé apres chaque imprégnation pour retirer I'excés d’ATB non fixé. N=6

échantillons ont été utilisés pour les éponges de CIP et n=3 pour les éponges de RFP

Tableau 10 : Concentrations et volumes d’eau ultrapure pour la reconstitution des solutions d’imprégnation des éponges RFP

Concentrations RFP | Volume d’eau nécessaire a la reconstitution
60 g/L 10 mL
12 g/L 50 mL
6 g/L 100 mL

L'analyse de la cinétique de libération des ATBs a été effectuée en mode dynamique
(SOTAX CE7 Smart de type USP IV) couplé a un spectrophotométre UV (UV/VIS
Spectrophotometer lambda 25 Perkin Elmer, Japon) (Figure 30). Le débit appliqué a été fixé a
5 mL/min pour se rapprocher au plus pres des conditions in vivo de faible circulation dans I’os.
Un volume de PBS (pH 7,4) de 200 mL a été utilisé par éponge. L'analyse par
spectrophotométrie UV a été réalisée a 270 nm pour la CIP et 333 nm pour la RFP. L'étude a

été conduite sur n=6 échantillons.
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Figure 30 : Schéma de I'appareil de dissolution en flux continu Sotax

2.6. Tests biologiques

2.6.1. Etude de la cytotoxicité — méthode de I'extrait (contact indirect)

La cytotoxicité des éponges a été évaluée par la méthode d’extrait par contact indirect
selon la norme I1SO 10993-5 (Figure 31) sur des cellules préostéoblastiques MC3T3-E1 (CRL-
2594™ ATCC®, USA). Les cellules sont cultivées dans du milieu de culture MEM-a Gibco®
(Thermo Fisher Scientific, France) enrichi en Sérum de Veau Feetal (SVF, 10 %, Eurobio, France)
dans un incubateur CB150/APT Line/Binder (Lab Exchange, France) a 37 °C, sous une
atmosphéere a 5% de CO; et une humidité relative de 100 %. Les éponges sont préalablement
réhydratées dans le milieu de culture (MEM-a) en respectant le ratio 2 mg d’éponge pour 1
mL de milieu a 37°C sous agitation (80 rpm) pendant 2 heures. Elles sont ensuite retirées,
pesées immédiatement apres I'élimination de I’excés de milieu a I'aide d’un papier absorbant,
puis incubées a nouveau pendant 24 h dans le MEM-a (100 mg d’éponge/1 mL de milieu) pour
réaliser le test de I'extrait. En parallele, les cellules MC3T3-E1 sont ensemencées sur une
plague polystyréne de culture cellulaire (TCPS) 96 puits (Falcon®, France) a raison de 4x103

cellules/puit. Au bout de 24 heures, le milieu de culture des cellules est remplacé par le milieu
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d’extraction filtré (filtre seringue stérile de 0,2 um Acrodisc®, Pall corporation, France) et
incubé 24 h (37 °C, CO2 5 %, HR 100%).

La viabilité cellulaire est déterminée par le test AlamarBlue® (Uptima, Interchim, France).
L’AlamarBlue® est un indicateur redox qui change de couleur et devient fluorescent lors de la
réduction chimique du milieu de culture en cas d’activité métabolique des cellules. Ce test est
basé sur la mesure du taux d’oxydation de ce colorant (267). Cette réponse est
proportionnelle a I'activité métabolique cellulaire.

Apreés la derniere incubation (24h), le milieu est substitué par 200 pL d’une solution de
milieu de culture contenant 10 % d’AlamarBlue®. La plaque est incubée et protégée de la
lumiére pendant 2 h a 37 °C (5 % de CO,, 100%HR). 150 pL/puit sont transférés dans une
plaque 96 puits Fluoro-LumiNunc™ (ThermoScientific, France). La fluorescence est mesurée
par un fluorometre (Twinkle LB 970 Microplate Fluorometer, Berthold Technologies GmbH &
Co, Germany) a 530 nm pour la longueur d’onde d’excitation, et 590 nm pour la longueur
d’onde d’émission. L’activité métabolique cellulaire est exprimée par le pourcentage
d’intensité de la fluorescence des échantillons par rapport au témoin (milieu de culture
n’ayant pas été en contact avec I'échantillon). 6 expériences séparées ont été menées par

échantillons (< 11 mm, hauteur 5 mm), chaque expérience a été réalisée en triplicata.

Y

[ ™Y e

Co >

.....

*

Gonflement Extraction = = AlamarBI‘ue®
37°C, 80 rpm 37°C  Extraction si iréostéoblastes MC3T3-E1 Fluorométre
24h 80 rom 24 h du milie 7°C.5% C0-.24 h

Figure 31 : Protocole schématisé du test d’extraction pour évaluer la cytotoxicité
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2.6.2. Evaluation de I'activité antibactérienne

2.6.2.1.  Test de diffusion (Kirby Bauer)

Une libération statique a été réalisée au préalable avant d’effectuer le test de diffusion.
Les éponges sont imprégnées (J 11 mm, 5 mm de hauteur) a 'abri de la lumiére dans une
solution de CIP (2 g/L) ou de RFP (12 g/L ou 60 g/L) ou de CIP-RFP (constituée de RFP
(concentration finale 12g/L) reconstituée avec 50 mL de CIP 2g/L (protocole d’imprégnation
Figure 32) pendant 4 h (37 °C, 80 rpm) apres stérilisation aux UV (15 min). Elles sont ensuite
rincées dans I'eau ultrapure (10 mL, 10 sec, 240 rpm) et déposées dans un pot contenant 10
mL de PBS stérile pH 7,4. Toutes les 6 h puis a 24, 72 et 96 h, 1 ml de milieu est prélevé et
entierement renouvelé. La libération a été faite a 37 °C, sous une agitation de 80 rpm, dans
un environnement stérile (poste de sécurité microbiologique Bioadvance, France). N=6

échantillons sont utilisés.

Ri Vi
- incage: 7
‘3;7h C H,0 10 mL, g
10”, 240
E 80 rpm ! pm
|

Agitateur
thermanctaté

Figure 32 : Etapes du protocole d’imprégnation des éponges CIP-RFP & partir d’une solution constituée de 600 mg de RFP

reconstituée avec 50 mL de CIP d’une poche pour usage hospitalier (concentration finale : CIP 2g/L, RFP 12 g/L)

Le test de diffusion est effectué avec 0,1 mL (10* CUF/mL) d’un inoculum d’Escherichia
coli K12 ou de Staphylococcus aureus 08238 ensemencé sur une gélose de MHA (Mueller
Hinton Agar) (18 mL) (mélange de Mueller Hinton (ThermoScientific®, Oxoid Microbiological
Products, France), d’Agar (Difco®, Fisher Scientific™, France) et d’eau ultrapure (pH final 7,2).
50 plL du milieu de libération effectuée en condition statique sont ensuite injectés dans des
puits créés a équidistance sur la plaque de Pétri contenant la gélose. Les diamétres d’inhibition
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sont mesurés apres une incubation de 24 h a 37 °C. La méthode est schématisée Figure 33.
L’expérience a été menée sur 6 échantillons pour les éponges CIP et 3 échantillons pour les

éponges RFP.

Injection du mili
Ensemencement sur la jection du eu

gélose de MHA de libération

Incubation 37 °C, 24 h Diametre d’inhibiti

Souche
bactérienne: 108
CFU/mL

2.6.2.2.  Cinétique de la réduction bactérienne (Kill Time)

a) Dénombrement des bactéries dans I'inoculum initial :

10 mL de RC (Ringer Cystéine), constitué d’'un mélange de Ringer Tablet (Merck Millipore,
France), de L-cystéine hydochlorydrate (Fisher Scientific, Acros Organics, Belgique) et d’eau
ultrapure (pH final 6,9) sont ajoutés aux souches d’Escherichia coli K12 et de Staphylococcus
aureus 08238. 1 mL de cette suspension bactérienne est prélevé et ajouté a 9 mL de RC
(dilution 10?). Des dilutions de 102 & 107 sont ensuite réalisées et 0,1 mL de chacune de ces
suspensions est ensemencé sur une gélose de MHA. Apres 24 h a 37 °C les colonies qui ont
poussé sont dénombrées. La gélose contenant 15 a 150 colonies est celle de référence pour
la détermination de I'inoculum initial. L’inoculum en UFC/mL est calculé par la formule N =

n * 10 * 10" (n: nombre de colonies, et [dl: taux de dilution de la gélose de référence).
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b) Dénombrement des bactéries aprés incubation des

éponges

imprégnées

d’antibiotiques :

200 pl de la dilution 10 sont déposés sur les éponges imprégnées d’ATBs (CIP : 2 g/L,

RFP : 12 g/L pendant 4 h) et re-lyophilisés. Ils sont ensuite incubés 30 min, 2, 4, 6, 24 et 48 h.

Les éponges sont alors déposées dans 2 mL de PBS, passées aux ultrasons (1 min) et au vortex

(30 sec). Des dilutions successives de 10! & 10 sont ensuite réalisées dans une solution de

RC (9 mL), et 0,1 mL des suspensions bactériennes obtenues est ensemencé sur des géloses

de MHA. Les colonies formées sont dénombrées aprés incubation de 24 h a 37 °C. Nous avons

travaillé avec des éponges de 6 mm de diametre et 5 mm de hauteur, N=3 échantillons et une

éponge témoin par ratio (6 mm de diamétre et 5 mm d’épaisseur). L'ense

étapes est résumé Figure 34.

mble des différentes

a) f\ 1 mL de suspension 1 mL de suspension
10mL bactérienne bactérienne |
E. Coli K12 ou de RC ol oL
S. aureus 08238 9 mL m
de RC de R 4 de RC
. 1 T
200 pL de suspension (107%) sur 0,1 mL de chaque suspension bactérienne sut
chaque éponge (1 éponge témoin et une gélose MHA
3 éponges imprégnées
a la CIP ou RFP par ratio !
et par temps) e =
L
L
.
: 37°C, 30 min, 2 h, 37°C, 24h
4h,6h,8h,24hou48h
b) ] )
Echantillon témoin Ultrasons. 1 min 1mLde suspension
ou imprégné ’ > bactérienne | |1 ..............
9mL 9mL
(Solution mere) \ 2mL Vortex, 30 sec (10'1) deRC (10%) deRC

de PBS |

0,1 mL de chaque suspension bactérienne sur

une gélose MHA

Y

37°C,24h

Figure 34 : Protocole des étapes du test de Kill Time pour les éponges de CHT:PCD sur S. aureus et E. coli
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2.6.2.3.  Détermination de la concentration minimale inhibitrice (CMI) de la ciprofloxacine

et de la rifampicine

A partir des solutions méres d’ATBs (CIP : 2 g/L et RFP: 12 g/L) sont réalisées des
dilutions successives a des concentrations de 64 mg/L a 31,25 pg/L. En paralléle est préparé
un inoculum bactérien d’Escherichia coli K12 ou de Staphylococcus aureus 08238 a 10°
UFC/mL. Dans une microplaque (CytoOne®) sont déposés, 180 uL de milieu Mueller-Hinton,
10 pL de la suspension bactérienne et 10 uL des dilutions d’ATBs. Des témoins négatif et positif
sont réalisés pour vérifier la non-contamination du milieu et la croissance bactérienne en
I'absence d’ATB. Apres incubation a 37 °C pendant 24 h, la CMI, caractéristique de I'effet
bactériostatique de I’'ATB, correspond a la plus petite concentration pour laquelle aucune
turbidité n’est observée. La solution correspondant a la CMI et celles pour lesquelles aucune
turbidité n’est visible sont ensuite ensemencées sur une gélose MHA et incubées a 37 0C

pendant 24 h. L’ensemble du protocole est schématisé et synthétisé Figure 35.

1 2 3 4 - 6 7 8 9 10 11
R T T G
ﬂ P ITRTR R iR frem
Solution mére
d'antibiotique 5 mL de PBS

SML 1 AN 1 4% 556 7 & 09 10N 3‘\

CMI

Incubation 37 °C, 24 h

T# T-

1) 180 pL de MH
2) 10 pL de suspension bactérienne {10° UFC/mL)
3) 10yl de solution d'antibiotique diluée

T+ : témoin positif
T- : témoin négatif

Figure 35 : Protocole de détermination de la CMI et de la CMB a partir de dilutions d’une solution mére d’antibiotique (CIP : 2
g/L et RFP 12 g/L) sur S. aureus et E. coli
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2.7. Analyses statistiques

Toutes les données sont exprimées sous forme de moyenne + écart type. Les tests
statistiques ont été réalisés par un logiciel Statplus (version Build 6 .7.1.0/Core v6.2.02). Les
données ont été comparées par un test de t-Student, une analyse de variance
unidirectionnelle (ANOVA) et un test de Tukey pour évaluer les différences significatives

(considérées comme significativement différentes si p-value < 0,05).
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Partie 1 : Conception et caractérisation des éponges

1. Préparation et caractérisation des hydrogels

Dans le cadre de ces travaux, nous allons élaborer des éponges (issues de la lyophilisation
d’hydrogels) qui seront imprégnées dans des solutions d’antibiotiques pour le traitement de
I'infection du pied diabétique. Les hydrogels de CHT:PCD ont été élaborés au cours d’un
précédent travail de thése. Le Dr. Flores a pu déterminer au cours de ses travaux certains
parameétres nécessaires a la formation de ces hydrogels comme la concentration en CHT (3
%w/v), la granulométrie des poudres (< 125 um), le co-broyage a sec des poudres des
polymeéres de CHT et CDs, et les étapes de la préparation (suspension des poudres dans I'eau
puis acidification). La méthode de formation des hydrogels au vortex a été remplacée par le
systéme de deux seringues connectées comme schématisé sur la Figure 26. Cette méthode
permet d’obtenir des hydrogels plus homogenes. Dans le cadre de cette these, I'impact des
ratios CHT:PCD (3:0, 3:1, 3:3 et 3:7) ainsi que |'effet d’'un traitement thermique seront évalués
afin que I'éponge réponde au cahier des charges en termes de viscoélasticité, de gonflement,
de résistance mécanique, de dégradation et de cytocompatibilité. Ces propriétés sont

indispensables a notre application pour le traitement d’une plaie infectée du pied diabétique.

1.1. Observation macroscopique des hydrogels

Lors de la préparation des hydrogels, la formation d’une solution visqueuse homogene
pour tous les ratios est observée a I'exception du ratio 3:7 qui reste liquide avec une

séparation de phase poudre/solvant.

Pour observer la formation d’un gel compact, les hydrogels ont été préparés dans les
seringues interconnectées puis injectées dans un flacon. Le test est réalisé en retournant le
flacon et en observant si I'hydrogel s’écoule ou reste au fond du flacon (265). Comme le

montre la Figure 36 A, la formulation 3:7 s’écoule sous I'effet de la gravité juste aprés injection
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et inversion du flacon. Aprés 1 h a 37°C, le ratio 3:0 commence également a s’écouler (Figure
36 B). En revanche, les ratio 3:1, 3:3 et 3:5 ne montrent pas de signes d’écoulement pendant
I’expérience, méme aprés 24 h. Une étude rhéologique permettra d’approfondir ce test visuel.
Au regard de ces observations macroscopiques et de la formation d’une suspension lors de la

préparation, la formulation 3:7 est abandonnée. En revanche, nous avons décidé de continuer

a travailler avec la formulation 3:0 comme controle.

.=

0, 3:1, 3:3, 3:5 et 3:7 juste apres injection (A), aprés 1 h (B) et

P RN LS NVES VAR o

1.2. Analyse rhéologique

L’analyse rhéologique a été réalisée afin de caractériser les hydrogels et de connaitre leurs
propriétés viscoélastiques. Les hydrogels 3:0, 3:1, 3:3 et 3:5 sont préparés et immédiatement
injectés sur le dispositif Peletier du rhéomeétre pour étre analysés. L’évolution des modules G’
(module élastique) et G” (module de perte) des hydrogels a été mesurée a 37 °C, en fonction

du temps et en mode oscillatoire avec une amplitude de déformation de 1 % (Figure 37).
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Figure 37 : Evolution des modules élastiques G’ et de perte des hydrogels 3:0, 3:1, 3:3, 3:5 et 3:7 (y=1 %, w=10 rad.sX, 1 mm,

37 °C). N=3 échantillons
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Quelle que soit la formulation, le module élastique G’ est supérieur au module de perte
G” des le début de I'expérience. Ceci signifie que I’hydrogel se comporte comme un solide
viscoélastique qui est formé instantanément dans la seringue (hydrogel préformé) lors de
I'acidification de la suspension (Figure 26). L’ajout d’acide acétique provoque la protonation
des groupes amines en groupements ammoniums et par conséquent le déploiement des
chaines macromoléculaires du CHT par répulsion des charges positives. Par ailleurs, cette
solubilisation facilite les interactions ioniques entre les groupes NHs* du CHT et les groupes
COO du PCD soluble pour former un complexe de polyélectrolytes (PEC) (268)(269). Les Drs
Flores et Palomino-Durand ont observé ce méme phénomene au cours de leurs travaux de
théses (109)(110). Anraku et al. ont aussi démontré la formation d’interactions ioniques lors
de la préparation d’'un hydrogel du CHT avec de la sulfobutyl-éther-BCD. L’analyse des
données rhéologiques a montré la formation d’un hydrogel élastique avec des valeurs de
module élastique G’ de I'ordre de 5000 Pa et de module de perte G”’ de 500 Pa (270). Dans
notre cas, des profils des modules élastiques différents sont observés en fonction de la
formulation. L'augmentation de G’ pour les ratios 3:1 et 3:3 peut étre due aux interactions qui
continuent de se former entre les deux polymeres. Ainsi, I'équilibre viscoélastique n’est pas
encore atteint. En revanche, pour les ratios 3:0 et 3:5 aucune différence significative n’est

observée quant a I’évolution des valeurs du module élastique au cours du temps (p > 0,05).

1000 mG 0,9
038
0,7
0,6

0,5

A
400 04
0,3
" ' o I I
0,1
, mm HE HE N . [
3:0 3:1 3:3 3:5 3:1 3:3 3:5
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800
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G', G" (Pa)
Tané (G"/G')

Figure 38 : (A) Evolution des valeurs mesurées a t 30min de G’ et G”(A) et de la tangente S (B) selon les ratios 3:0, 3:1, 3:3 et
3:5(y=1%, w=10rad.sX, 1 mm, 37 °C)
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Tableau 11 : Valeurs de G’, G”, de leur erreur relative (ER) et de tan &(G”/G’) a 30 min sous condition y=1 % et w=10 rad.s™

et quantité de groupements amines et de groupements carboxylates pour les hydrogels de CHT:PCD

ER de G’ ER de G”
CHT:PCD G’ (Pa) G” (Pa) tan d NHs* (mmol) COO" (mmol)
(%) (%)
3:0 70+5 8 61+2 3 0,9+0,04 2,25 0
3:1 428 +19 4,5 109 + 20 6 0,3+0,02 2,25 0,6
3:3 990 + 37 3,7 115+ 34 4 0,12 2,25 1,8
3:5 217 £27 13 54+8 15 0,25 +0,01 2,25 3

Les valeurs des modules élastique (G’) et de perte (G”) relevées juste apres I'injection de
I’hydrogel montrent une augmentation de G’ avec I'ajout de PCD dans la formulation jusqu’au
ratio 3:3 puis une diminution de cette valeur est observée lorsque la quantité de PCD est en
exces (ratio 3:5) (Figure 38 A et Tableau 11). On observe la méme tendance pour le module
G”. Il est important de noter que les valeurs des erreurs relatives (ER) calculées a partir des
données obtenues a 30 min pour les modules G’ et G” montrent une bonne reproductibilité
des échantillons entre eux (Tableau 11).

Pour déterminer I'équilibre viscoélastique des hydrogels, il est nécessaire d’évaluer la
valeur de tan 8 = G”/G’ appelée facteur de perte (95). Plus ce rapport est faible, plus les
propriétés élastiques de I’hydrogel sont fortes (271)(272). Ainsi, une diminution de la valeur
de tan 0 avec 'augmentation de la quantité de PCD dans la préparation est observée (Figure
38 B et Tableau 11). Un hydrogel physique est caractérisé par une valeur de tan o supérieure
a 0,1 : c’est un hydrogel dit « faible » pour un rapport G”’/G’ élevé et « fort » pour un rapport
G’ /G’ faible (95)(273). La formulation 3:0 forme donc I’hydrogel le plus faible car celui-ci
possede la valeur de tand la plus élevée. L'augmentation de la proportion de PCD dans la
formulation entraine la formation d’hydrogels plus forts car il se crée des interactions ioniques
entre les deux polymeres formant un PEC. Au sein du laboratoire, la teneur en groupements
amines du CHT et celle en groupements carboxyliques du PCD ont été déterminées. Elles sont
respectivement de 5 mmol/g de CHT et 4 mmol/g de PCD (199)(254). Ainsi, le ratio CHT:PCD
3:3 montre I’équilibre des charges positives et négatives le plus optimal, générant la plus forte
densité d’interactions électrostatiques, et entrainant donc le module de conservation (G’) le
plus élevée et la tan d la plus faible (Tableau 11).
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2. Caractérisation des éponges

2.1. Observations macroscopiques des éponges

Apres injection dans un moule (tube Falcon, & 11 mm, 15 mL), les hydrogels sont congelés
puis lyophilisés pour obtenir des éponges. Des cylindres de 11 mm de diameétre sont ensuite
découpés par tranche de 5 mm dans la longueur de I'éponge obtenue a partir du tube Falcon.
Macroscopiquement, leur couleur est blanche (Figure 39 NTT) et leur porosité semble
réguliére. Le traitement thermique (TT) a 140 °C entraine une coloration brune. Il est a
I'origine d’un réarrangement des chaines de CHT et de la formation de liaisons covalentes
(réticulation) (274). Des liaisons amides se forment a haute température entre les groupes
NH2 du CHT et les groupes COOH du PCD. Péniche et al. ont montré la formation de liaisons
amides entre le CHT et du polyméthacrylate d'acide salicylique aprées un traitement thermique
a 120 °C (275). Cette réaction a aussi été décrite par Banarbé et al. lorsqu’un traitement de
120 °C était appliqué sur des films de CHT et de pectine (276). Il est également possible qu’une
réaction d’estérification se produise entre les groupements OH du CHT et les groupements

COOH du PCD.

Figure 39 : Photo d’un cylindre d’éponge de CHT:PCD obtenue apres lyophilisation dans son moule de 11 mm de diamétre et

40 mm de hauteur et éponges découpée avant (NTT) et apres traitement thermique (TT)

La réticulation thermique des éponges a également été étudiée au laboratoire par le Dr
Palomino-Durand au cours de sa these. Les résultats de spectroscopie infrarouge a

transformée de Fourier (IRFT) des éponges 3:3 traités thermiquement a 160 °C ont révélé un
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spectre présentant une intensité diminuée du pic 8 1569 cm™ comparé aux éponges non
traitées, suggérant la formation de liaisons amides par consommation des groupes amines
(109). Cette réaction de réticulation a aussi été mise en évidence au laboratoire apres un
traitement thermique a 140 °C pendant 105 min d’un support textile fonctionnalisé par un
systeme multicouche a base d’un PEC de CHT et de PCD par Aubert-Viard et al.. lls ont montré
qu’apres ce traitement, le nombre de fonctions amines (déterminé par dosage a l'acide
orange) diminuait de maniere significative par la formation de liaisons amides entre les

groupes amines du CHT et carboxyliques du PCD (277).

Apres hydratation dans une solution de PBS (pH 7,4), toutes les éponges sont facilement
manipulables et montrent une bonne résistance mécanique apres gonflement, a I’exception
des éponges 3:0 NTT qui ne présentent aucune résistance (Figure 40). Nous avons décidé de
ne pas travailler avec cette formulation non traitée thermiquement qui ne répond pas au
cahier des charges. Le dispositif doit en effet présenter une bonne résistance mécanique et

doit rester sous la forme d’une éponge pour combler la surface des plaies.

Figure 40 : Images des éponges 3:0 NTT/TT, 3:1 NTT/TT, 3:3 NTT/TT et 3:5 NTT/TT aprés réhydratation pendant 4 h dans une
solution de PBS pH 7,4 a 37 °C et 80 rpom
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2.2. Observations microscopiques de la microarchitecture des éponges

La microarchitecture des éponges a été observée par MEB (Microscopie Electronique a
Balayage). Elle joue un réle dans la capacité d’absorption des principes actifs. Plus un support
est poreux, plus sa capacité d’absorption sera importante (222)(223). De plus, cette porosité

facilitera les échanges avec les fluides biologiques.

Figure 41 : Images MEB de la microarchitecture des éponges de CHT:PCD 3:0, 3:1, 3:3 et 3:5 TT(grossissement x50)

Les analyses MEB n’ont pas permis de mettre en évidence une différence de
microstructure entre les éponges, qu’elles soient traitées thermiquement ou non. Seules les
images des éponges réticulées sont présentées Figure 41. Une structure poreuse réguliére et
interconnectée est observée pour les ratios 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT. Cependant,
I'augmentation de la proportion de PCD perturbe cette structuration. Le CHT est responsable
de la morphologie alvéolaire et spongieuse de I'’éponge. En revanche, le PCD est un polymere
globulaire entrainant une irrégularité des contours des pores qui deviennent peu ou mal
définis (278). Une disparition compléte de cette morphologie spongieuse est constatée pour
le ratio 3:5. L'analyse des diametres des pores a révélé une grande hétérogénéité pour un

méme échantillon (3:0TT: 176 £50 um, 3:1TT:208 £ 67 um, 3:3TT:177+56 um et 3:5TT :
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165 * 35) sans qu’aucune différence significative n’ait été mise en évidence entre les
formulations (p > 0,05).

Une architecture hautement poreuse et interconnectée est favorable pour un dispositif
médical vecteur de médicaments. Des études ont en effet démontré que les structures
poreuses ont une grande capacité d’absorption (222)(223). Andersson et al. ont montré que
la taille des pores et leur architecture influencent la libération (220). Ainsi, des supports de
silices, pour la délivrance d’ibuproféene, ayant différentes tailles de pores, de connectivités et
de géométries ont été comparés. lls ont observé des quantités d’ibuproféne libérées plus
importantes pour les matériaux avec les pores de grandes tailles. Les cinétiques de libération
les plus rapides ont été obtenues a partir de matrices ayant des pores interconnectés et de

formes sphériques.

2.3.  Evaluation de la dégradation des éponges

Le changement de pansement dans le traitement des infections du pied diabétique est
réalisé entre 1 et 3 jours. Dans le cadre de I'application clinique, le dispositif est donc destiné
a étre utilisé pour des durées de 3 jours maximum. L’évolution de sa stabilité dans le temps a
été évaluée pendant 7 jours (168 h) dans une solution de PBS a 37 °C et sous agitation (80
rpm) avec (Figure 42 C et D) et sans lysozyme (Figure 42 A et B). Le lysozyme est une enzyme
qui dégrade le CHT in vivo par coupure de ses liaisons glycosodiques (140)(146)(147). Elle est
aussi impliquée dans le mécanisme de défense contre les infections bactériennes chez les

vertébrés (146)(148).
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Figure 42 : Profils de dégradation des éponges CHT:PCD 3:0, 3:1, 3:3 et 3:5 NTT (A et C) et TT (B et D) dans une solution de PBS
pH 7,4 (A et B) enrichie en lysozyme (C et D) a 37 °C sous 80 rpom. N=3 échantillons
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Les profils de dégradation en absence de lysozyme montrent une diminution progressive
de la masse (en %) des éponges au cours du temps (Figure 42 A et B). Ainsi, aprés 7 jours, la
perte de masse relevée est de 34 + 2 %, 43 + 6 % et 58 + 0 %, respectivement pour les éponges
3:1 NTT, 3:3 NTT et 3:5 NTT (Tableau 12). La quantité de PCD dans la formulation a une
influence sur la vitesse de dégradation du systeme. Plus cette quantité est importante, plus la
perte de masse est grande. Celle-ci est attribuable a la solubilisation du PCD dans la solution
de PBS. Aprés traitement thermique (Figure 42 B), la dégradation des éponges est moins
importante. Elle se limite a une perte de masse de 12 a 25 % sans différence significative entre
les différents ratios (p > 0,05). Ceci s’explique par la réticulation d’une partie du PCD avec le
CHT par formation de liaison amide (et ester) décrite dans le paragraphe précéedent.

En présence de lysozyme, les cinétiques de dégradation sont accélérées avec une perte
de masse plus importante pour les éponges n’ayant pas été soumises a un traitement
thermique, s’expliquant par I'action du lysozyme sur le CHT (Figure 42 C et D). Aprés 7 jours,
une perte de masse de 83 +5 %, 75+ 1 % et 58 + 3 % est observée respectivement pour les
éponges 3:1 NTT, 3:3 NTT et 3:5 NTT (Tableau 12). Inversement a ce qui a été décrit
précédemment, la dégradation des éponges ralentit avec I'augmentation de la proportion de
PCD dans la formulation (Tableau 12). La réticulation du réseau polymere empéche la diffusion
et I'activité de I'’enzyme. Il est important de noter que les éponges réticulées montrent une
meilleure stabilité dans le temps que celles non-réticulées (que ce soit en présence ou en
absence de lysozyme). L'effet du traitement thermique sur la stabilité des PECs a base de CHT
et PCD avait déja été mise en évidence lors de travaux antérieurs dans I’équipe. Aubert-Viard
et al. ont montré une amélioration de la stabilité de leur systeme multicouche aprés un
traitement thermique a 140 °C (277). Les Drs. Flores et Palomino-Durand, et I’équipe de Ji et
al. ont également rapporté que les éponges de CHT se dégradent moins vite aprés réticulation

thermique (110)(109)(274).
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Tableau 12 : Pourcentage de perte massique en fonction du ratio CHT:PCD et du traitement thermique aprés 7 jours de

dégradation enzymatique dans une solution de PBS (pH 7,4, 80 rom, 37 °C)

Sans lysozyme Avec lysozyme
NTT 1T NTT 1T
3:0 / 11+4% 34+5%,
3:1 34+2% 24+3% 83+5%, 32+6%,
3:3 43+6% 253 75+1% 14+1%
3:5 58+0% 15+8% 58+3% 17+5%

2.4. Gonflement des éponges

Dans le cadre de I'application clinique, le dispositif va étre appliqué dans des plaies
souvent profondes. Il doit gonfler aprés imprégnation dans la solution d’antibiotique pour
remplir la cavité et pour libérer les agents antibactériens sur toute la surface de la plaie.
L’absorption et la libération des médicaments sont en partie corrélées au taux de gonflement
(82)(269). Il a donc été évalué a intervalles de temps réguliers pendant 24 h dans une solution

de PBS a 37 °C et sous agitation de 80 rpm comme présenté Figure 43.
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Figure 43 : Profils de gonflement des éponges CHT:PCD non TT (A) et TT (B) dans le PBS pH 7,4 a 37 °C et 80 rpom. N=3

échantillons

Le gonflement des éponges non réticulées montre un profil avec une augmentation trés
rapide jusqu’a la premiére heure avant d’atteindre un plateau (236 + 7 %, 159 + 10 % et 98 +
10 % respectivement pour les ratios 3:1 NTT, 3:3 NTT et 3:5 NTT). Les éponges traitées
thermiquement contenant du PCD présentent un taux de gonflement qui augmente
rapidement la premiere heure, puis progresse plus lente avant de se stabiliser aprés 6 h a 393
+40%, 382 + 24 %, 362 + 6 % et 244 + 29 % respectivement pour les ratios 3:0 TT, 3:1 TT, 3:3
TT et 3: 5 TT). Pour une meilleure analyse des données, les valeurs des taux de gonflements
relevées apres 24 h de test sont regroupées dans la Figure 44. Ces taux de gonflement sont

influencés par deux parameétres principaux :
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1) L'augmentation de la proportion de PCD dans les formulations non réticulées entraine une
diminution du taux de gonflement. Nous avons montré lors de I'étude de dégradation que la

perte de masse est fonction de la quantité de PCD pour ces échantillons. Le taux de

. . mt—mo
gonflement, est un rapport massique exprimé par la formule :

* 100 (mt : masse finale ;

mO : masse initiale), qui est influencé par cette perte de matiére.

2) Le traitement thermique appliqué aux éponges entraine le passage des interactions
ioniques en liaisons amides qui stabilisent le systeme et ralentissent la dégradation en milieu
aqueux. La perte de masse étant moins importante, le gonflement est moins sous-estimé et
donc plus important pour les éponges réticulées. En revanche, pour ces éponges, une
diminution de la capacité d’absorption est observée avec I'ajout de PCD a la préparation, car
la réticulation des éponges limite le gonflement. La formulation 3:0 TT gonfle donc le plus.
Bien que nous puissions observer des taux de gonflement différents, toutes les éponges

peuvent gonfler de plusieurs fois leur masse, se comportant comme des superabsorbants.
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Figure 44 : Taux de gonflement des éponges NTT et TT pour les différentes formulations aprés 24 heures d’immersion dans le

PBS (pH 7.4, 37°C, 80 rom)

2.5. Propriétés mécaniques des éponges

Il est important de connaitre les propriétés mécaniques des éponges pour |'application
clinique. Les plaies des DFIs sont des Iésions larges et profondes. Le dispositif doit pouvoir étre

comprimé pour son introduction et retrouver sa forme initiale aprés expansion dans la plaie
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pour combler I'intégralité du défaut, sans exercer une pression trop importante et délétere
sur les contours. L'évaluation des propriétés mécaniques a été réalisée en appliquant une
déformation de 50 % aux échantillons réhydratés dans une solution de PBS pendant 4 h, a 37
°C et sous agitation (80 rpm). Quelles que soient les éponges testées, des courbes de
déformation-contrainte similaires avec deux régions distinctes ont été observées (Figure 45).
Le premier cycle correspond a I'augmentation de la contrainte pendant la compression et le
deuxieéme a la diminution de la contrainte lors du retour du piston a sa position initiale. Il faut

noter qu’aucune éponge n’a montré de rupture sous cette déformation de 50 %.
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Figure 45 : Courbe de déformation et de retour a la taille initiale en fonction de la contrainte appliquée lors du test de

compression-décompression des éponges 3:0 TT, 3:1 NTT/TT, 3:3 NTT/TT et 3:5 NTT/TT a température ambiante apres une
hydratation dans le PBS pendant 4 h a 37 °C et 80 rom. N=3 échantillons

Pour chacune des éponges, la déformation résiduelle a été mesurée aprés relachement
de la compression a 50 % de la taille initiale. Le module de Young de compression a quant a

lui été calculé a partir de la portion 0-20 % (région linéaire) du cycle de compression. |l
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correspond a la pente de la droite obtenue pour cet intervalle de déformation

(229)(280)(281). Les résultats sont illustrés Figure 46 et Tableau 13.
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Figure 46 : (A) Evaluation du retour & la taille initiale en pourcentage, aprés une compression de 50 %, en fonction du ratio

Retour a la taille initiale (%)
Module d'Young (kPa)

3 3:5

pour les éponges CHT:PCD NTT et TT; (B) Modules de Young en fonction du ratio des éponges CHT:PCD NTT et TT. N=3

échantillons

Tableau 13 : Valeurs de la contrainte mesurée pour une déformation appliquée de 50 %, de la déformation résiduelle aprés

compression et du module de Young pour les éponges des ratios 3 :0 TT, 3 :1, 3 :3 et 3 :5 NTT/TT apreés une hydratation de 4 h
dans une solution de PBS a 37 °C, 80 rpm

Contrainte Déformation résiduelle Module de Young

NTT 1T NTT T NTT T
3:0 10 kPa 81+7%, 18 + 1 kPa
3:1 9 kPa 38 kPa 88+1% 89+1% 13+1kPa | 39+6kPa
3:3 9 kPa 34 kPa 74+6% 87 % 13+3kPa | 63+4kPa
3:5 5 kPa 20 kPa 76 +£9% 84+7% 7 +1kPa 35+ 1 kPa

Lorsque les éponges sont soumises a une déformation de 50 %, elles subissent une faible
déformation irréversible de I'ordre de 20 % apres relachement de la force de compression,
sans différence significative entre les échantillons (p > 0,05) (Figure 46 A et Tableau 13). Apres
mise en place, les éponges vont regonfler sans exercer de pression sur les contours mais ne
couvriront pas toute la surface de la plaie. La déformation plastique est donc a prendre en

compte lors de la découpe de I'éponge avec un surdimensionnement de 20 % préconisé. Le
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surdimensionnement est une pratique courante en clinique, notamment appliquée au stent
(10 3 20 %) pour permettre une apposition correcte (282)(283).

La Figure 46 B et le Tableau 13 montrent I’évolution du module de Young en fonction du
ratio CHT:PCD avant et aprés traitement thermique. Les éponges non réticulées 3:1 NTT et 3:3
NTT présentent des valeurs de modules identiques de 13 kPa et 7 kPa pour les éponges 3:5
NTT. Apres traitement thermique, ces valeurs augmentent sensiblement et montrent une
dépendance a la quantité de PCD dans la formulation. Ainsi, jusqu’au ratio 3:3 TT, le module
de Young augmente de 18 + 1 kPa pour la formulation 3:0 TT a 63 + 4 kPa pour la formulation
3:3 TT (pour diminuer ensuite a 35 * 1 kPa pour la formulation 3:5 TT). La réticulation par
traitement thermique consolide les interactions entre les deux polymeres, par la formation de
liaisons covalentes, entraine une augmentation de la rigidité du matériau. Comme nous
I'avions déja montré, le ratio 3:3 correspond au meilleur équilibre entre les fonctions amines
du CHT et carboxyliques de PCD (Tableau 13). Il est logiquement celui qui possede la rigidité
la plus élevée. Par ailleurs, les analyses au MEB des éponges 3:5 TT ont montré une
microstructure différente de celles des autres formulations, avec une perte de la porosité et
donc de la microarchitecture spongieuse avec un épaississement des parois dii a la présence
d’un exces de PCD (Figure 39). Or, cette microarchitecture spongieuse permet la coalescence
des pores qui protége le matériau pendant la compression (284). La structure du ratio 3:5TT
entraine donc une diminution de la résistance mécanique a la compression. Le dispositif sera
majoritairement en contact avec la peau dont le module de Young est du méme ordre que les
éponges réticulées, soit environ 50 kPa (285). Une éponge caractérisée par un module de
Young trop faible montrera une mauvaise résistance mécanique et risquera de se déformer et
de ne pas recouvrir toute la surface de la plaie infectée. A I'inverse, une valeur trop importante
de module aura pour conséquence une rigidité du matériau qui appliquera une pression trop
importante sur les berges de la plaie. Les éponges 3:1 TT, 3:3 TT et 3:5 TT possedent donc les

propriétés mécaniques les plus compatibles avec I'application clinique que nous ciblons.

2.6.  Evaluation de la cytotoxicité des éponges

Les infections du pied diabétique sont graves et comportent trés souvent une atteinte

osseuse. Le dispositif est destiné a étre implanté dans la |ésion et sera donc en contact avec
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la peau et I'os. Afin d’évaluer la cytotoxicité des éponges au regard de la norme ISO10993-5,

des cellules préostéoblastes ont été utilisées.

L’absence de cytotoxicité est définie par un taux de survie cellulaire supérieur a 70 % selon
la norme ISO 190993-5. La Figure 47 présente le pourcentage de viabilité cellulaire par la
méthode de I'extrait. L’extrait est obtenu par immersion des éponges NTT et TT dans un milieu
de culture pendant 24 heures, qui est ensuite filtré. Une viabilité cellulaire supérieure a 70 %
est observée pour toutes les éponges avec des valeurs qui tendent a augmenter lorsque celles-
ci sont réticulées. En revanche, les analyses statistiques n’ont pas mis en évidence de
différence significative entre les éponges d’'un méme ratio, réticulées ou non (p> 0,05). Ces
résultats confirment les travaux des Drs Flores et Palomino-Durand qui avaient déja prouvé
I'absence de cytotoxicité avec leurs éponges également a base de CHT et de PCD

(61)(110)(109).
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Figure 47 : Viabilité cellulaire des éponges de CHT:PCD NTT (3:1, 3:3 et 3:5) et TT (3:0, 3:1, 3:3 et 3:5) par la méthode de

contact indirect avec des cellules préostéoblastes MC3T3-E1 (contréle TCPS). N=18 échantillons

3. Conclusion

Cette premiére partie a permis de concevoir et de caractériser les éponges dans le but

d’élaborer un dispositif médical répondant au cahier des charges en termes de viscoélasticité,
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d’absorption, de résistance mécanique, de dégradation et de cytocompatibilité. Plus
spécifiquement, nous avons étudié I'impact du ratio CHT:PCD et du traitement thermique sur
les propriétés physico-chimiques, les propriétés mécaniques et sur la cytotoxicité des

éponges.

Les tests rhéologiques ont permis de prouver les propriétés viscoélastiques des hydrogels
et leur formation immédiate des I'acidification de la suspension CHT:PCD dans les seringues
connectées. Nous avons également constaté que I'ajout de PCD dans la formulation de
I’hydrogel permet de stabiliser le systéme par augmentation des interactions électrostatiques
(le ratio 3:3 montre I'équilibre optimal).

L'analyse des images MEB des éponges n’a pas mis en évidence de différences de la
microarchitecture avant et aprés traitement thermique. Cependant, I'impact de la quantité
du PCD a pu étre constaté. Une disparition du contour des pores par épaississement des parois
est observée avec I'ajout de PCD dans la formulation, notamment pour le ratio 3:5.

La réticulation a permis de significativement améliorer |a stabilité des dispositifs en milieu
aqueuy, leurs capacités d’absorption et leur résistance mécanique. Les éponges 3:1 TT, 3:3TT
et 3:5 TT ont montré des modules de Young trés proches de celui de la peau.

L’ensemble de ces résultats confirme I'importance du traitement thermique, qui apporte
stabilité et améliore les performances des dispositifs. A I'issue de ces tests, il nous est donc
possible de conclure que les dispositifs répondant le mieux au cahier des charges sont les
échantillons traités thermiquement. Par ailleurs, les éponges réticulées les moins
performantes en terme d’absorption sont les éponges 3:5 TT. Nous avons donc fait le choix de
ne continuer a travailler gu’avec les formulations 3:1 et 3:3 réticulées qui paraissent optimales
pour une application clinique destinée a traiter les infections du pied diabétique. Les éponges
3:0 TT sont les moins compatibles en terme de propriétés mécaniques (module de Young

faible) mais nous serviront de controle pour les différentes études.
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Partie 2 : Etude in vitro du chargement et de la libération des principes

actifs

Notre objectif est d’élaborer un dispositif médical sous forme d’éponge qui libere
localement des agents antibactériens. Il sera imprégné dans les services de soins par le
praticien, dans une solution d’ATB pour étre déposé sur la plaie infectée. Cette deuxiéme
partie est consacrée a I'étude de 'absorption et de la libération de la ciprofloxacine (CIP) et
de la rifampicine (RFP) par les éponges. Les ATBs sélectionnés sont les traitements de
référence des infections du pied diabétique. Les bactéries Gram- sont particulierement
sensibles aux fluoroquinolones, et les bactéries Gram+ a la RFP. De plus, cette derniére
présente une bonne diffusion dans les biofilms. L’association de ces deux molécules permettra
in fine d’avoir un spectre antibactérien large. La CIP utilisée est sous la forme d’une solution
pour perfusion préte a I’'emploi (200 mg/mL) et la RFP est une poudre a reconstituer dans I’eau
ppi (pour préparation injectable) dont la concentration peut étre modulée. Dans un premier
temps, I'impact du ratio (CHT:PCD) et des parametres d’imprégnation des éponges dans les
solutions d’ATBs sur leur capacité a les absorber ont été évalués. Puis, la libération des
principes actifs a été étudiée a I'aide d’un systeme dynamique de libération en flux continu.
Ce modele in vitro est un moyen de se rapprocher des conditions du vivant en mimant la

circulation des fluides biologiques.

1. Etude des parameétres de chargement des principes actifs

1.1. Interactions CD/antibiotiques

La formation de complexes d’inclusion entre les principes actifs et les CDs ou le PCD est
largement rapportée dans la littérature, notamment pour améliorer leur solubilité ou
controler leur profil de libération (184)(183)(182)(188). La formation du complexe d’inclusion

CIP-CD et CIP-PCD n’a donc pas été étudiée dans cette these.
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Notre laboratoire a récemment montré une amélioration de la solubilité de la CIP en
présence de concentrations croissantes de méthyl BCDs (286). Blanchemain et al. ont montré
par analyse RMN (Résonnance Magnétique Nucléaire) du proton, la formation d’un complexe
CIP-méthyl-BCD avec une stoechiométrie de 1:1. Les interactions dipolaires entre 'ATB et la
CD ont été mises en évidence par RMN 2D (ROESY) et la géométrie du complexe d’inclusion
entre les deux composés a été déterminée. Le groupement pipérazine de la CIP est inclus dans
la cavité de la CD (Figure 48 (287)). D’autres équipes de recherche ont également observé une
amélioration de la solubilité de la CIP en présence de BCD. La stoechiométrie 1:1 du complexe

a également été caractérisée par RMN et par DRX (diffractométrie de rayons X) (288)(289).

Figure 48 : (A) Géométrie de I'inclusion de la ciproflc

Le complexe d’inclusion RFP-BCD a également été rapporté dans la littérature. Les études
ont montré une amélioration de la solubilité de 'ATB en présence de BCDs suggérant la
formation d’un complexe. Une stoechiométrie 1:1 de ce complexe est supposée par les
auteurs étant donné la taille de la molécule de RFP. L’évaluation des propriétés thermiques
(DSC - calorimétrie différentielle a balayage) a mis en évidence la diminution de I'intensité du
pic de fusion endothermique de la RFP lorsqu’elle est associée a la CD, ce qui est d(i a une
interaction de I’ATB avec la CD. L’inclusion a également été investiguée par DRX qui montre
une diminution de la cristallinité de la rifampicine en présence de la CD. Enfin, I'analyse des
spectres de la RFP, de la 3-CD et du mélange a été analysé par IRFT, RMN 1D et 2D. La RMN
du proton a permis de confirmer I'inclusion RFP-BCD par le groupement pipérazine de la RFP

(Figure 49) dans la CD (290)(291)(292)(293).
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Figure 49 : (A) Géométrie de I’encapsulation de la RFP par son groupement pipérazine dans la [5CD ; (B) Modéle de
représentation 3D (284)

1.2. Influence du temps de chargement

1.2.1. Chargement de la ciprofloxacine

Dans le cadre des travaux de thése du Dr. Flores, une étude préliminaire de la libération a
été réalisée a partir des éponges de CHT:PCD (3:3) imprégnées pendant 4 h dans une solution
de CIP a 2g/L (110). Dans notre étude, nous avons évalué différents temps d’imprégnation (de
15 minutes a 24 heures) pour une concentration fixe de CIP a 2 g/L. Cette étude permet de
déterminer I'impact du temps d'imprégnation sur la capacité d'absorption des éponges
réticulées (3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT). Pour une utilisation clinique, un temps d’imprégnation
cours serait nécessaire. La quantité de CIP absorbée par les éponges a été déterminée apres
immersion dans une solution de PBS pendant 24 h a 37°C sous agitation 80 rpm par dosage a
270 nm. Une étude préliminaire a permis de vérifier qu’apres 24 h d'immersion dans du PBS,
les éponges ne libéraient plus de principe actif. Les cinétiques d'absorption sont présentées

sur les Figure 50 A et B.
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Figure 50 : Evaluation de la quantité de CIP absorbée aprés une imprégnation dans la CIP (2 g/L) pendant 15 min & 24 h.
L'étude a été réalisée en triplicata pour les éponges 3:0 TT (A), 3:1 et 3:3 TT (B). N=3 échantillons

Les éponges 3:0 TT (Figure 50 A), ne contenant pas de PCD, montrent une augmentation
rapide de la quantité de CIP absorbée lors des quatre premieres heures d’'imprégnation (158
+ 51 mg/g). Pour des temps d’imprégnation plus longs, aucune différence significative n’a été
observée (p > 0,05). Les cinétiques d'absorption de la CIP dans les éponges 3:1 TT et 3:3 TT
sont similaires avec une absorption rapide de I'antibiotique jusqu’a4 h (24 + 2 mg/get27 +5
mg/g respectivement) suivie d’un plateau. Ces résultats peuvent étre corrélés a ceux obtenus
lors de I’étude du gonflement. En effet, 'absorption des principes actifs dans les éponges est
étroitement liée aux caractéristiques de gonflement. Nous avions observé que le taux de

gonflement augmentait tres rapidement la premiére heure (a1 h:3:0TT:384+10%, 3:1TT :
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349 +38 % et 3:3 TT: 264 + 43 %) suivi d’'une augmentation plus lente jusqu’a la 4°™¢ heure
(3:0TT:430+4%,3:1TT:396+9 % et 3:3 TT : 168 + 24 %) avant d’atteindre un plateau. La
stabilisation de la quantité de CIP absorbée par les éponges est donc en relation avec la
stabilisation de leur taux de gonflement. Il faut aussi noter que la quantité absorbée aprées 4
h d'imprégnation par les éponges 3:0 TT (233 + 62 mg/g) est beaucoup plus importante que
cellesdesratios 3:1TT (24 +2 mg/g) et 3:3TT (27 £ 5mg/). Il a été démontré dans la premiére
partie que le taux de gonflement diminue avec |‘augmentation de la quantité de PCD dans la
formulation. Néanmoins, les différences observées en terme de taux de gonflement des
éponges ne permettent pas a elles seules de justifier les différences en terme de quantité de
CIP absorbée par les éponges 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT. En effet, alors que le taux de gonflement
chute de 8 % entre les éponges 3:0 TT et 3:1 TT et de 61 % entre les éponges 3:0 TT et 3:3 TT,
la quantité de CIP est diminuée de 89 % et de 88 % apres 4 heures de chargement. Le taux de
gonflement n’est donc pas le seul phénomeéne impactant I'absorption de la CIP dans les
éponges. De plus, les analyses statistiques ne permettent pas de mettre en évidence de
différences significatives entre les quantités de CIP absorbées par les éponges 3:1 TT et 3:3TT
qguel que soit le temps d'imprégnation, alors qu’une différence significative était observée en
terme de taux de gonflement.

La formulation 3:0 TT absorbe la quantité de CIP la plus importante, ce qui permet de
supposer une interaction entre I'antibiotique et le CHT. Les fluoroquinolones telles que la CIP
sont connues pour étre sous forme de zwitterion a pH physiologique (195)(196). Un zwitterion
est une molécule possédant des charges électriques de signes opposés. Ainsi, la CIP est
chargée positivement et négativement a un pH physiologique (pH 7,4). La charge négative est
portée par le groupement carboxylate de la CIP et la charge positive par le cycle pipérazine
protoné. La CIP peut donc interagir via des interactions ioniques par I'intermédiaire de ses
groupes carboxylates avec les fonctions amines primaires protonées du CHT. Lors de la
formation des hydrogels, la quantité massique de PCD est inférieure (3:1) ou égale (3:3) a la
quantité de CHT. Ainsi, les fonctions carboxylates (4 mmol/g de PCD (199)) du PCD sont en
interaction avec les fonctions amines du CHT (5 mmol/g de CHT (254)) (Tableau 11).
L’antibiotique sous sa forme zwitterion interagit avec les groupements NHs* libres du CHT. Or,

le nombre de groupements amines libres est diminué dans les formulations 3:1 et 3:3 (par
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consommation de ces derniers par les fonctions carboxylates du PCD) elles absorbent donc
moins d’antibiotique.

Nous aurions pu attendre de plus grandes quantités de CIP avec l'inclusion dans la CD. En
effet, il a été montré que le complexe d’inclusion de la CIP dans la CD est principalement d{
aux interactions dipolaires, hydrophobes, et aux forces de Van der Waals (199). Néanmoins la
constante de complexation avec par exemple un polymere de méthyl BCD, calculée par la loi
de Benesi-Hildebrand, est trés faible (K1.1 = 55,92 M (286)). De plus, la CIP dans la préparation
pour perfusion hospitaliere utilisée pour imprégner les éponges est sous sa forme
chlorhydrate (soluble), ce qui n'est pas en faveur de la formation d'un complexe d'inclusion.
La CD est généralement utilisée pour améliorer la solubilité des molécules hydrophobes par
formation de complexes d’inclusion. La CIP chlorhydrate étant hydrophile, elle interagit peu
avec la cavité hydrophobe de la CD.

On peut donc conclure que I'absorption et I'adsorption de la CIP dépendent du taux de
gonflement, et surtout des interactions électrostatiques avec le CHT.

En augmentant la quantité de PCD dans la formulation, la formation d’'un complexe
d’inclusion et d’interactions électrostatiques avec celui-ci aurait pu étre mise en évidence.
Néanmoins, ces échantillons ne formant pas d’éponges conformes au cahier des charges,

n’ont donc pas été considérés.

Pour évaluer le type d’interactions impliquées dans I'adsorption de la CIP sur les éponges,

le mécanisme d’adsorption a été étudié par une modélisation cinétique selon deux modeles :

e Laforme linéaire du modeéle cinétique du pseudo premier ordre : (294)

Kt

Ln(Q. — Q) = LnQ, — 2303

e Laforme linéaire du modeéle cinétique du pseudo second ordre : (295)

qG Kthz

+t/Qe
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Qe et Q: (mg/g) sont les concentrations de CIP a I'équilibre et au temps « t », et K1 (min™)
et K, (g/mg.min) sont les constantes cinétiques du pseudo premier ordre et du pseudo second
ordre. Le modele cinétique du pseudo premier ordre est caractérisé par la physisorption qui
correspond a la formation de liaisons physiques de types Van der Waals et hydrogéne. Le
modele cinétique du pseudo second ordre quant a lui définit une adsorption de type
chimisorption qui est caractérisée par des liaisons chimiques telles que les interactions
ioniques ou les liaisons covalentes.

D’aprés le Tableau 14 et |la Figure 51 les valeurs des coefficients de corrélation du pseudo
second ordre sont trés proches de 1 par rapport a I'autre modeéle. Les valeurs des quantités
adsorbées « Qe,, cal » calculées par ce modéle sont comparables a celles expérimentales « Qg,
exp » obtenues. Ceci montre que la cinétique d’adsorption répond mieux au modeéle cinétique
du pseudo second ordre (Figure 51), suggérant une chimisorption de la CIP sur les éponges
(296). Ces résultats confirment donc les interactions préférentielles de la CIP sous sa forme

zwitterion avec les groupements amines protonés libres du CHT.

Tableau 14 : Paramétres cinétiques du modele du pseudo premier ordre et du pseudo second ordre de I'adsoprtion de la CIP

(2 g/L) par les éponges des ratios 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT imprégnées de 15 min a 24 h

Premier ordre Second ordre
i Qe, exp s Qe, cal K> Qe, cal
Ratio Co (g/L K1 (min r2 . r
&) | (mgrg) | M) (mg/e) (g/mg.min) | (mg/g)
3:0TT 2 233 0,187 209 0,996 0,002 256 0,977
3:1TT 2 23 0,810 5 0,305 0,259 23 0,999
33TT 2 30 0,576 14 0,777 0,074 31 0,998
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Figure 51: Représentation linéaire du modéle cinétique du pseudo deuxiéme ordre pour les éponges 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT

imprégnées de CIP (2 g/L) pendant 15 min a 24 h

1.2.2. Chargement de la rifampicine

L'influence du temps d’imprégnation sur la capacité d’absorption des éponges dans une
solution de RFP a également été étudiée. Les éponges sont imprégnées de 15 min a 72 h dans
une solution reconstituée de RFP dans I'eau pour préparation injectable (ppi) a 12 g/L qui
constitue la concentration habituellement utilisée dans le milieu hospitalier sous 80 rpm. Les

résultats des cinétiques d’absorption sont présentés Figure 52.
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Figure 52 : Evaluation de la quantité de RFP absorbée par les éponges3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT imprégnées dans la RFP (12

g/L) en fonction du temps d’imprégnation. N=3 échantillons
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La Figure 52 montre que I'absorption de la RFP augmente pour toutes les formulations en
fonction du temps d’imprégnation. Des quantités maximales de 654 + 71 mg/g, 597 + 45 mg/g
et 513 + 30 mg/g sont relevées a 72 h respectivement pour les éponges 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3
TT. Néanmoins, une différence statistique n’est observée qu’a partir des temps
d’imprégnation longs de 24 et 72 h (p > 0,05). Seuls des temps de chargement importants ont
une influence sur la capacité d’absorption. On observe que la quantité de RFP absorbée par
les éponges 3:3 TT est inférieure a celle des éponges 3:0 TT ou 3:1 TT. Tout comme dans
I’étude précédente, ceci est en lien avec le taux de gonflement et les interactions entre la RFP
et le CHT. En effet, comme pour la CIP, la RFP est un zwitterion a pH physiologique (297). Dans
le cas de I'éponge 3:0 TT, le groupement hydroxyle phénolique porté par le carbone 8 est
chargé négativement et peut interagir avec les NHs* du CHT. Nous avons décrit précédemment
gue les fonctions carboxylates du PCD sont en interaction avec les fonctions amines du CHT
pour former I’hydrogel. Comme pour la CIP, certaines fonctions NHs* en interaction avec le
PCD ne sont pas disponibles pour la RFP, ce qui explique cette diminution de capacité
d’absorption des éponges 3:3 TT comparativement aux éponges 3:0 TT. Cette diminution
d’absorption de RFP n’est pas compensée par son inclusion dans les CDs. Malgré I'inclusion de
la RFP dans la CD, la constante de complexation est faible (K1:1 = 73,4 M pour la méthyl B-CD
et K1.1 = 68,5 M pour I’'hydroxypropyl B-CD (298)). Néanmoins et contrairement a la CIP, on
observe que la quantité de RFP continue d’augmenter avec le temps d’imprégnation et ne se
stabilise pas lorsque le taux de gonflement maximal est atteint. La RFP est capable d’interagir
« avec elle-méme » en s’auto associant via des interactions m—m (aussi appelées « p-
stacking »). Cette spécificité a notamment été mise en évidence par Taha et al. grace a une
étude isotherme d’adsorption de la RFP sur un support de titane revétu d’hydroxyapatite,
fonctionnalisé par un PCD et chargé par de la gentamicine, ce qui conférait a la surface une
charge positive (299). La RFP pouvait interagir avec la gentamicine par interactions ioniques.
Cette étude a montré que I'augmentation du temps d’imprégnation des échantillons dans la
solution de RFP améliorait la capacité d’adsorption par formation de plusieurs couches de
molécules de RFP qui se superposaient. La modélisation de I'adsorption par un modeéle de
Freundlich est venue confirmer cette hypothese. De ce fait, le méme phénomeéne pourrait se
produire au sein des éponges. Néanmoins, les supports de cette étude et les notres étant treés

différents et non comparables, une analyse isotherme d’adsorption de la RFP par les éponges
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avec plusieurs concentrations de RFP doit étre menée pour pouvoir conclure a la formation

de ce phénomene.

Afin d’évaluer le type d’interactions de la RFP avec les éponges, une étude du mécanisme
d’adsorption a été réalisée par une modélisation selon les deux précédents modéles. Les
valeurs des coefficients de corrélation obtenus avec les deux modeéles sont proches de 1 et
trés similaires (Tableau 15) ne permettant donc pas de déterminer I'ordre cinétique. En
revanche, la valeur de la quantité adsorbée « Qe, ca » (calculées) pour la formulation 3:0 TT
par le modele cinétique de pseudo second ordre est trés comparable a celle obtenue
expérimentalement « Q., exp ». L'adsorption de la RFP par I'’éponge 3:0 TT suit donc un
modele cinétique de pseudo ordre 2 (Figure 53 A) caractérisé par une chimisorption. En effet,
I’adsorption de I’ATB sur cette éponge n’est soumise qu’a des interactions ioniques avec les
groupes amines libres du CHT. Concernant les formulations contenant du PCD, les quantités
adsorbées « Qe, ca » (calculée) sont équivalentes a celles obtenues expérimentalement « Q,
exp » quel que soit le modeéle d’ordre cinétique. Ces observations suggérent la coexistence
des deux modeles pour ces éponges (Figure 53 A et B). L'adsorption de la RFP par les
formulations 3:1 TT et 3:3 TT répondrait a des phénomeénes de chimisorption (interaction
ionique avec le CHT) et de physisorption par formation d’interactions de faible énergie de

types Van der Waals et hydrophobe.

Tableau 15 : Paramétres cinétiques des modeéles du pseudo premier ordre et du pseudo second ordre de I'adsorption de la

RFP (12 g/L) par les éponges des ratios 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT imprégnées de 15 min a 72 h

Premier ordre Second ordre
i Co Qe, exp s Qe, cal 2 K> Qe, cal 2
Ratio Ki (min r . r
@V | (mge) | (mesg) (g/mg.min) | (mg/g)
3:0TT 12 654 0,0750 802 0,9696 0,0001 667 0,9469
3:1TT 12 597 0,0922 632 0,983 0,0002 667 0,979
3:3TT 12 512 0,0567 575 0,9584 0,0001 556 0,9257
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Figure 53 : Représentation linéaire du modele cinétique du pseudo premier ordre (A) et du pseudo second ordre (B) pour les

éponges3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT imprégnées de RFP a 12 g/L pendant 15 min a 72 h.

1.2.3. Conclusion

Pour conclure, cette étude a montré qu’un temps d’'imprégnation de 4 h est suffisant pour
charger les éponges avec la CIP. L'absorption de la RFP augmente avec le temps de
chargement (maximum observé apres 72 h de chargement). En pratique clinique, un temps
d’imprégnation court est idéal car le dispositif sera imprégné d’ATBs sur place par I'équipe de
soignants avant l'insertion dans la plaie. De plus, le changement des pansements des plaies
des infections du pied diabétique est effectué tous les 1 a 3 jours maximum. Il est donc

nécessaire de pouvoir préparer le dispositif antibactérien de facon rapide en fonction des

113



Résultats et discussion

besoins. In fine, |'éponge est destinée a étre imprégnée dans une association de CIP et de RFP.
En effet, la RFP peu active sur les pathogenes Gram- doit étre utilisée en association avec la
CIP a large spectre pour éviter le risque de sélection de résistances bactériennes. Pour la suite
des travaux, les éponges CIP, RFP et CIP-RFP seront en conséquence, imprégnées 4 heures afin

d’évaluer leurs performances.

2. Etude de la libération des principes actifs en mode dynamique

2.1. Etude de la libération de la ciprofloxacine

L’étude in vitro de libération de la CFX en condition dynamique a été réalisée dans un
appareil de dissolution en flux continu avec un débit fixé a 5 mL/min. Les DFIs sont souvent
associées a une atteinte osseuse mais il n’existe pas de données dans la littérature permettant
d’estimer la perfusion de I'organe une fois I'infection installée. Le choix du débit s’est donc
inspiré des travaux de Wootton et al. qui ont rapporté que la perfusion d’un os cortical chez
un sujet sain est de 5 mL/min/100 g (300). Les quantités libérées et les cinétiques de libération

sont présentées Figure 54.
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Figure 54 : Quantité de ciprofloxacine libérée par les éponges (A) aprés 4 h d’imprégnation dans une solution de CIP (2 g/L)
et 24 heures de libération dans le PBS ; profils de libération (B) des éponges 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT aprés une libération en
conditions dynamiques (Sotax UPS4, 37°C, 5 mL/min) dans une solution de PBS & pH 7,4. N=6 échantillons

La Figure 54 A montre que les éponges 3:0 TT absorbent une quantité de CIP (87 + 13
mg/g) beaucoup plus importante que les éponges contenant le PCD. Nous constatons
également que la quantité de CIP absorbée diminue avec 'augmentation de la proportion de
PCD dans la formulation de I’éponge. Ainsi, la formulation 3:1 TT libére en 3 fois plus d’ATB
(16 + 6 mg/g) que la formulation 3:3 TT (5 + 1 mg/g) aprés 24 heures. Cette tendance est la
méme que celle observée lors de I'étude précédente (partie 2 1.1). En revanche, il faut
souligner que les quantités de CIP absorbées par une méme éponge sont différentes. En effet,
nous avions constaté apres une imprégnation de 4 h des éponges dans une solution de CIP
(2g/L), des capacités d’adsorption plus importantes (158 + 51 mg/g, 24 + 2 mg/g et 27+ 5 mg/g
respectivement pour les ratios 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT) que celles obtenues avec ce nouveau
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lot d’éponges (87 + 13 mg/g, 16 + 6 mg/g et 5 + 1 mg/g respectivement pour les ratios 3:0 TT,
3:1 TT et 3:3 TT). La reproductibilité n’est donc pas bonne d’un lot de fabrication a I'autre
probablement a cause de la microstructure qui impacte directement le taux de gonflement de
I’éponge. Les parameétres de température de congélation sont déterminants dans la formation
de la taille et de la forme des cristaux de glace qui forment la microarchitecture de I'éponge
aprées lyophilisation. Les caractéristiques de ces cristaux dépendent de la température de
nucléation de la glace treés tot lors du processus de congélation. Cette microarchitecture est
aussi influencée par la vitesse de refroidissement et le temps nécessaire a la prise de glace
(216). Or, ces parameétres sont difficilement contrdlables, entrainant des variabilités de
microstructures intra et inter lots qui influencent I'absorption et la libération du principe actif.
Lui et al. ont montré que la congélation en deux étapes améliore '"homogénéité intra
échantillons. Cette méthode consiste en une premiéere phase de congélation jusqu’a -10 °C,
suivie d’'une deuxieme phase pour atteindre la température plus basse de -45 °C avec une
rampe de congélation constante (301). Les variations inter lots sont la conséquence du
phénoméne stochastique de la nucléation. Pour homogénéiser les productions il faudrait
controler la température de cette nucléation dans tous les récipients servant de moules, par
I'ajout d’un agent de nucléation dans la préparation (216). Au laboratoire, nous avons noté
une meilleure reproductibilité pour des échantillons de petite taille (tube Falcon & 12 mm, 8
mL) placés en position horizontale et au centre du lyophilisateur. Pour améliorer
I’'homogénéité intra lots, un traitement aux ultrasons des hydrogels avant la congélation
pourrait étre également appliqué.

L’évaluation de la cinétique de libération ( Figure 54 B) met en évidence deux profils
différents. Les éponges 3:1 TT et 3:3 TT montrent une cinétique de libération avec un effet
« burst » puis un plateau atteint trés rapidement. Pendant les 15 premieres minutes, 50 % de
la CIP est libérée dans le milieu pour ces deux ratios. Les éponges 3:3 TT sont celles qui libéerent
la CIP le plus rapidement (4 heures) comparativement aux éponges 3:1 TT (10 heures). Les
éponges 3:0 TT présentent quant a elles un profil de libération prolongé pendant 24 heures.
Ces éponges montrent une libération de 50% de la CIP en 12 h, alors gu’elle était de 15
minutes pour les éponges contenant le PCD. L'augmentation de PCD dans la formulation tend
donc a accélérer la vitesse de libération de la CIP. Comme nous l'avons expliqué

précédemment, la CIP sous sa forme zwitterion interagit avec les groupes NHs* libres du CHT.
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L'ajout de PCD entraine une diminution du nombre de ces groupements libres qui forment
des interactions ioniques avec les groupements carboxylates. L'absorption de la CIP pourrait
donc avoir donc une influence sur la vitesse de libération de I’ATB. Plus elle est importante
plus la libération sera ralentie et inversement, une sa diminution pourrait engendrer une
libération plus rapide.

L’équipe de Wells et al. a étudié la libération de CIP aprés imprégnation d’éponges a base
de CHT, de CHT/polyéthylene glycol obtenues par lyophilisation, et d’'une éponge modeéle
commercial (Sentrex Biosponge™). Aprés une libération en condition statique dans une
solution de PBS, ils ont montré une amélioration de la quantité d’ATB absorbée par les
dispositifs contenant du CHT. Les profils de libération obtenus présentaient un effet burst la
premiere journée puis une libération prolongée jusqu’a 7 jours (247). Bien que le procédé de
fabrication de leur dispositif soit similaire au n6tre, la cinétique de libération de la CIP par les
éponges de CHT est différente. Elle peut étre expliquée par la différence des conditions
opératoires. Le mode dynamique avec lequel nous avons travaillé entraine une libération plus

rapide des principes actifs en raison du flux continu.

En conclusion, les formulations contenant le moins de PCD montrent les absorptions de
CIP les plus importantes, et les cinétiques de libération les plus lentes. Ces résultats confirment
la formation d’interactions ioniques préférentielles de la CIP avec la CHT et montrent que nous
pouvons moduler la libération du principe actif en fonction de la quantité de PCD dans la

formulation.

2.2. Etude de la libération de la rifampicine

La RFP est une poudre lyophilisée a reconstituer, dont il est facile de faire varier sa
concentration. Nous avons choisi de travailler avec des concentrations de 6 g/L, 12 g/L
(concentration hospitaliere) et 60 g/L afin d’étudier leurs impacts de la concentration de RFP
sur la capacité d’abortion des éponges et leur profil de libération. L’étude de la libération a
été menée en mode dynamique avec les mémes parametres que pour I'étude de la CIP. Les
qguantités de RFP libérées au bout de 24 heures et leurs profils de libération sont présentés

Figure 55.
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Figure 55 : Quantité de RFP absorbée aprés 4 h (A) et profils de libération des éponges 3:0 TT (B), 3:1 TT (C) et 3:3 TT (D) aprés
imprégnation a 6, 12 et 60 g/L et libération en conditions dynamiques (Sotax UPS4, 37°C, 5 mL/min) dans une solution d PBS

a pH 7,4. N=6 échantillons

La Figure 55 A montre la quantité de RFP libérée aprés 24 h dans la solution de PBS en
fonction de la formulation CHT:PCD et de la concentration de la solution d’imprégnation de
RFP. Quelle que soit la formulation de I'éponge, lorsque la concentration de la solution
d’imprégnation augmente, la quantité de RFP libérée aprés 24 heures augmente notamment
pour les éponges contenant du PCD. La formulation 3:3 TT absorbe par exemple 20 + 9 mg/g,
54 + 8 mg/g et 171 + 20 mg/g aux concentrations respectives de 6, 12 et 60 g/L. Cette
augmentation est toutefois moins visible pour le ratio 3:0 TT (132 + 17 mg/g, 169 + 12 mg/g
et 171 + 56 mg/g). En revanche, lorsque les éponges sont imprégnées dans une solution a 60
g/L, aucune différence significative n’est constatée entre les différents ratios (p > 0,05).
Lorsqu’une faible concentration d’'imprégnation est utilisée, la RFP sous sa forme zwitterion

interagit préférentiellement avec le CHT, entrainant une absorption maximale pour les
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éponges 3:0 TT. L'absorption diminue avec l'ajout de PCD dans la formulation par
consommation des groupements amines libres. Néanmoins, on observe avec I'augmentation
de la concentration d’imprégnation une hausse de la quantité absorbée par les éponges 3:1
TT et 3:3 TT suggérant une inclusion de la RFP dans la CD. A partir d’'une concentration critique
(12 g/Lpourleratio 3:1 TT et 60 g/L pour le ratio 3:3 TT), cette inclusion permet de compenser
la perte d’absorption de I’ATB par le CHT. A fortes concentrations, la RFP, en interaction avec
le CHT, pourrait interagir avec elle-méme en s’auto assemblant entrainant une augmentation
de I'absorption

La Figure 55 B illustre les cinétiques de libération de la RFP en fonction du ratio et de Ia
concentration d’imprégnation au cours du temps. Tous les échantillons montrent le méme
profil avec un effet burst initial pendant les premiéres heures avant d’atteindre
progressivement un plateau. La vitesse de la libération est en revanche influencée par la
concentration d’'imprégnation. En effet, plus elle est importante plus la libération est lente. Ce
phénoméne est particulierement visible pour les ratios 3:0 TT et 3:3 TT. On constate que pour
les éponges controles 3:0 TT, 80 % de la RFP absorbée est libérée en 3, 6 et 8 h respectivement
pour les concentrations de 6, 12 et 60 g/L. L’effet burst est donc diminué avec I'augmentation
de la concentration de la solution d’imprégnation, et la totalité de la RFP est libérée plus
lentement (plateau a 9 h, 12 h et 23 h pour les concentrions respectives de 6, 12 et 60 g/L).
Concernant les éponges 3:3 TT, la cinétique de libération est particulierement diminuée pour
de hautes concentrations d’'imprégnation. On observe qu’aprés seulement 2 h, 80 % de la RFP
est libérée pour les concentrations de 6 et 12 g/L, contre 40 % a 60 g/L. Les plateaux sont
ensuite atteints dés la 8™ heure pour les plus faibles concentrations, et 18 h plus tard pour
une solution trés concentrée a 60 g/L. On constate donc un effet concentration-dépendant
qui ralentit la vitesse de libération de I’ATB. Cet effet concentration-dépendant pourrait étre
régi par deux mécanismes : 1) la capacité des molécules de RFP a interagir avec elle-méme
entrainant une libération plus lente et 2) un mécanisme de controle de la libération grace a

I'inclusion héte/invité dans la CD pour des concentrations d’imprégnation élevées.
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3. Conclusion

L’étude des libérations de la CIP a montré que le gonflement, mais surtout les interactions
des ATBs avec le CHT influencent la capacité d’absorption des éponges en fonction du ratio.
La CIP et la RFP sous leur forme zwitterion interagissent préférentiellement avec le CHT via
ses groupements amines protonés. Le nombre de ces charges ionisées libres diminue avec
I'augmentation de la quantité de PCD dans la formulation. Il existe donc une compétition entre
les interactions CHT/PCD qui stabilisent I’'hydrogel, et les interactions ATB/CHT qui entrainent
une diminution de I'absorption des principes actifs en fonction de la proportion de PCD. Il a
aussi été constaté que plus la quantité absorbée est importante plus la libération est lente.
L’inclusion dans la CD n’est donc pas responsable de la libération contrélée. Il est important
de rappeler que le PCD apporte une meilleure stabilité du systeme en milieu aqueux et une
amélioration de la compatibilité de I'éponge pour I'application clinique visée en termes de
propriétés mécaniques. Nous avons constaté que dépourvu de PCD le dispositif ne répond pas

au cahier des charges.

L’objectif de cette thése est de développer un dispositif médical qui libére localement et
de maniére prolongée des ATBs directement sur le site infecté (plaies infectées du pied chez
le patient diabétique). Ces éponges seront donc un dispositif médical antibactérien dont il est
nécessaire d’évaluer 'activité sur les bactéries. Une étude microbiologique a ainsi été réalisée
afin de déterminer si elles sont compatibles avec I'indication visée. Cette étude constitue la

troisieme partie des résultats de ce travail.
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Partie 3: Etude in vitro de Iactivité des éponges chargées

d’antibiotiques

Dans un premier temps, |'évaluation de I'activité antibactérienne des éponges a été
réalisée par des tests de diffusion. Ces tests permettent de mesurer la capacité des éponges
a libérer une quantité suffisante d’antibiotiques pour inhiber la croissance bactérienne. Des
tests de Kill Time ont ensuite été réalisés pour évaluer la cinétique de réduction bactérienne,
lorsque les bactéries sont mises au contact des éponges imprégnées. Comme décrit
précédemment, les bactéries le plus souvent isolées dans les DFIs sont S. aureus et E. coli. Les

essais seront donc réalisés sur ces deux pathogenes.
3.1. Test de diffusion

3.1.1. Eponges chargées avec la ciprofloxacine

Pour réaliser le test de diffusion nous avons dans un premier temps procédé a une
libération statique, dite « en batch », des éponges imprégnées d’ATB (2 g/L, 4 h, 37 °C) dans
une solution de PBS pH 7,4. A intervalles de temps réguliers, le milieu est prélevé et renouvelé.
Ce milieu collecté est réservé et injecté dans des puits creusés dans les géloses MHA
préalablement ensemencées de S. aureus et E. coli. Si ce milieu posséde une activité
antibactérienne, des cercles d’inhibition de la prolifération bactérienne se formeront autour
de la zone de dépbt apres une incubation de 24 h a 37 °C. Le diametre des cercles est
proportionnel a la quantité de CIP libérée dans le milieu. Les résultats sont présentés Figure

56.
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Figure 56 : Diamétres d’inhibition mesurés aprés dépdt des milieux de libération provenant des éponges 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3

TT sur des géloses ensemencées de S. aureus (A) et d’E. coli (B). N=6 échantillons

La Figure 56 montre que l'activité antibactérienne des milieux de libération diminue au
cours du temps quels que soient la souche et I"échantillon testés. Ces résultats sont
directement liés a la quantité de CIP mesurée dans les milieux de libération. L'activité
antibactérienne est prolongée jusqu’a 48 h pour les ratios 3:0 TT et 3:1 TT sur S. qureus et E.
coli. En revanche, pour le ratio 3:3 TT les cercles d’inhibition ne sont visibles que pendant les
premieres heures de la libération (3 h sur S. aureus et 4 h sur E. coli). En terme de taille de
diametres d’inhibition, les éponges 3:0 TT présentent des diamétres plus important que ceux
du ratio 3:1 TT, quand bien méme la durée de I'activité antibactérienne est la méme sur les

deux souches (48 heures). Au bout de 48 heures de libération, les diamétres d’inhibition sont
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de 10 £ 3 mm et 6 + 2 mm pour les échantillons 3:0 TT et 3:1 TT sur S. aureus et de 17 + 2 mm
et 11 + 2 mm sur E. coli. Ces observations suggérent qu’il existe une corrélation entre la
guantité de principe actif absorbée et le profil de l'inhibition bactérienne. La capacité
d’absorption et I'activité antibactérienne sont les plus importantes pour le ratio 3:0 TT. Le
chargement de I'éponge semble donc avoir une influence sur le profil de libération des
antibiotiques et sur la durée de son activité antibactérienne.

On constate également que l'activité des milieux de libération (a concentrations
identiques) est plus importante sur E. coli que sur S. aureus. Les résultats de I’évaluation de la
CMI ont révélé des concentrations de 0,25 mg/L sur S. aureus et 0,125 mg/L sur E. coli. En
effet, les bactéries a Gram- sont plus sensibles a la CIP que les bactéries a Gram+ (302). Cette
différence de sensibilité reposerait entre autre sur la capacité d’une molécule a pénétrer dans
la bactérie (303). E. coli porte sur sa membrane externe des porines (pores de transports) qui
pourraient faciliter la pénétration de la CIP (304). Des études montrent la corrélation entre le
caractére hydrophobe/hydrophile d’'une molécule et sa pénétration a travers la paroi
bactérienne. Sharma et al. ont montré une meilleure diffusion de la CIP HCI (hydrophile) a
travers la membrane d’E. coli (305). Il est admis que plus un composé est hydrophile, meilleure
est sa pénétration au sein des pathogénes (306). De plus, cette fluoroquinolone est la plus
puissante contre les bactéries Gram- (307). En effet, elle dérive de I'acide nalidixique et
possede un cycle a six chainons et un groupement N-cyclopropane qui entrainent une activité
prolongée sur les Gram-, une meilleur biodisponibilité et pénétration tissulaire, ainsi qu’une
demi-vie plasmatique plus longue (308). Les bactéries possedent deux types de
topoisomérases, I’ADN gyrase et la topoisomérase IV. L’analyse des mécanismes de résistance
d’E. coli a montré que I’ADN gyrase est la principale cible des quinolones, et la topoisomérase
IV la seconde. Cette préférence varie en fonction de I'espéce pathogéne et de la molécule
d’ATB (309). Le mécanisme d’action moléculaire repose sur la capacité des fluoroquinolones
as’intercaler entre les deux sous-unités de I’ADN gyrase (GyrA et GyrB) et de la topoisomérase
IV (ParC et ParE). L'ATB s’insere et se lie aux enzymes de maniére covalente par le carbone 7
(portant le groupement pipérazine) de son cycle aromatique, et par son groupement

carboxyle en position 3 (310).
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3.1.2. Eponges chargées avec la rifampicine

L’activité antibactérienne des éponges RFP est évaluée selon le méme procédé que pour
les éponges CIP. Aprés une libération statique de la RFP, a différents temps, dans du PBS, celui-
ci est collecté et déposé sur des géloses de MHA, préalablement ensemencées de bactéries.
Les éponges ont été imprégnées dans des solutions de RFP a 12 et 60 g/L (4h, 37 °C) pour
évaluer l'impact de la concentration d’imprégnation sur linhibition de la croissance

bactérienne. L’évolution des cercles d’inhibition formés au cours du temps est illustrée Figure

57.
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Figure 57 : Diamétre d’inhibition mesurés apres dépét des milieux de libération provenant des éponges RFP 3:0 TT, 3:1 TT et
3:3TT imprégnées a 12 g/L (A) et 60 g/L (B) sur des géloses de MHA ensemencées de Staphylococcus aureus ; et imprégnées
a12g/L (C)et 60 g/L (D) sur des géloses de MHA ensemencées d’Escherichia coli. N=3 échantillons

La Figure 57 A montre les résultats du test de diffusion sur S.aureus des éponges
imprégnées dans une solution de RFP a une concentration de 12 g/L. Une activité
antibactérienne est observée jusqu’a 48, 72 et 24 h respectivement pour les ratios 3:0 TT, 3:1
TT et 3:3 TT. Les éponges 3:1 TT présentent |'activité antibactérienne la plus prolongée. Ce
résultat est surprenant car nous avions observé dans la partie 2 2.2. (page 117) que pour une
solution d’'imprégnation a 12 g/L les profils de libération étaient accélérés avec I'ajout de PCD

dans la formulation. La reproductibilité de la méthode de fabrication des éponges peut étre
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remise en cause. Comme nous l'avons vu, il existe une variabilité inter lots qui influence la
capacité d’absorption et de libération des éponges.

Pour une concentration de RFP a 60 g/L (Figure 57 B), une activité sur S. aureus est
observée jusqu’a 72 h pour tous les dispositifs sans différence significative. Il est important de
rappeler que dans la partie absorption (partie 2 2.2. page 117), il avait été noté une absorption
de RFP, sans différence significative, de rifampicine quelle que soit la formulation (3:0 TT : 172
+ 56 mg/g, 3:1 TT: 203 + 27 mg/g et 3:3 TT: 171 + 20 mg/g) lorsque les éponges étaient
imprégnées dans une solution de RFP a 60g/L. Pour cette méme concentration, la vitesse de
libération notamment du ratio 3:3 TT était ralentie. Toutefois, tous les ratios montrent le
méme profil d’activité antibactérienne lorsqu’ils sont imprégnés a 60 g/L.

Sur E.coli ((Figure 57 C et D) les éponges chargées avec la RFP possedent une activité
antibactérienne trés faible qu’elles aient été imprégnées dans une solution d’ATB a 12 ou 60
g/L. U'intensité (diameétre du cercle d’inhibition) de cette activité est 2 fois moins importante
gue sur S.aureus, et la croissance des bactéries n’est inhibée que jusqu’a 4 h. Le ratio 3:1 TT
montre une nouvelle fois le meilleur pouvoir antibactérien. Cette différence d’activité
s’explique par la valeur de la CMI qui est bien plus élevée pour S. aureus (< 0,03 mg/L) que
pour E. coli (> 64 mg/L). La RFP est en effet un ATB connu pour étre plus actif sur les Gram+
gue sur les Gram-. William et al. ont montré qu’a concentration égale en RFP exogene, E. coli
présente une concentration intracellulaire en ATB 3 fois moins importante que celle
accumulée chez S. aureus (311). La membrane externe d’E. coli se comporterait comme une
barriére a la RFP, empéchant le médicament d’entrer dans la cellule. A ce phénomene pourrait
étre associé un mécanisme d’efflux actif. Des études sur des souches d’E. coli mutantes
suggérent que la RFP est un substrat pour les pompes a efflux de la bactérie (312). Le
mécanisme d’action de cet ATB repose sur sa capacité a se lier de facon stable a 'ARN
polymérase bactérienne qui est constituée du « core enzyme » catalytique (4 sous-unités : a,
B, B’ et @) associé a une sous-unité o assurant la reconnaissance des promoteurs. Les
rifamycines se lient a I'’enzyme de translocation par la sous-unité [3 via des liaisons hydrogenes
et des interactions de Van der Waals (313)(314). Des CMI élevées pour les bactéries Gram- ne
sont pas dues a une ARN polymérase moins sensible, mais a une pénétration réduite de la
rifampicine a travers la membrane externe de ces organismes (303). Il est donc essentiel dans

des infections polymicrobiennes d’associer la rifampicine a un ATB possédant un spectre
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d’activité antimicrobienne sur les Gram-. Les éponges CIP ont montré de bons résultats de
microbiologie sur E.coli. Cette fluoroquinolone est particulierement active sur les bactéries
Gram- (315). L’association des molécules de CIP et de RFP permettra une action complete sur

un large spectre bactérien et évitera les sélections de résistances.

A lissue de ce test nous avons décidé de continuer a ne travailler qu’avec une
concentration d’imprégnation de 12 g/L. Cette concentration est habituellement utilisée en
milieu hospitalier et sera donc la plus représentative de I'activité antibactérienne des éponges

chargées.

3.1.3. Eponges chargées avec Iassociation ciprofloxacine-rifampicine

Pour avoir une action compléte sur toutes les bactéries, il est nécessaire d’associer la RFP
a un ATB ayant un spectre dirigé contre les Gram-. La CIP posséde une bonne activité sur ces
pathogenes, et il a été montré que les éponges avec la CIP sont efficaces sur E. coli (et sur S.
aureus). Un test de diffusion aprés une libération en condition statique a été réalisé pour
évaluer I'activité antibactérienne des éponges lorsque les deux ATBs sont associés. Les
échantillons ont été testés sur S. aureus et sur E. coli dans les mémes conditions que les
éponges imprégnées uniquement de CIP ou de RFP. La Figure 58 présente les évolutions du
diametre d’inhibition en fonction du temps de séjour dans la solution de PBS des éponges

imprégnées des deux ATBs sur S. aureus (Figure 58 A) et E. coli (Figure 58 B).
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Figure 58 : Diameétres d’inhibition mesurés aprés dépdt des milieux de libération provenant des éponges 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3

TT, imprégnées de CIP et de RFP, surS. aureus (A) et E. coli (B) (libération statique de 5 jours). N=3 échantillons

La Figure 58 montre une inhibition prolongée de la prolifération sur S. aureus jusqu’a 48 h
pour le ratio 3:0 TT et jusqu’a 72 h pour les ratios 3:1 TT et 3:3 TT. L’activité antibactérienne
sur S. aureus est plus importante avec les éponges chargées avec les deux principes actifs que
celles des systéemes chargés avec un seul ATB (Tableau 16) notamment pour les éponges
contenant le PCD. On peut supposer une synergie d’action des deux antibiotiques. La synergie
résulte d’'une interaction positive entre deux antibiotiques dont I'action antibactérienne
conjointe est supérieure a la somme des actions de chacun des deux antibiotiques pris
isolément (316). La synergie d’action de ces deux ATBs n’est pas décrite dans la littérature. En

revanche, une méta-analyse des traitements ATBs utilisés dans les infections de I'os, menée
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par Stengel et al., a montré que le contréle durable des infections a S. aureus tend a étre
amélioré lors d’une association CIP-RFP comparativement a l'utilisation des ATBs en
monothérapie (317).

L'activité antibactérienne sur E. coli n’est observée que jusqu’a 24 h sans différence
significative entre les différents ratios. Nous avions pu constater une inhibition de la
croissance du pathogéne jusqu’a 48 h (3:0TT et 3:1 TT) lorsque les éponges étaient chargées
uniguement avec la CIP, et jusqu’a 4 h pour celles imprégnées de RFP (3:1 TT) (Tableau 16).
Pour E.coli I'activité antibactérienne de I'association est donc plus importante que celle des
éponges chargé de RFP seule, mais diminuée par rapport a celles imprégnés de CIP.
L’association des deux ATBs diminue donc les effets antibactériens de la fluoroquinolone sur
E. coli. Les deux molécules sont chargées négativement et forment des liaisons
électrostatiques avec les groupements NHs* libres du CHT. On peut supposer qu’une plus
grande quantité de RFP est absorbée par I'éponge car il existe un mécanisme de compétition
des ATBs sur les sites d’interaction. Cette compétition diminue le nombre de molécules de CIP
absorbées par I'éponge ce qui engendre une moins bonne activité sur les Gram-. Ce
phénoméne a déja été observé au laboratoire lors du chargement d’une prothése vasculaire
fonctionnalisée avec la CD et chargées de I'association de ces deux ATBs (résultats en cours
de publication). Un dosage des ATBs dans le milieu de libération confirmera cette hypothese.
La molécule de RFP absorbe a la méme longueur d’onde que la CIP (270 nm). Il est donc tres
difficile de doser ces deux composés lorsqu’ils sont associés. Une méthode de dosage par
HPLC UV (chromatographie liquide haute performance) pour séparer les deux antibiotiques

est en cours de mise en place au laboratoire.

Tableau 16 : Activité antibactérienne maximale observée sur S. aureus et E. coli, en fonction du ratio et de I'antibiotique

S. aureus E. coli
CIP RFP CIP-RFP CIP RFP CIP-RFP
3:0TT 48 h 48 h 48 h 48 h 1h 24h
3:1TT 24h 72 h 72 h 48 h 4h 24h
3:3TT 3h 24h 72 h 4h 1h 24h
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3.2. Test de la réduction bactérienne (Kill Time)

3.2.1. Eponges chargées avec ciprofloxacine

Le test du Kill Time permet d’évaluer la capacité d’un échantillon a induire une réduction
bactérienne. Il quantifie le nombre de bactéries viables (UFC/échantillon) sur un échantillon
en fonction du temps de contact et a partir d’'une charge bactérienne initiale. Les cinétiques
de réduction bactériennes des éponges 3:0, 3:1 et 3:3 réticulées ont été réalisées en présence
des deux pathogenes. La Figure 59 montre la réduction bactérienne (UFC/échantillon) de S.
aureus (Figure 59 A) et E. coli (Figure 59 B) aprés une mise en contact avec les éponges

réticulées des différents ratios imprégnées ou non de CIP (2 g/L, 4 h a 37 °C).

131



Résultats et discussion

A 3:0TT -==-3:1TT --=-3:3TT

8 3:0TTCIP ——3:1TTCIP —=—3:3TT CIP
7
c
26
€5
(1]
-
S 4
S~
g 3
2
= 2
S

0

0O 5 10 15 20 25 30 35 40 45
Temps (h)

B 3:.0TT -==-3:1TT ----3:3TT

3:0TTCIP ——3:1TTCIP —=-3:3TTCIP

Log (UFC/échantillon)
O L N W M U1 O N

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45
Temps (h)

Figure 59 : Cinétique de la réduction bactérienne en fonction du temps et des différents ratios 3:0, 3:1 et 3:3 témoins (TT) ne

contenant pas d’antibiotique et imprégnés de CIP (TT CIP) sur les souches de S. aureus (A) et d’E. coli (B). N=3 échantillons

La Figure 59 et le Tableau 17 montrent que le nombre de colonies de S. aureus viables
aprés 6 h de contact avec les éponges témoins non imprégnées de CIP est réduit de 3 Logio
pour les ratios 3:0 TT, 3:1 TT et de 1 Logio pour le ratio 3:3 TT. La réduction bactérienne se
stabilise ensuite a 2 Logio pour les éponges 3:0 TT et 1 Logio pour les éponges 3:1 TT et 3:3 TT.

La réduction bactérienne des éponges non imprégnées est moins importante sur E. coli
quesurS. aureus au bout de 6 heures (3:0TT : 2,7 Logio, 3:1 TTet 3:3TT : 1 Logio). Enrevanche,
elle continue de diminuer pour atteindre 3,5 Logio et 2,3 Logio pour les ratio 3:0 et 3:1 TT

respectivement apres 48 h.
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L’activité antibactérienne des éponges non imprégnées observée est liée aux propriétés
intrinséques du CHT. Un des mécanismes responsables de la mort des bactéries est la
formation d’interactions électrostatiques entre les groupes amines protonés du CHT et les
éléments chargés négativement de la paroi des pathogenes. L'acide lipotéichoique confere a
la paroi des bactéries Gram+ un caractére anionique par apport d’ions phosphates. Les
lipopolysaccharides de la membrane des Gram- sont, quant a, eux responsables de la
polarisation de cette derniere (318)(319). Comme nous I'avons vu dans la partie absorption
(partie 2 1.2.1. page 105), la présence du PCD consomme les de groupes amines libres par
formation d’interactions ioniques. Les fonctions amines ainsi consommeées ne peuvent plus
interagir avec les bactéries, ce qui entraine une diminution de l'activité bactérienne des
éponges contenant du PCD. Il existe des études controversées sur la différence de sensibilité
des bactéries Gram+ et Gram—au CHT. Des auteurs ont démontré que le CHT avait une activité
plus importante sur E. coli que sur S. aureus (320)(321). L’épaisseur de la paroi de la bactérie
pourrait jouer un réle dans cette différence de sensibilité. La paroi cellulaire d’E. coli est de
I'ordre de 7-8 nm, alors que celle de S. aureus est de 20-80 nm ce qui entraine une meilleure
protection contre la lyse (322). Cependant, il existe des études contradictoires ayant montré

une plus grande activité du CHT sur les Gram+ que sur les Gram- (323)(324).

Tableau 17 : Réduction bactérienne de S. aureus et E. coli aprés 6 h et 48 h de mise au contact des échantillons non

imprégnés 3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT et imprégnés de CIP 3:0 TT CIP, 3:1 TT CIP et 3:3 TT CIP

S. aureus E. coli
6h 48 h 6h 48 h
3:0TT 3 Logio 2 Logio 2,7 Logio 3,5 Logio
3:1TT 3 Logio 1 Logio 1 Logio 2,3 Logio
3:0TTCIP 3,5 Logio 5 Logio 3,3 Logio 6,2 Logio
3:1TTCIP 3 Logio 3,5 Logio 2,3 Logio 4 Logio
3:3TT CIP 1 Logio 1,5 Logio 1,6 Logio 2,7 Logio

Lorsque les éponges sont chargées avec la CIP, I'activité antibactérienne est nettement

améliorée. Les ratios 3:0 TT CIP, 3:1 TT CIP et 3:3 TT CIP montrent une réduction bactérienne
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sur S. aureus (Figure 59 A) de 3,5 Logio, 3 Logio et 1 Logio respectivement apres 6 h de contact.
Elle atteint un maximum a 24 h de 5 Logi0(3:0 TT CIP), 3,5 Logio (3:1TT CIP) et 1,5 Logio (3:3
TT CIP). On peut noter que la cinétique de réduction bactérienne des éponges 3:0 TT CIP et
3:1 TT CIP est bien plus rapide que celle du ratio 3:3 TT CIP. Apreés le point 24 h on observe une
reprise progressive de la prolifération. L'ensemble de ces observations est résumé Tableau 17.

Sur E. coli (Figure 59 B) le nombre de bactéries est réduit de 3,3 Log1o, 2,3 Logio et 1,6 Logio
aprés 6 h respectivement pour les ratio 3:0 TT CIP, 3:1 TT CIP et 3:3 TT CIP. La réduction
bactérienne est prolongée jusqu’a 48 ha 6,2 Log10(3:0 TT CIP), 4 Log10(3:1 TT CIP) et 2,7 Logio
(3:3 TT CIP). Le nombre de colonies diminue donc de maniére plus importante et plus rapide
lorsque la bactérie est au contact des éponges 3:0 TT imprégnée de CIP. Ces résultats sont en
accord avec ceux obtenus au cours des tests de libération et du test de diffusion. La quantité
de CIP absorbée par I'éponge diminue avec I'ajout de PCD dans la formulation. On observe
une réduction bactérienne moins importante lorsque les bactéries sont mises au contact des
dispositifs contenant du PCD car la quantité de CIP absorbée est diminuée. Les éponges 3:3 TT
CIP sont donc les moins performantes en terme de réduction du nombre de bactéries.

L'effet bactéricide est caractérisé par une décroissance continue de la population
bactérienne au cours du temps. A I'inverse, une activité bactériostatique se traduit par une
réduction puis une reprise de la prolifération bactérienne. L’effet bactéricide des éponges est
ainsi mis en évidence sur E. coli et S. aureus. La légére reprise de la croissance observée sur la
bactérie Gram+ est négligeable. Cette reprise de la croissance peut s’expliquer par une
concentration en ATB devenant insuffisante pour la population bactérienne (moins sensible

gue les Gram-).

3.2.2. Eponges chargées avec la rifampicine

Les tests de Kill Time ont été réalisés avec des éponges imprégnées dans une solution de
RFP a une concentration de 12 g/L pendant 4 h. La Figure 60 présente la réduction du nombre
de colonies viables au cours du temps, au contact des dispositifs témoins sans ATB et

imprégnés en RFP sur S. aureus (Figure 60 A) et E. coli (Figure 60 B).
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Figure 60 : Cinétique de la réduction bactérienne en fonction du temps et des différents ratios 3:0, 3:1 et 3:3 témoins (TT) ne

contenant pas d’antibiotique et imprégnés de RFP (TT RFP) sur les souches de Staphylococcus aureus (A) et d’Escherichia coli

(B). N=3 échantillons

La Figure 60 A montre qu’aprés imprégnation des éponges dans la RFP un effet
antibactérien sur S. aureus amélioré est observé comparativement aux témoins. La
décroissance bactérienne est trés rapide avec a 6 h une réduction du nombre de colonies de
5,7 Logio, 6,6 Logio et 4,4 Logio respectivement pour les ratios 3:0 TTRFP, 3:1 TTRFP et 3:3TT
RFP apres 6 heures de contact. La décroissance continue progressivement jusqu’a 48 h pour
atteindre une diminution de 6,7 Logio. Il faut noter que les analyses statistiques n’ont pas mis
en évidence de différence significative entre les différents ratios apres 24 heures au contact

de S. aureus (p > 0,05).
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L'activité observée sur E. coli (Figure 60 B) est en revanche trés faible avec une diminution
du nombre de colonies de 1,1 Logio aprés 6 h et qui se stabilise ensuite. Les échantillons
imprégnés de RFP ne montrent pas d’activité antibactérienne sur E. coli comparativement a
I’éponge contréle 3:0 TT dont I'activité antibactérienne a été attribuée aux propriétés
intrinseques du CHT. Apres imprégnation, ces groupements sont consommés dans des
interactions ioniques avec I’ATB, qui est trés peu actif sur les bactéries Gram-. L’'ensemble des
résultats est résumé Tableau 18.

Ces résultats mettent en évidence I'effet bactéricide des éponges imprégnées de RFP sur
S. aureus. Son activité est en revanche tres faible sur E. coli d’ou la nécessité de I'utiliser en

association dans les infections polymicrobiennes telles que celles des DFls.

Tableau 18 : Réduction bactérienne de S. aureus et E. coli aprés 6 h et 48 h de mise au contact des échantillons imprégnés de

RFP
S. aureus E. coli
6h 48 h 6h 48 h
3:0TT RFP 5,7 Logio 6,7 Logio 1,1 Logio 1,1 Logio
3:1TTRFP 6,6 Logio 6,7 Logio 1,1 Logio 1,1 Logio
3:3TT RFP 4,4 Logio 6,7 Logio 1,1 Logio 1,1 Logio

3.2.3. Eponges chargées avec Iassociation de ciprofloxacine/rifampicine

Les cinétiques de réduction bactérienne de S. aureus et d’E. coli ont été évaluées par un

test du Kill Time aprés avoir mis les bactéries au contact des éponges chargées des deux ATBs

(CIP-RFP). Les résultats sont présentés Figure 61.
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Figure 61 : Cinétique de la réduction bactérienne en fonction du temps et des différents ratios 3:0, 3:1 et 3:3 témoins ne
contenant pas d’antibiotique (TT) et imprégnés de ciprofloxacine et rifampicine (TT CIP-RFP) sur les souches de S. aureus (A)

et E. coli (B). N=3 échantillons

On peut observer sur la Figure 61 A une amélioration de I’activité antibactérienne lorsque
les éponges sont imprégnées de |'association des deux ATBs comparativement aux témoins.
A 24 h le nombre de colonies de S. aureus est réduit de 6,1 logio pour les éponges 3:0 TT CIP-
RFP et 3:1 TT CIP-RFP et de 4,5 logio pour les éponges 3:3 TT CIP-RFP. L’activité antibactérienne
persiste ensuite sans qu’aucune différence significative ne soit constatée entre les différents
ratios (p > 0,05).

Sur E. coli (Figure 61 B), les cinétiques de I'inhibition sont plus lentes. Une réduction de 2,6

Logio pour les ratios 3:0 TT et 3:3 TT imprégnés, et de 2 Logio pour le ratio 3:1 TT CIP-RFP est
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observé a 24 h. Le nombre de colonies continue de diminuer jusqu’a 48 h avec une baisse de
4,3 Logio pour les éponges 3:0 TT CIP-RFP et de 3,3 Logio pour les éponges 3:1 TT CIP-RFP et
3:3 TT CIP-RFP. Les éponges imprégnées de l'association de CIP-RFP montrent donc une
activité bactéricide sur les deux souches Gram+ et Gram-. L’ensemble de ces résultats est
regroupé Tableau 19.

L'activité antibactérienne des éponges imprégnées des deux ATBs est meilleure sur S.
aureus. Elle est en revanche moins bonne sur E. coli que celle des éponges imprégnées de CIP
seule. Ces résultats sont cohérents avec ceux obtenus lors du test de diffusion et renforce
I’hypothese d’'une compétition des ATBs pour se lier au CHT par des interactions ioniques. Les
échantillons sont donc moins chargés en CIP, et la RFP possédant une faible activité sur les

bactéries Gram-, les éponges sont moins efficaces.

Tableau 19 : Réduction bactérienne de S. aureus et E. coli aprés 24 h et 48 h de mise au contact des échantillons imprégnés

de CIP-RFP
S. aureus E. coli
24 h 48 h 24 h 48 h
3:0 TT CIP-RFP 6,1 Logio 6,1 Logio 2,6 Logio 4,3 Logio
3:1TT CIP-RFP 6,1 Logio 6,1 Logio 2 Logio 3,3 Logio
3:3 TT CIP-RFP 4,5 Logio 6,1 Logio 2,6 Logio 3,3 Logio

3.3. Conclusion

Cette derniere sous partie a permis d’évaluer in vitro le pouvoir antibactérien des éponges
3:0 TT, 3:1 TT et 3:3 TT imprégnées de CIP, de RFP et d’une association de CIP et RFP.
Concernant les éponges imprégnées de CIP, les formulations 3:0 TT et 3:1 TT ont montré une
bonne activité sur S. aureus et sur E. coli. En revanche, lorsque la RFP est utilisée seule, une
inhibition bactérienne prolongée de tous les ratios n’est observée que sur S. aureus. Ceci est
la conséquence de son spectre d’action limité sur les Gram-. Il est donc nécessaire, dans
'optique d’élaborer un dispositif médical pour le traitement des DFIls souvent

polymicrobiennes, d’utiliser cette molécule en bi-thérapie. Une évaluation microbiologique a
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donc été réalisée pour étudier le caractére antibactérien des éponges lorsqu’elles sont
imprégnées de CIP et de RFP. Nous avons pu constater une amélioration de I'activité
antibactérienne des éponges chargées de |'association d’ATBs sur S. aureus, suggérant une
synergie d’action des deux molécules. Sur E. coli, malgré un pouvoir antibactérien prolongé,
les éponges ont montré une activité antibactérienne moins importante liée a une diminution
de la quantité de CIP absorbée lorsqu’elle est associée a la RFP. Il existe en effet une
compétition des ATBs pour former les liaisons électrostatiques avec les groupements NHs*
libres du CHT. Pour conclure, I'ensemble de ces tests a permis de mettre en évidence le

pouvoir antibactérien des éponges imprégnées des ATBs seuls ou en association.
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Conclusion et discussion générale

L'objectif de ce travail de thése était d’élaborer un dispositif médical destiné a étre
imprégné dans une solution d’antibiotique(s) disponible(s) dans le milieu hospitalier, pour le
traitement des infections du pied diabétique. L’arsenal thérapeutique dont disposent
aujourd’hui les équipes de soignants reste encore insuffisant pour éradiquer ces infections
associées a une haute morbi-mortalité. La mauvaise pénétrance des médicaments au site
infecté est un des problemes majeurs de leur prise en charge. La libération locale des
antibiotiques, directement, dans la plaie permet de contourner cette problématique en
augmentant les concentrations localement, et en réduisant le risque d’effets indésirables et
d’émergence de résistances bactériennes par la prise par la voie générale de médicaments.
Cette méthode d’administration (topique) a suscité I'intérét de la communauté scientifique
depuis plusieurs années, car elle permet |'utilisation d’un large choix de polyméres, de formes
galéniques et offre la possibilité d’incorporer des principes actifs de différentes manieres
(325). Dans ce contexte clinique, nous avons élaboré une éponge qui sera imprégnée
d’antibiotiques a la demande, avant son insertion dans des plaies infectées. Les avantages
d’une éponge sont sa taille et sa forme adaptables a tous les types de plaies des DFIs (souvent
profondes, larges et avec des contours mal définis). En effet, il est nécessaire que le dispositif
en recouvre toute la surface pour libérer efficacement les ATBs par diffusion dans la plaie.
L’éponge élaborée est constituée de deux polymeres, le CHT et le PCD. Le CHT est issu de la
chitine, qui représente le second biopolymeére le plus abondant. Son procédé de fabrication
est simple est peu coliteux, ce qui en fait un matériau de choix. Il est aussi caractérisé par sa
capacité a se protoner par ses groupements amines en milieu acide et a former des complexes
de polyélectrolytes avec des composés de charges opposées. Le PCD est un polymere
anionique capable de former des complexes d’inclusion dans la cavité de ses CDs avec les
molécules actives et ainsi controler leur libération. Le mélange de ces deux polymeres en
milieu aqueux acide permet donc la formation d’un hydrogel physique, par formation d’'un
complexe de polyélectrolytes, qui a été lyophilisé pour obtenir I'éponge. La formation de ces
hydrogels ne requiert pas de molécules réticulantes toxiques, ce qui les rend tres attractifs

pour une application biomédicale.
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La premiére partie de ces travaux a donc été consacrée au développement et a la
caractérisation de I’éponge. La méthode de fabrication de cette éponge a été mise au point
par le mélange en solution acide des poudres de CHT et de PCD pour former un hydrogel
physique de ratio CHT:PCD. Le mélange est réalisé dans un systeme de deux seringues
connectées. L’hydrogel obtenu est injecté dans un moule et est ensuite lyophilisé pour obtenir
une éponge. Plusieurs formulations, se différenciant par la quantité de PCD (3:0, 3:1, 3:3 et
3:5) ont été évaluées par un ensemble de tests afin de déterminer son impact sur les
propriétés physico-chimiques de I'hydrogel dans un premier temps, puis celle de I'éponge.
L’analyse rhéologique des hydrogels a révélé un comportement élastique de la préparation
des I'acidification du mélange. La meilleure stabilité a été observée pour la formulation 3:3 en
raison de I'équilibre des charges positives et négatives entrainant la plus forte densité
d’interactions électrostatiques. Cette formulation hautement reproductible pourrait faire
I’objet d’'une étude afin de concevoir un hydrogel injectable, chargé en principes actifs, pour
une autre voie d’administration. Aprés lyophilisation, les éponges ont été traitées
thermiquement a 140 °C pendant 1h30 afin d’étudier I'influence de cette réticulation sur le
comportement du dispositif médical. La réaction de réticulation correspond a la conversion
des interactions ioniques en liaisons amides. Aucune différence de microarchitecture n’a été
relevée au MEB entre les éponges réticulées ou non. En revanche, une altération de la
structure alvéolaire, interconnectée et spongieuse devenant compacte et irréguliere a été
observée en fonction de la proportion de PCD. Nous avons aussi constaté au cours du travail
une mauvaise reproductibilité de cette microarchitecture. Le contréle de la congélation est le
parameétre essentiel pour une régularité de production intra et inter lots. Il a été constaté une
amélioration de cette reproduction lorsque la congélation est faite en deux étapes a deux
températures distinctes (-10 °C suivit d’'une phase a -45 °C) (301). L'utilisation d’un agent de
nucléation dans la préparation permet aussi d’homogénéiser les productions, mais I'utilisation
d’additif n’est pas toujours acceptable (FDA) dans la production de produits pharmaceutiques.
(301)(326). Par ailleurs, Passot et al. ont montré que l'uniformité des échantillons était
augmentée lorsqu’un traitement aux ultrasons leur était appliqué avant la congélation (327).
Le laboratoire Praxair (USA) a récemment mis au point une technologie par “dépressurisation”

(ControLyo™) qui permet d’induire de facon uniforme et simultanée la nucléation des
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échantillons, entrainant une amélioration significative de la reproductibilité intra et inter lots
(326). Ces méthodes pourraient étre appliquées a notre dispositif pour améliorer sa
reproductibilité. L'étude de la dégradation enzymatique a montré une perte de masse
progressive des éponges pendant 7 jours. Une diminution moins importante a cependant été
constatée avec l'ajout de PCD a la formulation et apres réticulation grace a la stabilisation du
systeme par les liaisons covalentes. Apres 3 jours, nous avons constaté un maintien de plus
de 80 % de lintégrité des éponges. Elles sont donc compatibles avec la nécessité de
changement du traitement topique tous les 1 a 3 jours recommandé dans les soins des DFIs.
Le taux de gonflement est également influencé par ces deux paramétres. L'absorption la plus
importante a été observée pour les éponges réticulées et elle est inversement proportionnelle
a la quantité de PCD dans le mélange. Le gonflement est une caractéristique importante dans
le cadre de I'application clinique car il conditionnera la capacité d’absorption des principes
actifs mais également des exsudats des plaies suintantes. Un taux de gonflement important
est donc exigé pour remplir ce double role. Les tests mécaniques ont mis en évidence une
amélioration de la résistance des éponges a la compression apres traitement thermique avec
une bonne compatibilité en terme de module d’Young des ratios 3:1 TT, 3:3 TT et 3:5 TT pour
I'application clinique. En revanche, nous avons observé une déformation résiduelle de 20 %
de tous les dispositifs qu’ils soient réticulés ou non aprés cette compression. Les pores
pourraient avoir subi une modification de leur morphologie empéchant les échantillons de
retrouver leur taille d’origine (284). Cette hypothése doit étre confirmée par une analyse au
MEB de la microstructure des éponges aprés compression. De plus, I'évaluation mécanique a
été conduite sur les éponges aprés hydratation dans une solution de PBS. Or, apres la
compression nous avons constaté une perte d’eau par le dispositif. Il faudra donc au moment
de la découpe préconisée un surdimensionnement de 20 % pour couvrir la totalité de la
surface de la plaie infectée. Enfin, il a été démontré que toutes les formulations traitées
thermiquement ou non ne sont pas cytotoxiques lorsque les éponges sont mises au contact
de cellules préostéoblastes. Elles sont des précurseurs des ostéoblastes qui sont impliqués
dans la synthése de la matrice osseuse. Nous avons fait le choix de travailler avec ces cellules
car les DFIs sont souvent caractérisées par une atteinte osseuse profonde. Cependant, une
étude complémentaire doit étre réalisée pour prouver que le dispositif n’est pas cytotoxique

pour les cellules épithéliales avec lesquelles il sera majoritairement au contact. A I'issue de
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cette premiére partie, I'importance de la réticulation thermique a été mise en évidence. Les
éponges non traitées thermiquement ont donc été abandonnées, ainsi que le ratio 3:5 TT qui

répond le moins au cahier des charges en terme d’absorption.

Nous nous sommes ensuite intéressés au chargement des éponges avec deux ATBs. Notre
choix s’est orienté vers la CIP et la RFP qui sont des ATBs de référence pour le traitement des
DFls. Il a été mis en évidence que la capacité d’absorption est influencée par le taux de
gonflement de I'éponge, et surtout par la formation d’interactions ioniques des ATBs sous leur
forme zwitterion avec les groupements amines protonés libres du CHT. L’ajout de PCD a la
formulation entraine une diminution de ces fonctions libres qui interagissent avec les
groupements carboxylates du PCD. Une diminution de I'absorption des principes actifs a été
observée en fonction de la proportion de PCD dans I'’éponge. La CD ne forme donc pas de
complexe d’inclusion pour une libération contrélée de la CIP et la RFP (sous les formes
galéniques utilisées) comme nous I'avions espéré. Il est cependant important de rappeler que
le PCD jour un réle dans le renforcement de la stabilité du systeme dans le temps et d’un point
de vue mécanique. En ce qui concerne les parametres de chargement du dispositif, il a été
montré que "absorption de I’éponge par la solution de CIP se stabilisait a partir de la 4°™¢
heure d’imprégnation. En revanche, un effet temps dépendant a pu étre constaté lorsque les
systemes étaient imprégnés pendant 24 et 72 h dans la RFP. Or, la RFP ne peut étre utilisée
gu’en association car elle posséde une faible activité sur les bactéries Gram-. En conséquence,
c’est le temps d’imprégnation de la CIP de 4 h qui a été conservé pour la suite des travaux. Un
temps d’imprégnation long n’est pas compatible avec |'application visée. En effet, le
changement des pansements des DFls est réalisé tous les 1 a 3 jours. Le dispositif doit donc
pouvoir étre imprégné tres rapidement le jour du traitement pour répondre aux contraintes
cliniques. Pour des temps d’imprégnation de 15-30 min et 1 h, nous avons observé une
absorption a 80 % et 30 % pour le ratio 3:0 TT, de 50 et 10 % pour le ratio 3:1 TT, et de 60 et
30 % pour le ratio 3:3 TT. Une étude de I'activité antibactérienne des éponges imprégnées
pendant ces temps courts doit donc étre réalisée afin d’évaluer leur efficacité. Nous avons
aussi constaté un effet concentration dépendant de la solution d’imprégnation de RFP sur son
absorption. Deux phénomeénes peuvent étre mis en cause : 1) la RFP est capable d’interagir

« avec elle-méme » en s’auto associant via des interactions m—m ce qui entrainerait

146



Conclusion et discussion générale

I'augmentation de la quantité absorbée. Cette hypothése pourrait étre confirmée par une
étude isotherme de I'absorption de la RFP par les éponges a plusieurs concentrations. 2) une
inclusion de I’ATB dans la CD qui permettrait de compenser la perte de I'absorption par le CHT.
Cette derniere hypothese doit étre vérifiée par une étude RMN. L’étude de la libération des
ATBs en conditions dynamiques (flux continu) a montré que la vitesse de cette libération est
influencée par la capacité du ratio a absorber les ATBs. Nous avons constaté que plus I'éponge
absorbe plus elle libére lentement. En revanche, quelle que soit la formulation, la totalité des
principes actifs était libérée en 24 h aprés un effet burst pendant les premieres heures. Wells
et al. ont rapporté une libération prolongée sur 7 jours de leurs éponges de CHT imprégnées
des deux ATBs en conditions statiques tandis que nous avons travaillé en conditions
dynamiques (247). De plus, nous avons réalisé I'étude avec un débit similaire a celui d’'un os
chez un sujet sain. Or, chez les patients diabétiques le débit sanguin est diminué en raison des
altérations de la régulation de la glycémie qui provoque des Iésions des cellules endothéliales.
Le faible débit sanguin de base et les dommages résultants dans les DFls (tissus mal
vascularisés) aggravent la diminution des apports sanguins qui entrainent une mauvaise
pénétrance des ATBs (328)(329). Il serait donc intéressant d’étudier la vitesse de diffusion des

ATBs sur un modele de diffusion dans une gélose d’agar.

Les études in vitro de |'activité antibactérienne des éponges ont été menées sur S. aureus
et E. coli, qui sont deux bactéries tres souvent retrouvées dans les DFIs (23)(24)(25)(30). Les
résultats ont montré une inhibition de la prolifération des deux bactéries prolongée jusqu’a
48 h pour les ratios 3:0 TT et 3:1 TT imprégnés de CIP. La formulation 3:3 TT présentait, quant
a elle, une activité limitée aux premieres heures de test. Concernant les éponges chargées en
RFP, I'inhibition bactérienne était maintenue pendant un jour sur S. aureus. En revanche, E.
coli était peu sensible au pouvoir antibactérien de ces éponges. En effet, la RFP est peu active
sur les Gram-, nécessitant une association a un autre ATB pour le traitement des DFIs qui sont
souvent polymicrobiennes. Les éponges ont donc été imprégnées dans une solution
contenant un mélange de CIP et de RFP. Elles ont montré une inhibition de la prolifération
prolongée jusqu’a 72 h sur S. aureus, suggérant une synergie d’action des deux ATBs. Il a été
montré que les infections ostéo-articulaire a S. aureus étaient mieux contrOlées lors de

I'utilisation en bithérapie de ces ATBs plutot qu’en monothérapie (317). Malgré une bonne
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activité observée sur E. coli, nous avons constaté que ces éponges étaient moins performantes
qgue celles imprégnées de CIP seule. Il existe une compétition des ATBs pour former des
liaisons électrostatiques avec les fonctions amines libres du CHT qui entraine une diminution
de I'absorption de la CIP et de I'activité antibactérienne sur la bactérie Gram-. L’évaluation par
Kill Time a montré une réduction bactérienne importante et prolongée jusqu’a 48 h lorsque
les bactéries étaient au contact des éponges imprégnées de CIP. En revanche, une activité
antibactérienne (de 48 h) n’a été observée que sur S. aureus lorsque les échantillons étaient
chargés en RFP. Les éponges de CIP-RFP présentaient, quant a elles, une diminution du
nombre de colonies viables rapide et étendue jusqu’a 48 h. Il est important de noter que dans
la littérature, les études rapportées sur ce type de dispositifs montrent des activités
antibactériennes prolongées jusqu’a une semaine. Or, les soins des plaies des DFIs sont
réalisés tous les 1 a 3 jours. Nos éponges sont donc compatibles avec l'indication clinique
visée. Par ailleurs, il serait intéressant de réaliser des tests de Kill Time plus prolongés dans le
temps pour évaluer si les dispositifs contenant de la CIP possedent un effet post-antibiotique.
Cette particularité se traduit par I'inhibition de la croissance bactérienne conservée au-dela
de I'élimination du principe actif dans le milieu. Cet effet de la CIP a été montré par de
nombreuses équipes depuis 1940 et notamment par Chin et Neu (330). Ce phénomene est
particulierement observé sur E. coli avec un effet post antibiotique prolongé de quelques
heures (331). Il pourrait étre la conséquence de la lente « défixation » de I’ATB de ses sites
d’action. Ainsi, le principe actif est encore présent sur ces derniers, méme si les concentrations
dans le plasma sont tres faibles. Cette propriété ne doit pas étre négligée car elle conditionne
les modalités d’administration du médicament. En effet, les ATBs ayant un effet post-

antibiotique sont administrés moins souvent par voie systémique.

En conclusion, ce travail de thése aura permis I’élaboration d’un dispositif médical sous la
forme d’une éponge a base d’'un mélange de CHT:PCD. Plusieurs ratios de ce mélange ont été
évalués au cours des expérimentations afin de déterminer celui qui répond le mieux au cahier
des charges établi. L’ensemble de ces résultats a montré une bonne performance des éponges
3:0TT et 3:1 TT en termes d’absorption des ATBs, de libération et d’activité antibactérienne.

Par ailleurs, le ratio 3:3 TT constitue le meilleur équilibre de charges positives et négatives
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avec une bonne tenue mécanique, et présente un pouvoir antibactérien similaire a celui des
autres ratios lorsqu’il estimprégné de I'association de CIP-RFP. Avant de valider la formulation
définitive, il est nécessaire d’évaluer I'activité de ces dispositifs sur les biofilms. En effet, la
formation de biofilms est trés fréquente dans les DFIs. Enfin, I'efficacité du systeme final ainsi
développé devra étre démontrée in vivo sur un modele animal. Ces derniers points sont

présentés dans la partie suivante (perspectives).
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Perspectives

e Evaluation de I'activité antibactérienne sur un biofilm

La formation de biofilms est tres souvent observée dans les DFls. Il est donc essentiel
d’évaluer l'activité antibactérienne du dispositif sur cette communauté multicellulaire
complexe. Les biofilms in vitro sont formés par dépodts de bactéries avec des nutriments dans
des plaques 96 puits (332). Apres centrifugation et élimination du surnageant, le biofilm
préformé est mis au contact des agents antibactériens. Dans le cadre de notre étude, une
libération statique sera réalisée au préalable, et les milieux de libération prélevés a intervalles
de temps réguliers seront testés pour évaluer la destruction de la matrice au cours du temps.
Cette destruction peut étre révélée par fluorescence ou densité optique (méthode du cristal

violet) (333)(334).

e Stérilisation du dispositif médical

Il est essentiel d’étudier I'impact de la stérilisation sur le dispositif médical développé.
Plusieurs types de stérilisation vont étre testés : rayonnement gamma, rayonnement béta et
oxyde d’éthylene. L’effet de la stérilisation sur les propriétés physico-chimique et biologiques
sera étudiée. La méthode permettant de conserver l'intégrité, la biocompatibilité, et

I’efficacité antibactérienne sera sélectionnée.

e Etudein vivo

Les dispositifs médicaux pour le traitement des plaies chroniques sont habituellement
évalués in vivo sur des modeles de lapin, de rat, de souris et de cochon. La souris représente
un bon modeéle pour les plaies infectées des ulceres des pieds diabétiques. Ce modéle
présente I'avantage de pouvoir évaluer I'efficacité de nombreux agents. Le diabéte est induit

chez 'animal par méthodes chimique ou génétique. L'efficacité du dispositif médical est

150



Perspectives

ensuite évaluée par son efficacité a induire la cicatrisation d’une plaie sur le dos de la souris
comparativement a un controle (335). Le cochon est également un modele utilisé pour les
plaies infectées. Les plaies sont induites sur le dos de I'animal et ensemencées avec des
bactéries qui entrainent la formation d’un biofilm. La peau et la physiologie du cochon sont
similaires a celles de 'homme ce qui en fait un excellent modeéle. En revanche,
I’expérimentation animale sur le cochon est couteuse et les modifications génétiques de

I’'animal sont difficiles (335).
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Résumé

Les infections du pied diabétique sont la complication la plus fréquente nécessitant
I'hospitalisation des patients atteints de diabéete. Ces infections sont la conséquence de plusieurs
complications liées a I’hyperglycémie chronique. C'est aussi I’événement le plus commun amenant a
une amputation des extrémités. Elles sont associées a une morbi-mortalité trés élevée,
particulierement quand I'os est infecté. Leur prise en charge est lourde, longue avec un risque de
rechute important. Leur traitement repose sur des actes chirurgicaux, des soins infirmiers et une
antibiothérapie par voie systémique. Les artériopathies dont souffrent les patients diabétiques et les
tissus nécrosés mal vascularisés entourant les plaies engendrent une mauvaise pénétrance des
antibiotiques au site infecté, avec de possible sélections de résistances bactériennes. Ces infections
sont donc particulierement difficiles a soigner. Dans ce contexte, I'objectif de ce travail est de
développer un dispositif médical pour la libération locale d’antibiotiques. Ce dispositif consiste en une
éponge congue a base de deux polyélectrolytes, obtenue par lyophilisation. Le chitosan est un
polymére cationique en condition acide et le polymeére de cyclodextrines est anionique et résulte d’une
réaction de réticulation entre les cyclodextrines et I'acide citrique. Les cyclodextrines sont des
molécules cages capables de former des complexes d’inclusion avec des principes actifs. Ces
complexes permettent de libérer les médicaments de fagon prolongée. Les éponges sont imprégnées
dans des solutions d’antibiotiques et sont destinées a étre implantées dans la Iésion infectée. La
libération locale permet d’augmenter les concentrations au niveau de la plaie sans risque de toxicité
pour 'organisme et évite I'émergence de bactéries résistantes.

Mots clés : infection du pied diabétique, chitosan, polymere de cyclodextrines, complexe de polyélectrolytes

Abstract

Diabetic foot infections are the most common complication requiring hospitalization of
patients with diabetes. These infections are the result of many complications related to chronic
hyperglycemia. They often result in extremities amputation and are associated with a high morbi-
mortality, especially when bone is infected. Their treatment is based on surgical procedures, nursing
care and systemic antibiotic therapy for several weeks, with a significant risk of relapse. Because of a
basic low blood flow and diabetic foot infections damages, blood supply is decreased causing a low
antibiotic diffusion in the infected site and possible bacterial resistance selections. Therefore, they are
particularly difficult to treat. In this context, the objective of this work is to develop a medical device
for a local antibiotics release. We designed a sponge based on two polyelectrolytes (chitosan and
cylodextrin polymer) and obtained by freeze-drying. Chitosan is a cationic polymer under acid
condition and the cyclodextrin polymer is anionic and results from the crosslinking reaction between
cyclodextrins and citric acid. Cyclodextrins are molecular cages able to form inclusion complexes with
drugs, leading to an extended release. Sponges are impregnated in antibiotics solutions and are
intended to be implanted in the infected lesion. Local release increases concentrations in the wound
without risks of toxicity to the body and prevents the emergence of resistant bacteria.

Keywords: diabetic foot infection, chitosan, cyclodextrin polymer, polyelectrolyte complex
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