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Introduction générale

Le cartilage articulaire, ou cartilage hyalin, est un tissu conjonctif hautement spécialisé dont la
fonction principale est d'assurer un glissement harmonieux entre les piéces osseuses, tout en
minimisant les forces de friction et en permettant la transmission des charges vers le tissu
0sseux sous-jacent. Il est constitué de quatre couches distinctes : superficielle, intermédiaire,
profonde et calcifiée. Son épaisseur varie en fonction du type d’articulation, par exemple pour
le genou humain, elle se situe généralement entre 1,5 mm et 4 mm. Cependant, une
caractéristique majeure du cartilage articulaire est son absence de vascularisation, de nerfs et
de vaisseaux lymphatiques, ce qui limite considérablement sa capacité d'auto régénération a
I'age adulte aprés une lésion. Cette contrainte biologique est a l'origine de nombreuses

pathologies articulaires, notamment I'arthrose.

L'arthrose est une maladie dégénérative fréquente qui affecte les articulations diarthrosiques
et constitue une problématique majeure de santé publique. Selon 'AFLAR, environ 17 % de
la population francgaise était atteinte d’arthrose en 2018, et cette prévalence pourrait atteindre
22 % d’ici 2030. Il s’agit d’'une des premiéres causes d’incapacité fonctionnelle chez les sujets
de plus de 40 ans. Si le vieillissement représente un facteur de risque majeur, d’autres
éléments contribuent également au développement de cette pathologie, notamment I'obésite,
'ostéoporose, le stress, la suractivité sportive, ainsi que les traumatismes et accidents
professionnels. Cliniguement, I'arthrose se manifeste principalement par des douleurs

articulaires associées a une inflammation, une géne fonctionnelle et une altération des

mouvements.

Différentes approches thérapeutiques ont été employées pour le traitement de I'arthrose.
Celles-ci incluent I'utilisation des AINS et les infiltrations intra-articulaires de corticoides ou
d’acide hyaluronique, souvent associées a une prise en charge par rééducation fonctionnelle.
Cependant, ces traitements offrent uniquement un soulagement temporaire des symptomes.
Lorsque les Iésions cartilagineuses deviennent plus sévéres, des interventions chirurgicales
telles que les microfractures ou les greffes de cartilage peuvent étre envisagées. Dans les cas
les plus avancés, ou larticulation est gravement détériorée, I'implantation d’une prothése

articulaire constitue une solution de dernier recours.

Face aux limites des traitements conventionnels, la recherche s’oriente vers de nouvelles
approches visant a ralentir la dégénérescence du cartilage et a favoriser sa réparation

tissulaire. L'ingénierie tissulaire et les thérapies cellulaires, notamment [utilisation de



chondrocytes, apparaissent comme des pistes prometteuses. Toutefois, ces stratégies
présentent encore plusieurs défis, tels que le colt élevé des interventions, la morbidité des
sites donneurs en cas d’autogreffe, et la nécessité de conditions techniques rigoureuses. Un
enjeu majeur réside dans la capacité a maintenir les chondrocytes dans un phénotype stable,
ce parametre est directement influencé par la nature du support utilisé, sa composition, sa
structure et son environnement. L’optimisation de ces facteurs constitue donc une orientation

clé des recherches actuelles en régénération cartilagineuse.

L’ingénierie tissulaire est un domaine en pleine expansion dont 'objectif est de restaurer, et
d’induire la formation d’un nouveau tissu de remplacement, cela est possible en associant
cellules, biomatériaux et facteurs bioactifs. Dans ce cadre, ce travail de thése se concentre
sur le développement d'un scaffold poreux tridimensionnel congu pour favoriser la
régénération du cartilage articulaire par un processus de formation tissulaire in situ. L'approche
adoptée repose sur l'utilisation de polymeéres naturels, notamment le chitosan (CHT) et I'acide
hyaluronique (HA), deux matériaux largement utilisés en ingénierie tissulaire pour leurs

biocompatibilité, bioactivité et leur capacité a interagir avec la MEC du cartilage.

La principale problématique de cette recherche réside dans les propriétés mécanigues limitées
du CHT et du HA, en particulier pour ce dernier, ainsi que dans leur susceptibilité a la
dégradation enzymatique. Il est donc essentiel d’améliorer leur résistance mécanique tout en
maintenant leur biocompatibilité. Dans cette optique, des éponges poreuses ont été élaborées
a partir de solutions visqueuses ou d’hydrogels composés de CHT et d’HA. La stratégie
expérimentale repose sur la préparation d’'un mélange homogéne de poudres de CHT et de
HA, mis en solution dans de I'eau pure. L’ajout d’acide lactique permet la formation d’'un
hydrogel physique. Deux approches de réticulation chimique ont ensuite été mises en ceuvre
pour renforcer la stabilité et les propriétés mécaniques des structures obtenues. La premiére
consiste a introduire de la maltodextrine oxydée (MDo), un polysaccharide modifié, qui induit
une réticulation spontanée avant la lyophilisation. La seconde repose sur [lajout
d’hexaméthylénetétramine (HMTA) au mélange CHT:HA, suivi d’une lyophilisation, puis d'un
traitement thermique de I'éponge, nécessaire pour provoquer la réticulation. Ce procédé,

innovant, n’a encore jamais été décrit dans la littérature pour la réticulation du CHT.

L’évaluation expérimentale débute par I'étude de la réticulation chimique, d’abord sur le CHT
seul, puis sur le complexe CHT:HA, accompagnée d’une caractérisation rhéologique.
L’analyse physico-chimique des éponges est réalisée a l'aide de plusieurs techniques :
spectroscopie FTIR pour identifier les interactions chimiques, microscopie électronique a

balayage (MEB) pour examiner la morphologie, et évaluation des propriétés d’absorption et
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d’adsorption via des tests de gonflement et par DVS. La stabilité des matériaux est étudiée a
travers des tests de dégradation hydrolytique (PBS, 37°C), enzymatique (lysozyme) et acide
(acide lactique, pH 2,3). Les propriétés mécaniques des éponges sont ensuite caractérisées
par analyse mécanique dynamique (DMA), La libération de la ciprofloxacine (CFX), un
antibiotique de la famille des fluoroquinolones utilisé dans le traitement des infections
ostéoarticulaires, est évaluée en fonction des différentes formulations d’éponges employées.
Enfin, 'étude de la cytotoxicité indirecte est menée conformément a la norme ISO 10993-5
afin de vérifier la biocompatibilité des matériaux développés. Le plan de la thése se divise en

deux parties : une partie bibliographique et une partie expérimentale.

La partie bibliographique commence par une introduction au tissu ostéochondral, suivie
d’'une description des principaux éléments qui le constituent. Elle présente ensuite 'arthrose,
en détaillant ses principales causes, sa classification et les traitements thérapeutiques actuels.
Ensuite, la stratégie d’ingénierie tissulaire est abordée, en mettant 'accent sur les cellules, les
signaux et les matrices (scaffolds). Les différents types de scaffolds sont présentés, ainsi que
le cahier des charges a respecter. Les sous parties suivantes présentent le CHT et de 'HA et
discute de leur rdle dans la stratégie d’ingénierie du cartilage, parallélement nous aborderons

les principales méthodes de réticulation du CHT.

La partie expérimentale commence par les matériels et méthodes utilisés, puis la partie
résultats et discussions est présentée en 3 chapitres. Le chapitre 1 porte sur I'étude
rhéologique des solutions de CHT et des hydrogels de CHT, CHT:HA avec la MDo. Le chapitre
2 se concentre sur la conception et la caractérisation physico-chimique des éponges de CHT
et CHT:HA réticulée avec la MDo ou 'HMTA en utilisant des techniques de spectroscopie
IRTF, MEB, absorption par batch et adsorption par la technique DVS, ainsi que I'étude de la
dégradation hydrolytique (PBS), enzymatique (lysozyme) et acide (acide lactique). Le chapitre
3 se concentre sur la caractérisation mécanique des éponges par analyse mécanique
dynamique (DMA), I'évaluation de la cytotoxicité des éponges selon la norme ISO 10993-5 et
I'évaluation des profils de libération d’'une molécule ayant une activité antibactérienne exemple
de la CFX.

En conclusion les travaux réalisés dans cette étude ont mis en évidence le rble des agents
réticulants chimiques, en particulier la MDo et le formaldéhyde issu de la décomposition
thermique de 'HMTA, dans la modulation des propriétés physico-chimiques et mécaniques
des éponges a base de CHT et d’HA, l'introduction de ces réticulants dans les formulations de
CHT et de CHT:HA a permis d’augmenter la rigidité des éponges, d’améliorer leur résistance

a la dégradation enzymatique et acide, et de réduire leur capacité de gonflement en milieu
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physiologique. Par ailleurs, les profils de libération de la CFX ont montré une cinétique plus
rapide pour les éponges réticulées comparées aux non réticulés, indiquant que la libération
est principalement régulée par l'interaction CHT-CFX. L’ajout du HA n’altére pas les profils de
libération des éponges réticulées ou pas avec la MDo, mais il augmente la quantité de CFX
libérée par les éponges CHT:HA:HMTA traitées thermique.

Les résultats obtenus confirment la pertinence de la stratégie de réticulation chimique pour
I'optimisation des performances des éponges a base de CHT et de CHT:HA. La possibilité de
moduler les propriétés physico-chimiques et mécaniques de ces éponges ouvre des
perspectives intéressantes pour la conception future de supports stratifiés intégrant un
gradient de rigidité, en adéquation avec l'organisation architecturale du cartilage. Cette
approche constitue un axe prometteur pour le développement de scaffolds biomimétiques,

adaptés aux exigences spécifiques de I'ingénierie du tissu cartilagineux.
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Partie 1 : Etude bibliographique

Cette partie abordera 'arthrose, la physiopathologie de I'unité ostéochondrale et les stratégies
thérapeutiques disponibles, englobant les dispositifs médicaux et les concepts d’ingénierie
tissulaire appliqués a la réparation du cartilage. Nous discuterons des caractéristiques des
scaffolds, qu’ils soient d’origine naturelle ou synthétique, en définissant les critéres essentiels
pour favoriser la régénération d’'un cartilage fonctionnel. Nous discuterons ensuite du role du
CHT et de I'HA dans la stratégie d’'ingénierie du tissu cartilagineux, ainsi que les méthodes de
réticulation employées pour produire des hydrogels de CHT. Enfin, nous conclurons ce
chapitre par une présentation des travaux de recherche réalisés au sein du laboratoire et la

présentation de la stratégie de recherche suivie pour ce travail de thése.

1.L’arthrose

L’arthrose est une maladie dégénérative fréquente caractérisée par un trouble musculo-
squelettique affectant les articulations diarthrosiques *. Selon 'AFLAR, 17% de la population
en France était atteinte d’arthrose en 2018, ce taux pourrait atteindre les 22% a I'horizon 2030.
Cette pathologie constitue 'une des premiéres causes d’incapacité fonctionnelle chez les
sujets de plus de 40 ans. En plus du phénomeéne de vieillissement lié a I'age, les facteurs de
risque de l'arthrose sont également présents chez les personnes souffrant d’obésité 2,
d’ostéoporose, de stress, de suractivité sportive, de traumatismes et d’accidents
professionnels. Les manifestations cliniques de l'arthrose inclus souvent I'apparition d’'une
douleur du fait de la présence d’'une inflammation au niveau de I'articulation, celle-ci est
accompagnée d’'une géne fonctionnelle et d’'une perturbation des mouvements articulaires 3.
Plusieurs articulations peuvent étre concernées par cette maladie, I'articulation du genou est
la plus affectée (Figure 1). Le signe pathognomonique de l'arthrose est la perte du cartilage
articulaire qui est visible radiologiquement et cela se traduit par une réduction de I'espace

articulaire *.
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Figure 1 : Représentation schématique de l'articulation du genou dans un état physiologique
(image A) et dans un état inflammatoire (image B). Généré a partir du site web Biorender.com

Les options thérapeutiques disponibles a ce jour comprennent I'administration d’AINS, les
infiltrations intra-articulaires de corticoides ou d'HA, combinées a une prise en charge par
rééducation fonctionnelle. Lorsque les Iésions cartilagineuses atteignent un stade sévere, des
interventions chirurgicales telles que la micro-fracture ou les greffes de cartilage peuvent étre
envisagées. Pour les atteintes plus avancées, susceptibles de provoquer une destruction
complete de l'articulation, I'implantation d'une prothése articulaire représente une solution

thérapeutique de dernier recours.

2.Physiologie de l'unité ostéochondrale

2.1.Le cartilage articulaire
Le cartilage articulaire ou cartilage hyalin est un tissu conjonctif spécialisé qui assure la
protection du systeme musculo- squelettique. Il transmet les charges mécaniques a I'os sous-
chondral et assure le bon fonctionnement des articulations en réduisant les forces de frictions
entre les surfaces osseuses articulaires 3. Le cartilage articulaire est composé d’une seule
population cellulaire ; les chondrocytes dont le nombre est inférieur a 10% du volume totale

du cartilage.

Les chondrocytes assurent la synthese et ’homéostasie de la MEC 3°. lIs dérivent des cellules
mésenchymateuses hautement spécialisés, ces derniéres présentent des variations au niveau
de la forme, du nombre et de la taille en fonction de la localisation anatomique dans I'épaisseur
du tissu ©. Ces cellules présentent une forme elliptique a I'age juvénile a la surface du cartilage
articulaire puis sont susceptibles d’évoluer vers la forme ronde. Le processus de maturation et
de développement des chondrocytes est appelé « chondrogenése ». Des signaux sont
impliqués dans ce processus telle que: les BMP, GDF5, TGF- B. Le processus de

spécialisation et de développement des chondrocytes est assuré par la voie de signalisation
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Wnt / B caténine 7. Les chondrocytes du cartilage articulaire présentent la particularité
d’évoluer dans un milieu faible en oxygéne, produisent de I'énergie par glycolyse en condition
d’anaérobie et générent de Il'acide lactique comme déchet de la fermentation’. Les
chondrocytes sont sensibles a leur environnement. En effet, quand ils sont cultivés in vitro en
monocouche, ils sont susceptibles de perdre leur phénotype et modifier leur activité
métabolique. Lorsqu’ils sont cultivés en trois dimensions, les cellules préservent leurs
morphologies rondes et leur potentiel de synthese des différents éléments de la MEC. De plus,
I'application d’une contrainte sous la forme d’un stimulus mécanique extérieur peut affecté
l'activité métabolique et I'expression phénotypique des chondrocytes par le phénoméne de
mécanotransduction®.Les chondrocytes sont entourées d'une matrice MPC appelée
également chondron de 2 a 4 um les isolant les unes des autres perdant de ce fait leur capacité
de connexion. La composition de cette matrice est différente de celle de la MEC, elle est
composée essentiellement de protéines comme la décorine et le collagéne VI. Les
chondrocytes sont reliés aux différents éléments de la MPC par l'intermédiaire des récepteurs
membranaires CD44 et les intégrines®. La MPC joue un role dans la transduction des signaux
dans le cartilage lors de la mise en charge?®.

La MEC du cartilage est composée essentiellement d’eau (68- 85%), de collagene (60- 86%
du poids sec du cartilage) et de glycoprotéines (15- 40% du poids sec du cartilage) ainsi que
d’autres protéines matricielles. Le collagéne de type Il est le plus abondant du cartilage
articulaire (90- 95%) suivi des collagénes I, IV, V, IX, XI qui contribuent avec le collagéne Il a
la résistance structurelle et élastique du cartilage articulaire®. Les glycoprotéines sont des
protéines liées aux glycosaminoglycanes (GAG) par des liaisons covalentes. La principale
protéoglycane au niveau du cartilage articulaire est I'agrécane, les principaux GAG sont I'HA,
le chondroitine sulfate, le kératine sulfate et enfin le dermatane sulfate®. Le réseau complexe
formé de collagene et de glycoprotéines de la MEC permet la résistance a la compression du

cartilage®.

L’anisotropie et la viscoélasticité non linéaire du cartilage articulaire, décrits par Mow et al. sont
liés a I'organisation biphasique du cartilage a savoir la phase solide et la phase liquide .
L’organisation structurale et la composition de la matrice du cartilage présente des variations
régionales. Dans le sens perpendiculaire, le cartilage articulaire est organisé en 4 zones,
chacune ayant une organisation spécifique et un réle biomécanique distinct. : La zone
superficielle, la zone intermédiaire, la zone profonde ainsi que le cartilage calcifié.

1) La zone superficielle représente environ 10 a 20 % du volume total du cartilage. Elle est
en contact direct avec le fluide synovial. Cette zone se caractérise par la présence de fibres

de collagéne de type Il orientées parallelement a la surface du tissu, ainsi que par des
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chondrocytes de forme aplatie. Elle joue un role essentiel dans la lubrification de 'articulation
et confére au cartilage sa résistance a la traction. 2) La zone intermédiaire, ou zone moyenne,
constitue entre 40 et 60 % du volume du cartilage. Elle contient des fibres de collagéne plus
épaisses, orientées de maniere aléatoire, et des chondrocytes de forme arrondie. Cette
organisation contribue a la résistance du cartilage face aux forces de compression. 3) La zone
profonde représente quant a elle entre 30 et 40 % du volume total. Les fibres de collagene y
sont regroupées et orientées perpendiculairement a la surface articulaire, tandis que les
chondrocytes s’alignent paralleélement a ces fibres. Cette zone est cruciale pour supporter les
forces de compression générées par les mouvements du corps. Enfin, 4) le cartilage calcifié
forme une interface entre le cartilage et I'os sous-jacent. Les fibres de collagene y sont
continues, et les chondrocytes présentent un phénotype hypertrophique, produisant du
collagéne de type X qui permet la calcification de la matrice. Cette zone assure la transmission
et la répartition des charges vers 'os sous-chondral tout en offrant une résistance aux forces
de cisaillement. Elle combine des caractéristiques propres au cartilage et a l'os, et reste
perméable aux nutriments et aux molécules de faible poids moléculaire nécessaires a
I'noméostasie des différentes couches cartilagineuses *°.

Les chondrocytes assurent I'homéostasie du tissu cartilagineux. Dans les conditions
physiologiques, il y a un équilibre entre la synthése (anabolisme) et la dégradation
(catabolisme) des différents éléments de la MEC. Lors d’'un processus pathologique de
I'arthrose, un déséquilibre se produit en faveur de 'activité de dégradation. Les chondrocytes
produisent des enzymes telles que les métalloprotéinases matricielles et les agrécanases ainsi
gue d’autres facteurs catabolisant comme I'lL-1p3 et le TNF- a,ces éléments sont responsables
de la dégradation du réseau de collagéne et d’agrécanes engendrant une altération des

propriétés mécaniques du cartilage 1.

Le cartilage articulaire présente la problématique d’étre un tissu non vascularisé. 1l est
dépourvu de nerfs et de vaisseaux lymphatiques et par conséquent, il ne présente pas de
capacité d’auto- régénération aprés un dommage 3. Les Iésions peuvent atteindre I'os sous-
chondral et entrainer 'inflammation de toute I'articulation. Le degré d’atteinte de I'unité ostéo-
chondrale est donc un facteur important dans I'évolution de la pathologie et dans le choix d’'un
plan de traitement. A cet effet, I'International Cartilage Regeneration & Joint Preservation
Society (ICRS) a mis en place une classification qui prend en compte les paramétres suivants :
La localisation, la profondeur, la taille et le pourtour de la Iésion. La classification est donnée

sur le tableau 1.
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Tableau 1 : Classification des lésions ostéochondrales selon [lInternational Cartilage
Regeneration & Joint Preservation Society (ICRS)?

Classification Etendue de la lésion

Grade | Lésions superficielles avec présence de fissures

Grade I Lésions profondes d’épaisseur inférieure a la profondeur du cartilage
Grade I Lésions étendues a au moins la moitié de I'épaisseur du cartilage

n’atteignant pas 'os sous chondral

Grade IV Lésions ostéochondrales

2.2.L’os sous-chondral
Le tissu osseux sous chondral est situé immédiatement en dessous de la zone calcifiée du
cartilage articulaire. Il est anatomiquement constitué d’os cortical et d’os trabéculaire®. La
partie trabéculaire de I'os sous chondral est poreuse et hautement vascularisée et présente
un métabolisme actif 3. L'os sous chondral est constitué d’'une MEC calcifiée contenant des
cristaux d’hydroxyapatite ainsi que d’autres minéraux. La phase organique de la matrice est
composée essentiellement de fibres de collagéne de type | (90%). Ce tissu joue un réle
important dans I'absorption des chocs transmis par le cartilage et dans I'apport en éléments
nutritifs au tissu cartilagineux grace a ses nombreux vaisseaux sanguins. De par son
innervation, l'os sous chondral permet la sensation de douleur lors d'un processus

pathologique tel que I'arthrose 3°.

2.3.Propriétés mécaniques du cartilage

Selon S. Dawvis et al. le cartilage articulaire présente une rigidité comprise entre 0,1 et 6,2 MPa
10 Ce dernier est soumis a des contraintes de cisaillement, traction et compression. Les
contraintes mécaniques pouvant s’appliquer au cartilage articulaire dépendent du type
d’articulation concernée. Dans des conditions physiologiques, la contrainte de compression
appliguée a un cartilage articulaire de la hanche humaine est estimée entre 5 et 8 MPa et peut
atteindre 18 MPa lors d’'un mouvement (action de se lever d’'une chaise)'?. L’application d’une
contrainte mécanique physiologique est primordiale pour le maintien de 'homéostasie et d’'un
équilibre entre les réponses cataboliques et anaboliques de la MEC assurée pas les
chondrocytes'?. Cela entraine la réduction des facteurs pro-inflammatoires par exemple les
cytokines (1L-1B)*3, mais aussi les médiateurs pro-inflammatoires et des enzymes qui
assurent la dégradation de la MEC comme les métalloprotéinases.

Le cartilage articulaire est résistant aux contraintes mécaniques et cela est principalement lié
a son comportement viscoélastique découlant de la viscoélasticité intrinséque des deux

composants majeurs de la matrice du cartilage : les fibres de collagénes et les protéoglycanes
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14 ainsi qu'aux interactions entre les différentes molécules de la MEC. La phase solide du
cartilage articulaire représentée par les protéoglycanes de la matrice comporte des
groupements chimiques pouvant étre chargés négativement tels que les fonctions
carboxylates et sulfates. Elles forment des liaisons chimiques avec des molécules chargées
positivement et entrainent la formation d’'un gradient osmotique!®. Quand une force constante
est appliquée au cartilage, la pression du fluide interstitiel augmente ce qui entraine la sortie
de ce fluide a travers la MEC, ce phénoméne est dépendant du temps'®. Le comportement de
fluage et de relaxation des contraintes du cartilage articulaire en compression est attribué a
I'exsudation du fluide interstitiel. Ce phénomeéne inclut également la redistribution du fluide a
travers le tissu cartilagineux'*. En résumé, le cartilage articulaire présente un comportement
de fluage suite a l'application d’'une contrainte de compression constante et présente une
relaxation des contraintes en réponse a une déformation (déplacement) constante.’® Selon
A.F. Mak et al. le frottement causé par I'écoulement du fluide interstitiel avec les différents
composants organiques de la matrice dissipe de I'énergie, ce mécanisme joue un réle dans le

comportement viscoélastique du cartilage articulaire 4.

Le cartilage articulaire est sensible a la nature ainsi qu’a l'intensité de la force appliquée, mais
également a la durée, la direction et la fréquence des sollicitations mécaniques. Ainsi, une
déformation importante provoque des dommages au niveau du réseau de collagéne du tissu,
alors que de faibles taux de déformations entrainent des destructions au niveau du réseau non
fibrillaire du tissu. Il a été également rapporté qu’une fréquence des contraintes supérieures a
la fréquence physiologique de 1Hz était responsable de I'apparition des dommages au niveau

de la surface du tissu?®.

Sur le plan mécanique, le cartilage articulaire est caractérisé par différentes grandeurs. Le
module global (aggregate modulus) varie de 0,1 a 2 MPa 5 le module dYoung en
compression varie de 0,24 a 0,85 MPa ! et le module de relaxation a I'équilibre varie de 6,5 a
45 MPa. La contrainte de traction varie de 15 a 35 MPa, I'élongation a la rupture est de 80%
18 Le module de cisaillement complexe varie de 0,05 — 0,4 MPa *° et le coefficient de Poisson

varie de 0,06 a 0,3 7 selon le cartilage.

3.Traitement des défauts ostéochondraux

3.1.Les traitements non chirurgicaux
Des traitements sont indiqués en premiere intention pour réduire la douleur par la
kinésithérapie, les exercices physiques de relaxation articulaire ou le port d’appareillages
(orthéses, attelles, ...). Des traitements pharmacologiques peuvent aussi y étre associés afin

de traiter la douleur telles que les antalgiques, les AINS et les corticoides avec un mode
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d’administration per os. Toutefois, la prise répétée de ces médicaments peut entrainer des

effets indésirables hépatiques et gastro-intestinaux 2.

D’autres solutions thérapeutiques existent actuellement pour le traitement local de
linflammation au niveau de I'articulation comme les infiltrations intra articulaires d’AINS ou de
corticostéroides qui sont réalisées a proximité de la lésion afin de traiter la douleur. D’autres
produits sont utilisés afin de rétablir la fonction de lubrification de I'articulation tel que I'injection
d’'HA, glucosamine, chondroitine sulfate, ou encore l'injection de plaquettes riches en plasma.

Toutefois, le bénéfice thérapeutique apporté par ces traitements est limité dans le temps 2.

Plus récemment, des thérapies par injections intra-articulaires de cellules souches
mésenchymateuses de la moelle osseuse ont montré un réle bénéfique dans la modulation du
processus inflammatoire de I'articulation. Ces injections induisent la sécrétion des cytokines
anti-inflammatoires et la production de facteurs de croissance par les chondrocytes.
Cependant cette méthode de traitement reste incertaine et nécessite de plus amples

investigations 2.

3.2.Les traitements chirurgicaux

Le recours aux traitements chirurgicaux est destiné a traiter des lésions plus sévéeres. Les
procédures chirurgicales palliatives consistent a effectuer un lavage articulaire ou débridement
sous arthroscopie et une chondroplastie visant a rendre plus lisse les bords de la Iésion.
Toutes ces thérapeutiques ont pour objectif commun de réduire la douleur et améliorer la
fonction du cartilage en luttant contre les facteurs pro-inflammatoires au niveau de I'articulation.
Cependant ces traitements dont l'efficacité est a court terme ne permettent pas d’arréter la
progression de la maladie. Les chirurgiens sont amenés a employer des traitements
réparateurs en fonction de I'étendu de la Iésion comme [larthroplastie par abrasion
arthroscopique, les perforations de Pridie et les microfractures.

Ces traitements consistent a provoquer une hémorragie en créant des micro pertuis de 2 a 4
mm de profondeur au niveau de I'os sous chondral et induire la formation d’un caillot sanguin
contenant des facteurs de croissance et des CSMs au niveau du défaut du cartilage, entrainant
la formation d’un tissu de comblement. La technique de micro fractures a été introduite dans les
années 1980 par le Dr. Steadman et approuvée par la FDA. Elle a connu un large succes et
elle a longtemps été considérée comme le gold standard des chirurgies restauratrices de
l'articulation du genou. Toutefois, cette technique peut engendrer une fragilisation de I'os sous-
chondral et une détérioration du traitement a long terme en induisant la formation d’un tissu
cartilagineux de type fibreux riche en collagéne de type | présentant un comportement

biomécanique et des propriétés viscoélastiques inférieures au cartilage hyalin 35,
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Le traitement régénératif consiste a des transplantations ostéochondrales utilisant des
greffons autologues ou allogreffes permettant le traitement des défauts ostéochondraux
séveres de taille importante. Cependant, ces procédures chirurgicales ne sont pas sans
risques, la morbidité des sites donneurs d’autogreffes ainsi que le risque de transmission des
maladies et de réactions immunitaires liées a l'utilisation des allogreffes constituent un

inconvénient majeur pour les patients 3.

L’émergence des thérapies cellulaires par implantation de chondrocytes autologues associée
ou nhon a une matrice en collagene ont été considérées comme des stratégies innovantes pour
la régénération du cartilage hyalin. Le principe consiste a prélever un échantillon de cartilage
sain autologue lors d’'une premiére chirurgie, puis aprés un traitement enzymatique par
digestion de la MEC, les chondrocytes sont amplifiés in vitro (12 a 48 millions de cellules)? et
réimplantés chirurgicalement au niveau du défaut du cartilage. Dans le cas des défauts du
cartilage (supérieur a 4 cm?) localisés au niveau du genou, I'implantation des chondrocytes
autologues est souhaitable et stable dans le temps (suivi sur 10 ans) . L'inconvénient majeur
de cette technique est le fait que la chirurgie se déroule en deux temps et nécessite des
moyens financiers et matériels importants, ainsi que le risque d’hypertrophie du lambeau

périosté utilisé pour recouvrir les cellules 22,

3.3. Utilisation de dispositifs médicaux
Plus récemment, 'émergence de moyens thérapeutiques innovants pour le traitement des
défauts du cartilage et des défauts ostéochondraux comme les dispositifs médicaux sont
apparus. lls doivent obtenir I'approbation des autorités réglementaires (marquage CE en
Europe, FDA aux USA) pour permettre leur commercialisation.

Selon W. Wei et al. ces dispositifs médicaux sont classés en 3 catégories :

e Allogreffes sous la forme de particules / cylindres : BioCartilage® et Cartiforme® (Arthrex).
DeNovo® et Chondrofix® (Zimmer Biomet).

e Hydrogel acellulaire injectable a base de polymeres : Cargel™ (Smith & Nephew)

e Implants multicouches a base de polyméres naturels ou synthétiques

Chondromimetic® (Collagen Solutions PIc)

Les principaux dispositifs médicaux commercialisés pour la régénération du cartilage

articulaire sont résumés dans le tableau 2.
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Tableau 2 : Les dispositifs médicaux commercialisés pour le traitement des défauts du cartilage

articulaire
Produit Composition Résultats cliniques Références
ICA de 3™ génération Résultats inférieurs aprés 2
Cartipatch® cultivée dans des ans de suivi, en comparaison Clave et al.
P hydrogels d’agarose- avec la technique de mosaic- 2015 24
alginate plastie.
Hydrogel de collagéne | Score IKDC satisfaisant apres Schneider
associé a des 12 & 60 mois de I'implantation etal.
CaReS® chondrocytes 2011 %
autologues de 3°me
génération
Fibrine + PLGA, cultivé Amélioration des signes Peter C.K
Bioseed-C® avec des chondrocytes cliniqgues aprés 1 an etal.
autologues de 3™ d'implantation 2009 26
génération
Eponge de collagéne | Présence d’'une hypertrophie Niethamme
Novocart®3D et de chondroitine tissulaire retal. 2014
sulfate (architecture en 2
biphasique)
CHT injecté avec le Résultats préliminaires R.Calvo et
sang du patient pour favorable pour le traitement al. 202178
stabiliser le caillot des défauts du cartilage de
sanguin en pleine épaisseur
CarGel™ . ,
complément d’'une
microfracture.
Traitement de défauts
de grade IV
Allogreffe Taux d’échec de 72% mesuré M. E.
ostéochondral 2 ans aprés I'implantation Bishop et
al. 2018 20

Chondrofix®

composé de cartilage
hyalin décellularisé / os
spongieux pour le
traitement de défaut de
pleine épaisseur

Bien que ces dispositifs médicaux puissent apporter un bénéfice thérapeutique, des limitations

sont relevées et nécessite plus d’investigations et d’'amélioration. L’'amélioration de I'intégration,

la stabilité et I'efficacité a long terme du scaffold est directement lié aux propriétés physico-

chimigues et mécaniques des matériaux le composant. Il est donc important de se rapprocher
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des caractéristiques structurelles et biomécaniques du tissu d’origine afin de reconstruire un

scaffold biomimétique .

4.L’ingénierie tissulaire du cartilage articulaire

Le principe de I'ingénierie tissulaire repose sur le fait d’associer des matériaux (naturels ou
synthétiques), des cellules (chondrocytes, CSM...) avec ou sans facteurs de croissance (TGF
beta, BMP, IGF) et / ou principes actifs (kartogenine, ...). Ceci permet de développer une
nouvelle solution thérapeutiqgue destinée a induire une réaction biologique de régénération
tissulaire au niveau du site de la Iésion. L’objectif est de remplacer un tissu endommagé par
un tissu artificiel produit au laboratoire. Ainsi, un support biocompatible et biodégradable avec
une structure tridimensionnelle est utilisé en combinaison a des cellules et/ou & des facteurs
de croissance ou stimuli physiques. L'organisation structurelle du support joue un réle
important dans la croissance et la prolifération cellulaire, et cela permet de favoriser la
synthese des différents éléments de la MEC et de produire un tissu fonctionnel qui s’integre
parfaitement au tissu environnant 32,

Selon B. Balakrishnan et al., le tissu de remplacement doit combler intégralement 'espace
créer par la Iésion et doit conserver son étanchéité. Sur le plan mécanique, le tissu régénéré
doit maintenir ses propriétés a long terme surtout au niveau des défauts de taille importantes.
Idéalement, le tissu doit pouvoir supporter des contraintes atteignant 2 a 6 MPa et avoir un

module dynamique en compression entre 12-20 MPa, similaire au cartilage natif 32,

4.1. Les cellules
4.1.1. Les chondrocytes
Les chondrocytes sont les seules cellules présentes dans le cartilage articulaire. Les
chondrocytes autologues sont préférées pour la réparation et la régénération du cartilage. Leur
disponibilité reste cependant trés limitée. Méme aprés amplification in vitro, ces cellules

montrent une instabilité phénotypique, souvent marquée par une dédifférenciation 3,

D’autres alternatives ont été envisagées, en variant les sources de prélévements des
chondrocytes : allogénique ou xénogénique, ce dernier présentent un risque de réponse

immunitaire et de transmission de maladies .

4.1.2. Les cellules souches
C’est une source cellulaire trés intéressante pour la régénération du cartilage et de I'os sous
chondrale. Les CSMs sont des cellules multipotentes capables de se différencier en
ostéoblastes et en chondrocytes. De plus, elles sont capables de s’autorenouveler et de
proliférer in vitro. Ces cellules peuvent étre retrouvées au niveau du sang, des tissus adipeux,

des cordons ombilicaux et membranes synoviales 3. Elles présentent une alternative possible
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a l'utilisation des chondrocytes et constitue un atout majeur pour 'ingénierie tissulaire. Selon
L. Zhang et al. les CSM et CSE représentent des sources cellulaires prometteuses pour

I'ingénierie du tissu cartilagineux .

4.2. Les sighaux
Avec les cellules, les stimuli biochimiques et biomécaniques représentent les principaux
éléments permettant une régénération du cartilage. Différents signaux biochimiques ont été
impligués dans la différenciation chondrogénique afin de stimuler la synthese de la MEC du

cartilage.
4.2.1. Les molécules de signalisation

L’utilisation des facteurs de croissances (TGF-8, FGF 2, IGF-1, BMP-7 ; ...) a montré leur effet
stimulant sur l'activité¢ des chondrocytes en améliorant la prolifération et le potentiel
chondrogénique des chondrocytes. Selon M. Jackob et al. 'association des différents facteurs
de croissance (FGF 2 et TGF-B) favorise la prolifération cellulaire et la synthése des protéines
matricielles 3. L'utilisation de facteurs de croissance contribue significativement au maintien
du phénotype des chondrocytes et permet également la formation et le développement du
tissu cartilagineux. Selon H. Kwon et al., divers paramétres peuvent affecter I'efficacité des
facteurs de croissance, notamment leur concentration et leur éventuelle combinaison avec
d’autres facteurs. Les supports de culture cellulaire, qu’ils soient en 2D ou en 3D, peuvent
également influencer la réponse cellulaire 6. La kartogénine est décrite dans la littérature
comme une petite biomolécule capable de favoriser la différenciation des CSMs en
chondrocytes, dans le but de régénérer le cartilage articulaire. Cette molécule libére le facteur
CBFb, qui s’associe au facteur RUNX1 pour former le complexe CBFb-RUNX1. Ce complexe
active la transcription de protéines telles que le collagéne de type Il et les agrécanes,

composants essentiels de la MEC du cartilage articulaire *’.

4.2.2. La stimulation mécanique
Les chondrocytes réagissent positivement a certaines contraintes mécanigues, notamment la
compression dynamique. Il est rapporté que I'application d’une contrainte de compression a
une amplitude comprise entre 2% et 10% (0,5 & 1 MPa) et a une fréquence de 0,01 & 1Hz
stimule la production de collagene, des protéoglycanes et de la fibronectine par les cellules®.
Dans I'étude de I. Villanueva et al.*®® les auteurs ont étudié la réponse des chondrocytes
articulaires bovins encapsulés dans des gels de polyéthylene glycol (PEG) réticulés.
Différentes contraintes ont été appliquées, a la fois statiques et dynamiques. Pour les
conditions dynamiques, une amplitude sinusoidale de [0-15%] a été appliquée a deux

fréquences : 1Hz et 0,3Hz. Les auteurs ont évalué plusieurs parameétres liés a la viabilité
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cellulaire, & l'activité catabolique du cartilage, ainsi qu'a la formation de protéoglycanes et a la
prolifération cellulaire. Les résultats ont montré pour les gels fortement réticulés une
augmentation de la production de protéoglycanes et de la prolifération cellulaire dans les
conditions statiques. De plus, une production élevée de protéoglycanes a été observée a la
fréquence de 1Hz dans les conditions dynamiques. En revanche, les niveaux d'oxyde nitrique

et de prolifération cellulaire sont restés constants 8,

4.3.Les scaffolds
Le support (scaffold) est un échafaudage qui fournit le support nécessaire pour la prolifération
cellulaire et le maintien de leur capacité de différenciation *. lls peuvent se présenter sous
différentes formes ; hydrogels, éponges et nanofibres. lls jouent un réle important dans les
différentes stratégies de reconstruction de l'unité ostéochondrale. En effet, ils doivent
présenter une structure en trois dimensions, mimer la structure et la fonction du tissu de
remplacement et fournir un microenvironnement pour la restauration du tissu complexe 3.
Plusieurs critéres ont été décrits dans la littérature pour la conception et la fabrication d’'un
support pour la régénération du tissu ostéochondral. Le biomatériau de choix doit étre
biocompatible, bioactif et stable sur le plan physicochimique et mécanique, biodégradable
permettant ainsi la formation du nouveau tissu, et doit pouvoir combler parfaitement le défaut

du cartilage en s’intégrant avec les tissus environnants 32,

4.3.1. Cahier des charges d’un scaffold pour I'ingénierie tissulaire
Le scaffold idéal pour lingénierie du tissu cartilagineux doit posséder des propriétés
spécifiqgues favorisant la régénération du cartilage, tout en offrant un support mécanique
adapté. Il doit permettre I'adhésion cellulaire, la diffusion des nutriments et la biodégradation

contrdlée pour faciliter le remodelage tissulaire.

Sur le plan architectural, une porosité élevée est essentielle afin de favoriser la prolifération
et la croissance cellulaire. Une macroporosité interconnectée permet de s’adapter au type
de cellules ciblées : une taille de pores comprise entre 150 et 250 um est idéale pour les
chondrocytes articulaires, tandis qu’une taille supérieure a 300 um est plus adaptée aux
CSMs. Par ailleurs, la présence d’une microporosité contribue a assurer la diffusion efficace
des nutriments et de 'oxygéne, indispensables a I'activité cellulaire “°. En ce qui concerne la
biodégradation, le matériau doit présenter une dégradation contrdlée, ni trop rapide, ni trop
lente, et proportionnelle a la formation du nouveau tissu. Les produits issus de cette
dégradation ne doivent induire aucun effet indésirable et doivent pouvoir étre métabolisés
par l'organisme. Le matériau utilisé doit pouvoir étre stérilisé sans altération de ses

propriétés, tout en garantissant une bonne adhésion et prolifération des chondrocytes 4.

Enfin, sur le plan mécanique, le matériau doit résister aux diverses contraintes exercées
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notamment les forces de compression, de traction, de cisaillement et de frottement. Ces
exigences orientent le choix vers des matériaux possédant d’excellentes propriétés
mécaniques. De plus, leur mode d’implantation doit &tre compatible avec une chirurgie mini-
invasive, qu’il s’agisse d’'un matériau injectable ou d’un implant posé en un seul temps
opératoire °.
4.3.2. Organisation architecturale des scaffolds
4.3.2.1.Scaffold uniphase

Ce type de support correspond a une structure homogeéne est congu pour s’adapter a la
géométrie du défaut ostéochondral. Il peut étre constitué d’'un matériau unique, tel que
I'hydroxyapatite, ou de polyméres comme le PLGA, le PLLA ou le PCL. Dans certains cas, une
combinaison de plusieurs polymeéres est utilisée afin d’optimiser les propriétés mécaniques,
de dégradation #2. Chu et al. ont proposé I'utilisation d’'un support en PLLA ensemencé par des
perichondrocytes. Le dispositif a été implanté au niveau de défauts ostéochondraux de
condyles fémoraux de 16 lapins adultes. 6 semaines aprés l'implantation, les tissus de
réparation ont été prélevés puis analysés par histologie et microscopie. Les résultats ont

montré la formation d’'un néocartilage riche en collagene de type | 4.

J. Malda et al. ont proposé deux techniques de fabrication d’un scaffold — Une méthode par
moulage en compression associée a la technique d’extraction par lavage de sel et I'impression
3D de fibres %4, Le scaffold est composé d'un copolymére de poly(éthyléne glycol
téréphtalate)/poly(butylene téréphtalate) (PEGT/PBT), comportant un segment hydrophile
(PEGT) et un segment hydrophobe (PBT).

La caractérisation des scaffolds par MicroCT a montré une taille de pores de 525 um pour le
scaffold imprimé en 3D et de 180 um pour le scaffold obtenu par moulage. Les résultats
histologiques de limplantation sur un modéle sous-cutané de souris ont montré une
augmentation de la production des GAGs pour le groupe implanté avec les fibres 3D
Cependant, ces structures ne reproduisent pas l'architecture complexe du tissu ostéochondral

et restent insuffisantes pour répondre aux exigences de l'ingénierie de ce type de tissu *°.

4.3.2.2. Scaffolds hybrides
Les scaffolds hybrides multicouches sont obtenus en combinant des polymeéres avec des
métaux ou des céramiques. Des études se sont concentrées sur la production en deux phases
de l'unité ostéochondrale, comprenant a la fois un tissu cartilagineux et un os sous-chondral 2.
Plusieurs de ces scaffolds ont été étudiés in vivo et une partie d’entre eux sont commercialisés

et utilisés en clinique (ChondroMimetic ©) “°.
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G. Chen et al. ont proposé I'utilisation d’'un scaffold poreux ayant une architecture en 2 phases
associant un polymére synthétique de PLGA a du collagéne. La technique de fabrication de
'éponge appelée « particulate leatching technic » consiste a rajouter & une solution de
polyméres, des particules de NaCl (diamétre compris de 355 a 425 um) a une solution de
polymére pour apporter de la porosité a I'éponge. Apres évaporation du solvant (le chloroforme
dans cet exemple), les particules de NaCl sont dissoutes pendant le rincage laissant ainsi les
pores dans la structure du polymere. Dans cette étude, les éponges de PLGA ont été
fabriquées aprés congélation puis lyophilisation. Les éponges de PLGA de forme cylindrique
sont immergées au niveau d’'une seule face dans une solution contenant du collagéne | puis
lyophilisée une deuxiéme fois. Le scaffold final est composé du scaffold A (éponge de PLGA /
collagéne) et du scaffold B contenant uniguement du collagéne. Le scaffold est ensemencé
par des CSMs prélevées a partir du fémur de Beagle. Les résultats ont montré une bonne
fixation de l'implant au niveau du défaut. Cette étude a montré également qu'il était possible
d’induire la formation de cartilage et de I'os au sein du méme dispositif en utilisant une structure

stratifiée comportant différents biomatériaux biodégradables .

4.3.3. Composition du scaffold
Différents matériaux sont utilisés pour la régénération du cartilage articulaire et de I'os sous-
chondral : Les matériaux inorganiques, les matériaux a base de matrice décellularisée, les
métaux et les matériaux composites. Différentes méthodes de fabrication du scaffold ont été
décrites dans la littérature. Les supports les plus connus sont les scaffolds en 3D (éponges)
et les hydrogels. Les scaffolds utilisés pour la régénération du cartilage sont classés en 3

catégories : Naturels, synthétiques et hybrides 8.

4.3.3.1. Les scaffolds synthétiques
Les supports a base de polyméres synthétiques sont utilisés comme le poly- éthyléne glycol
(PEG), I'acide poly-lactique (PLA), I'acide poly-glycolique (PGA) le polycaprolactone (PCL) et
le polyvinyl alcool (PVA) et des copolyméres comme l'acide poly-lactique-co-glycolique
(PLGA).
Les polymeres synthétiques les plus couramment utilisés dans les différentes stratégies

d’ingénierie du cartilage articulaire sont présentés dans le tableau 3.
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Tableau 3 : Principaux polymeéres synthétiques utilisés pour l'ingénierie du cartilage articulaire

Polymeéres -
o Avantages Inconvenients
synthétiques
Biocompatible, dégradation Faible hydrophilie, produits de
lente, favorise I'attachement, dégradation acide pouvant entrainer
PCL et prolifération des une réaction inflammatoire*®:0,
chondrocytes et la production
de la MEC.
Biocompatible, possibilité de Couts de production éleve,
synthése a la forme et a la dégradation du polyméres, difficulté
taille souhaitée, bonne d’obtenir un profil de libération
solubilité dans I'eau, contrélé du principe actif, produits de
PLGA o : a2 i . .
biodégradation contrélée. dégradation acides pouvant
engendrer une dénaturation de
protéines, lors que le PLGA est utilisé
comme vecteur 51,52
Matériau stable, résistant a la Faible dégradation, faible adhésion
dégradation enzymatique. Ses cellulaire, produits de dégradation
propriétés mécaniques acide (L- acide lactigue) qui est
modifiables, possibilités de potentiellement toxique pour les
PLA combinaison avec d’autres cellules 5354,
polyméres synthétique, naturels
ou biocéramiques.

Tamai N.et al. se sont intéressés a [I'évaluation d'un matériau composite a base
d’hydroxyapatite poreux (HAp) chargé avec une protéine (BMP2) et de polyméres
synthétiques biodégradables (PLA, PEG) pour induire une régénération du cartilage
articulaire. L’étude a été menée sur un modéle animal de lapin (New Zeland) avec des défauts
de cartilage de pleine épaisseur (4mm x 6mm) au niveau du fémur. L'étude présente 4
groupes : PLA-PEG- BMP2 / HAp- (groupe 1), PLA-PEG / HAp (groupe 2), HAp seul (groupe
3) et enfin le groupe contrble ne comportant aucun matériau. L’évaluation radiologique et
histologique ont montrés aprés 3 semaines de l'implantation du composite (groupe 1), une
réparation tissulaire avec la présence du cartilage hyalin similaire au tissu natif, avec une
réparation compléte apres 6 semaines du défaut au niveau du fémur °°.

Y. Zhang et al. ont testé I'utilisation d’un hydrogel composé d’'un copolymere tribloc: PLGA-
PEG-PLGA avec une transition sol-gel activée thermiquement a 37°C. Les CSMs de la moelle
osseuse ont été encapsulées dans ce gel pour le traitement des défauts du cartilage (5 mm

de diamétre et 4 mm de profondeur). L’étude a été menée sur un modele animal de lapin,
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l'injection des gels a été réalisée dans le genou avec 3 groupes : 1) Gel renfermant des CSMs,
2) Gel, 3) Contrdle. Les résultats ont montré une prolifération importante des CSMs pour
I'hydrogel contenant les cellules CSMs apres 21 jours de l'implantation accompagné par
I'expression des marqueurs Coll Il et GAG par rapport aux groupes de lapins traités par
injection de gels seul. De plus, I'hydrogel cellularisé a montré un module d’Young de 6,56 MPa
%6.Une autre approche visant a produire un scaffold dégradable pour la régénération du
cartilage articulaire est proposé par K.Y.Ching et al. avec l'utilisation de nanofibres de CHT
mimant la MEC du cartilage articulaire. La technigue d’electrospinning a été employée en
utilisant un mélange de CHT et de polyéthyléene oxide (PEO). Les nanofibres avaient une
épaisseur de 100 nm mimant les fibres de collagéne du cartilage articulaire humain. Dans cette
étude, un réticulant d’origine naturelle (génipine) a été rajouté, afin d’apporter plus de stabilité
et d’augmenter les propriétés mécaniques du CHT. L’'indentation par AFM a montré que la
réticulation du scaffold CHT/PEO avec 1% de génipine confére une rigidité similaire a la zone
superficielle du cartilage (600 + 150 kPa) et favorise la prolifération cellulaire ainsi que la
production de la MEC. En revanche, une concentration de 1,5% en génipine augmente la
rigidité (1854 + 483 kPa) mais limite I'activité métabolique des chondrocytes en rendant le

scaffold non dégradable °’.

4.3.3.2.Les scaffolds a base de polymeéres naturels
Ces biomatériaux sont biocompatibles et non toxiques pour les cellules. Structurellement, ils
peuvent mimer la MEC du cartilage et offrent un environnement favorable a la prolifération des
chondrocytes mais également maintiennent le phénotype de ces cellules. Les polyméres
naturels restent les biomatériaux les plus largement utilisés pour leur diversité et leur capacité

a reproduire la MEC d’un tissu 3.

Le collagéne est le principal biomatériau utilisé dans les différentes stratégies de reconstruction du
cartilage, car il est le composant principal de la MEC. Néanmoins, ce matériau présente des
insuffisances sur le plan mécanique et ne permet pas de soutenir la formation du cartilage hyalin,
entrainant la formation d’un tissu fibrocartilagineux *8. D’autres polymeéres naturels couramment

utilisés pour l'ingénierie du cartilage articulaire sont présentés dans le tableau 4.
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Tableau 4 : Principaux polymeéres naturels utilisés pour I'ingénierie du cartilage articulaire

'adhésion et la
prolifération cellulaire.

Polymeres Origine Avantages Inconvénients Références
naturels
Polysaccharide Biodégradable, Faible résistance Nastaran
anionique obtenu | hydrophile, Injectable, | mécanique, risque | Shojarazavi
Alginate a partir d’'algues réticulable par les ions | de réponse etal. 2021 %°
brunes, ou de Ca?* et faible toxicité. immunitaire.
bactéries.
Polysaccharide Hydrogel a base Faible adhésion Hani A Awad
non chargé, d’agarose permet cellulaire et et al. 2004 60
retrouvé au 'encapsulation des propriétés
Agarose . o Lo
niveau des chondrocytes, mécaniques limités.
algues rouges. Maintient le phénotype
des chondrocytes.
Polysaccharide Composant essentiel Dégradation rapide |Girotto, D et
anionique de la MEC du et faible propriété  |al. 2003 61
Hyaluro_nate de GAG le plus cartilage, sur le plan mécaniques.
sodium abondant du biologique et
cartilage. physicochimique.
Protéine Stimule la sécrétion de | Dédifférenciation Vincent
R retrouvée au la MEC et des chondrocytes Irawan et al.
Collagéne . . . —
niveau des tissus | biocompatibilité 2018 62
type | conjonctifs
Protéine la plus Préservation du Cout élevé,
abondante de la phénotype des production difficile,
Collagéne MEC du cartilage. _chondrc_)cytes, _ faiple propriété
interactions cellulaires | mécanique.
type |l favorables.
Polysaccaride Biocompatible, Faibles propriétés  |Francis Suh et
cationique dérivé | propriétés mécaniques. al. 200063
Chitosan de la chitine. antibactériennes.
Structure similaire au
GAG du cartilage.
GAG sulfaté Modulation de Dégradation rapide
Sulfate de Présentau l'inflammation, role et faibles propriétés | zhou et al.
Chondroitine | niveau cartilage. dans la signalisation mécaniques. 201764
cellulaire.
Protéine fibreuse | Présente de trés Biomatériau G. Cheng et
Fibroinede naturelle, bo’nnes_ proprietes hydrophobe et al. 201865
. . _ mécaniques, et facilite .
soie biocompatible fragile.
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5.Le chitosan dans larégéneération cartilagineuse

La régénération du tissu cartilagineux vise a remplacer un tissu endommagé par un tissu ayant
des caractéristiques similaires au tissu natif. Pour ce faire, un support biocompatible et
biodégradable avec une structure tridimensionnelle est utilisé en combinaison a des cellules
et / ou a des facteurs de croissance ou stimuli physiques. L’organisation structurelle de
I'échafaudage joue un réle important dans la croissance et la prolifération cellulaire, favorisant
la synthése des différents éléments de la MEC afin de produire un tissu fonctionnel qui
s’integre parfaitement au tissu environnant. La MEC du cartilage articulaire fourni un
microenvironnement aux cellules afin de maintenir ’lhoméostasie du tissu et de préserver le
phénotype cellulaire. Parmi les différents composants de la MEC, on retrouve I'HA qui est 'un
des principaux GAGs de la matrice du cartilage. Il peut également influencer l'activité des
chondrocytes en activant une voie de signalisation conduisant a améliorer la fonction cellulaire.
L’HA est un polymére chargé négativement et lorsque il est utilisé en grande concentration
dans un scaffold, il pourrait réduire 'adhésion cellulaire car les membranes cellulaires sont
chargées négativement et 'adhésion est réalisée avec les surfaces chargées positivement ¢,
Plusieurs approches utilisant les GAGs ou leur analogue comme composant du scaffold pour
l'ingénierie du cartilage ont été décrits dans la littérature. Le CHT présente une similarité aux
GAGs sur le plan structurel. A. Subramanian et al.” ont montré que ce polymeére favoriserait
la chondrogenése et la biosynthése des marqueurs associés a l'activité métaboliques des
chondrocytes. De plus, le contrble des propriétés mécaniques du CHT par réticulation
chimique permet d’augmenter la rigidité des supports. Ceci permet aussi d’augmenter
'adhésion et la prolifération des chondrocytes et préserver la morphologie cellulaire par
rapport au support non réticulé . L. Ping Yan et al. ont étudié la réticulation d’un support
poreux de CHT / collagéne par la génipine et ont montré une amélioration des propriétés
physicochimigues et mécaniques par DMA sans affecter la viabilité des chondrocytes . Dans
une étude menée in vivo, Lu et al. a mis en évidence l'intérét de I'injection de solutions de
CHT dans l'articulation du genou chez le rat, en observant une augmentation de la densité des
chondrocytes articulaires. Cette bioactivité est liée a la présence de groupes N-
acétylglucosamine sur la chaine du CHT, capables d’interagir spécifiquement avec certains

récepteurs cellulaires, protéines d’adhésion et facteurs de croissance ©°.
5.1.Le chitosan

Le CHT est un polysaccharide provenant de la désacétylation partielle de la chitine présente au
niveau des exosquelettes des crustacés. Ce polymere naturel est le plus abondant dans la
biomasse aprés la cellulose, il présente un poids moléculaire compris entre 50 kDa et 2000 kDa

0 Le CHT est structurellement composé de résidus de glucosamine et de N-acétyl-
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glucosamine, reliées par des liaisons covalentes glycosidiques de type B-1->4 °. Le rapport
glucosamines / (glucosamines + N-acétyle-glucosamine) définit le degré de désacétylation (DD)
du CHT, celui-ci peut varier entre 30 et 98%, contrairement a la chitine qui présente un degré de

désacétylation faible qui la rend insoluble ™.

Le CHT est biocompatible et biodégradable, non mutagene, présente une activité
antibactérienne, et se distingue par ses propriétés intrinséques qui font de lui un matériau de
choix pour la réparation et la régénération tissulaire. En effet, le CHT contient des fonctions
amines qui, en milieu acide, se chargent positivement, permettant ainsi des interactions
électrostatiques avec divers composant de la MEC tels que les GAGs (HA par exemple), les
protéoglycanes, 'héparine ou encore les groupement phosphates des nucléotide de 'ADN et de
FARN 7. D’autre part, ces fonctions amines présentent aussi une réactivité vis-a-vis des

époxydes, des dérivés d’acides carboxyliques, des halogénures, et des aldéhydes.

De par ses propriétés, le CHT a suscité un intérét particulier dans le domaine biomédical. Il
présente de multiples applications dans les stratégies d’'ingénierie et de réparation tissulaire
comme la régénération osseuse, cartilagineuse, cardiaque, dentaire, nerveuse ou encore la
régénération des tissus de la peau (figure 2) 2. Le CHT présente des propriétés biologiques
intrinseéques trés intéressantes, comme des propriétés mucoadhesives’®, anti-inflammatoires’,
antioxidant ’®, antimicrobien ¢, antifongique 7/, cicatrisante 8, antitumoral ° et anti

hyperglycémique .
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Figure 2 : lllustration des différentes associations, formes et applications du CHTdans le
domaine de l'ingénierie tissulaire selon Y.Kim et al.”?

Plusieurs paramétres peuvent influencer la solubilité du CHT tels que la masse molaire, le degré
de désacétylation, le pH, la température, et la cristallinité du polymeére 8. Le CHT est solubilisé
dans un milieu a pH acide inférieur a 6, cela implique la protonation des groupes amines &2, la
valeur du pKa est denviron de 6,5 8. La masse molaire ainsi que le DD influencent
considérablement la solubilité du CHT, ses propriétés mécaniques ainsi que sa dégradation. Un
DD élevé augmente la cristallinité du matériau et ainsi ralentit sa dégradation dans un milieu
enzymatique, en raison d’une réduction des groupes acétyles 884 H. Zhang et al. ont montré

qu’une masse molaire élevée contribuait a accroitre la résistance a la dégradation du CHT 5.

Le DD affecte la réponse biologique du CHT. S. Tigli et al. ont montré qu'une augmentation du
degré de désacétylation du CHT renforce les interactions électrostatiques avec les
membranes cellulaires, favorisant ainsi I'adhésion cellulaire 8. Sur le plan chimique, le CHT
présente des groupements fonctionnels permettant de le modifier pour obtenir les propriétés
souhaitées, notamment avec les groupes amine primaire (-NHz) en position C,, hydroxyles

primaire (-OH) en position Cg et secondaire en position Cs et plus difficilement avec les liaisons
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glycosidiques et les groupes acétamides 8. Les 3 principaux groupes fonctionnels du CHT sont
classés comme suit : 1) C2-NHz 2) Cs -OH 3) C3 -OH °, La modification par carboxylation du
CHT consiste a introduire des groupes carboxyles dans la structure chimique du CHT. La
réaction peut se produire avec les groupes hydroxyles ou amines ou les deux en méme temps.
Les réactifs les plus utilisés sont I'acide glyoxylique ou I'acide chloro-acétique. Dans le cas de
I'acide glyoxylique, cela entraine 'oxydation des groupes hydroxyles du CHT en groupements
carboxyles. Dans le cas de I'acide chloro-acétique, la réaction se produit par les groupes NH:
(C2 et Ce) entrainant la formation de N,O carboxymethyl CHT. L’intérét d’introduire des groupes
carboxyles est d’améliorer les propriétés antibactériennes, la solubilité et la biocompatibilité du
CHT par un contrdle des propriétés physico chimiques du CHT. Le CHT carboxylé est utilisé

dans le domaine médical, en agriculture et pour 'hygiéne 7°.

Un autre procédé de modification chimique du CHT est la synthése du N-Alkyl CHT (NA-CHT)
par réaction de réduction. En présence d’'un aldéhyde, une réaction de Schiff au niveau des

amines primaires du CHT produit le NA-CHT en condition acide et a température ambiante.

5.1.1. Mécanismes de dégradation du CHT
Selon J.A Jennings et al., il existe plusieurs mécanismes de dégradation du CHT dans le corps
humain. Le mécanisme de dégradation physique repose sur le gonflement et la dissolution,
tandis que le mécanisme de dégradation chimique implique des processus de

dépolymérisation, oxydation, et hydrolyse (enzymatique ou non enzymatique) .

5.1.1.1. Dégradation enzymatique
La dégradation par le lysozyme est le principal mécanisme de dégradation du CHT in vivo. Il
cible les unités acétylées et agit en dégradant les liaisons glycosidiques B (1 = 4) entre les
unités polysaccharides du CHT . Ce processus génére des oligosaccharides de tailles variées.
En conditions physiologiques, la concentration du lysozyme varie entre 1 et 14 pg/mL.
Cependant, lors de situations pathologiques, cette concentration augmente en raison de la
sécrétion élevée par les macrophages et les neutrophiles. En outre, lorsque le degré de
désacétylation (DD) est supérieur a 85%, la dégradation se fait lentement, et le matériau peut
rester dans I'organisme pendant plusieurs mois. D’autres enzymes tels que la chitosanase agit
par un clivage partiel des unités désacétylées dans les chaines polysaccharidiques du CHT
86—90_

5.1.1.2. Dégradation hydrolytique
Ce processus est caractérisé par la rupture des liaisons glycosidiques. Il est relativement lent
et dépend du degré de désacétylation et du poids moléculaire, et dans certain cas du pH de

la solution, En effet, en condition acide, la dégradation par ce mécanisme est plus prononcée
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lorsque I'hydrogel a base de CHT est faiblement réticulé, ou lorsque le complexe de

polyélectrolytes présente de faibles interactions 6.

5.1.1.3. Dégradation oxydative
Ce mécanisme est peu fréquent dans le corps humain. Il peut se produire localement, en
raison des espéces réactives d'oxygéene (comme le peroxyde d'hydrogene) produites par les
macrophages. Il peut également étre induit par irradiation lors de la stérilisation par
rayonnement gamma. Cette dégradation entraine une dépolymérisation ou une ouverture de

cycle dans la structure chimique du CHT &6,

5.2. Les hydrogels a base de CHT
Les hydrogels sont trés utilisés pour la restauration du tissu cartilagineux*®. lls sont constitués
essentiellement d’eau et de chaines polyméres enchevétrées en interaction par des liaisons
ioniques, hydrophobes et hydrogénes formant des hydrogels physiques. Elles peuvent
également étre reliées entre elles via des liaisons covalentes par réaction avec des agents
réticulants, ou par réaction entre les fonctions chimiques respectives de chacun, formant des
hydrogels chimiques (figure 3). Dans ce paragraphe, nous allons nous focaliser sur différentes

possibilités recensées a travers la littérature sur la préparation d’hydrogels de CHT.
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Figure 3 : Représentation des différentes stratégies d’obtention d’hydrogels physiques et
chimigues selon J.Wu et al.®

Différentes réticulations des hydrogels de CHT ont été décrites dans la littérature, impliquant
la formation de gels de CHT par réticulation chimique ou physique. L’organisation des chaines
polyméres au sein d’un hydrogel peut donner lieu a plusieurs réseaux. Selon J. Berger et al.®*
les hydrogels de CHT peuvent étre réticulés selon 3 méthodes : la réticulation du CHT sur lui-
méme, la mise en place d’un réseau de polymeéres hybrides (hybrid polymer network) et enfin
la formation d’'un réseau de polyméres semi- interpénétré (Semi interpnetrating polymer

networks) ou entierement interpénétré (full interpnetrating polymer networks) .
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o Réseau de polymeres interpénétrés : Deux réseaux ou plus de polymeres réticulés sont
interconnectés d’une fagon non covalente (Figure 4B) %2,

e Réseau de polymeéres semi-interpénétrés : Les chaines du second polymere sont
disposées librement dans le réseau du premier polymére réticulé (Figure 4C) °2,

e Laréticulation par la mise en place dans un réseau hybride de polymeres intervient entre
l'unité structurale du CHT et I'unité structurale d’'une chaine d’un autre polymeére (Figure
4D) *1,

g&

Figure 4 : Schéma des différents réseaux que peut prendre un hydrogel de CHT selon S.Zhu
et al.”> A) hydrogel simple, B) hydrogel avec un réseau de polyméres interpénétrés (IPN),C)
hydrogel avec un réseau de polymeres semi-interpénétrés (Semi-IPN), D) Hydrogel avec un
réseau de polyméres hybride (HPN) 92,

G. Guo et al. ont étudié I'utilisation d’'un hydrogel avec un réseau de polyméres semi-
interpénétrés a base de CHT réticulé avec de I'acide citrique apres traitement thermique (140°C,
1h). Un second polymeére a été utilisé ; le poly vinyl alcool (PVA) réticulé physiquement. L’objectif
était de construire un scaffold avec une structure similaire a 'os sous chondral avec des
propriétés mécaniques se rapprochant du cartilage. L’hydrogel a présenté une microstructure
avec des micro-canaux interconnectés présentant des pores supérieurs a 56 um de diamétre
similaire a ceux de 'os sous chondral. De plus, ces micro-canaux étaient suffisamment larges
pour permettre la migration des cellules osseuses meésenchymateuses, ainsi que les
chondrocytes %.Les auteurs ont également mis en évidence l'importance des propriétés
mécaniques du scaffold pour mimer le comportement mécanique du cartilage mais également
maintenir I'intégrité du scaffold. D’aprés les auteurs, 'hydrogel a présenté un module d’Young
de 0,26 MPa, trés similaire a celui de la MEC du cartilage natif (0,3 MPa), tout en étant capable
de se déformer jusqu’a 85%. De plus, cet hydrogel était capable de préserver sa structure aprés
stérilisation a I'oxyde d’éthyléne sans que cela puisse modifier son comportement mécanique

ou altérer son intégrité .
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5.2.1. Hydrogels physiques de CHT

La formation d’'un hydrogel physique de CHT est obtenue par les interactions acide-base avec

des polyacides organiques ou minéraux ou avec d’autres polyméres par des interactions

hydrophobes, hydrogéenes ou ioniques (anions ou complexes de polyélectrolytes) . Le

tableau 5 résume les principales méthodes de réticulation physique pour la formation

d’hydrogels physiques de CHT.

Tableau 5 : Les principales interactions pour la formation d'un hydrogel physique du CHT

réticulant.

Réticulation Principe Exemple Référence
Interactions entre les groupes CHT- R. Rodriguez et
cationiques du CHT et les tripolyphosphate al. 2020
. r nioni TPP
lonique groupes anionique du (TPP)

B -glycerophosphate

A.Chenite et al.

entre les chaines polyméres
et entrainant la formation des

(GB) 2000 %
Production d’'un hydrogel de L’hydroxyde de J. Nie et
CHT par ajout d’un agent de sodium (NaOH) / al.2016 %
coacervation basique urée M L Pita-Lopez
. provoquant la neutralisation et al. 2021%
Interactions " .
hydrophabes et de la densité des amines o bicarbonate d Lot
| haraés. réduit la répulsion e bicarbonate de Liue
hydrogenes charges, reduit la répulsio sodium al.2011%

Complexes de
polyélectrolytes

; . L’ammoniac A.Montembault

mtergc_tlons hydropr}obes et ot al. 2005 9

des liaisons hydrogenes.

Formation d’interactions CHT-HA V S. Meka et
al. 2017 100

électrostatiques entre des
poly-électrolytes de charges
opposeées.

Il est utilisé dans plusieurs
domaines d’applications,
exemple dans l'industrie
pharmaceutigue comme
revétement.

C. Correia et
al.6é

S. Escalante et
a|_101

CHT-chondroitine S.Sharma et
sulfate al.?2
CHT- J. O.

carboxyméthylcellul
ose

Echavarria et
al.1os

CHT-pectine M.Marudova et
a|_104

CHT-alginate K.Baysal et
al.1os

ICHT-carraghénane T.Khaliq et
a|.106
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Les complexes de poly-électrolytes formés par les interactions électrostatiques du CHT avec
des polymeres chargés négativement (exemple : alginate, HA), peuvent prendre plusieurs
formes comme des nano microparticules, des hydrogels, des films (layer-by-layer) ou encore
des cryogels. Ces complexes formés avec le CHT ont des applications biomédicales et
pharmaceutiques, tel que I'administration de médicament par vectorisation pour les systémes
d’administration de génes et enfin dans le domaine de l'ingénierie tissulaire °’.Plusieurs
stratégies associant le CHT a I'HA pour la formation d’un hydrogel physique injectable en
ingénierie du tissu cartilagineux ont été employées %110 Ces hydrogels ont démontré une
efficacité biologique, cependant, une concentration élevée d’HA peut compromettre les
performances mécaniques du scaffold. Cette limitation est principalement liée a I’hydrophilie

élevée de I'HA, qui entraine une dégradation de ses propriétés mécaniques ©.

C R. Correia et al. ont préparé des hydrogels lyophilisés a base de CHT:HA en faisant varier
les concentrations d’'HA, les ratios de CHT:HA sont de 100/0, 99/1, 95/5, 90/10. L’objectif était
d’évaluer linfluence de I'HA sur les propriétés mécaniques et biologiques du support
CHT/HA®S. Les résultats ont montré que les compositions contenant 1% et 5% d’'HA (99/1,
95/5) avaient un module de compression proche (2,43 et 2,3 kPa), en raison de leur porosité
trés similaire, contrairement a la formulation avec 10% d’HA (90/10), ou une diminution du
module de compression était observée (1,21 + 0,47 kPa). Sur le plan biologique, I'évaluation
in vitro de la prolifération cellulaire et de la synthése des composants de la matrice
cartilagineuse a révélé la formation d'une MEC constituée de GAGs et de collagene, aprés 35
jours de culture. Ce phénoméne a été observé spécifiguement dans les formulations contenant
1% d’HA. Par ailleurs, la formulation avec 5% d’HA a démontré une capacité a favoriser la
différenciation des chondrocytes en comparaison avec la formulation contenant uniguement
du CHT.

Cette étude a montré que lincorporation de I'HA influence positivement les propriétés
physicochimiques du scaffold CHT:HA lorsque la quantité d’HA utilisée ne dépasse pas les
5%. De plus, il a montré un réle important dans la régulation de la réponse biologique et la
formation des différents éléments de la MEC, ces derniers sont essentiels a la constitution
d’un tissu cartilagineux. Dans une autre étude, S. Escalante et al. proposent I'utilisation des
hydrogels interpénétrés de CHT:HA contenant du sulfate de chondroitine (CS). L'objectif est
de permettre une meilleure stabilisation du caillot sanguin obtenu par la technique chirurgicale
de microfracture, et ce grace aux propriétés mucoadhésives et hémostatiques du CHT et du
CS 19, Une analyse des propriétés viscoélastiques a été réalisée par DMA aprés le gonflement
des éponges dans l'eau. Les résultats ont montré des valeurs du module d’Young compris

entre 0,5 et 0,8 MPa, en comparaison de celui du cartilage natif (1 MPa pour un cartilage
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immature, 5 a 16 MPa pour un cartilage mature). Selon les auteurs, ces valeurs permettent de
supporter la formation d’'un nouveau tissu dans un défaut de cartilage quand ce dernier est en
complément d’un traitement par microfracture!®. S.Perni et al. ont également mesuré les
paramétres viscoélastiques (G, G”) du cartilage articulaire bovin par rhéologie. Les résultats
ont montré des valeurs de G’ et G” comprises entre 0,1 a 0,5 MPa voire 1 MPa!!!. Sur le plan
biologique, les scaffolds CHT:HA:CS ont démontré un effet pro-chondrogénique a travers la
différenciation des CSM et la production de marqueurs Sox 9 et de protéoglycanes. Elle est
toutefois plus importante pour les scaffolds CHT/HA/CS et CHT/HA, en comparaison avec le
CHT seul'®,

5.2.2. Hydrogels chimiques de CHT
La structure chimique du CHT, riche en groupes hydroxyles et surtout en fonctions amines, lui
confére une grande réactivité et permet une diversité de stratégies de réticulation. Ces
fonctions peuvent interagir avec de petites molécules bifonctionnelles ou d'autres polymeres,
par des voies chimiques classiques, enzymatiques, ou méme photochimiques, offrant ainsi
une large gamme d’applications. Dans une logique d’optimisation des matériaux a base de
CHT, la réticulation joue un réle central pour moduler et contrdler les propriétés mécaniques
des structures obtenues. Cette section s’intéressera plus particulierement aux principales
voies de réticulation chimique du CHT, mettant 'accent sur I'utilisation d’agents moléculaires
chimiques ainsi que les polysaccharides dialdéhydes. Elle présentera également un apergu
des travaux réalisés au sein du laboratoire U1008/UMET sur les hydrogels et les éponges a
base de CHT. Les principales voies de réticulation du CHT avec des petites molécules
bifonctionnelles, réactions photochimiques, enzymatiques et les réactions avec d’autres

polyméres sont résumés dans le tableau 6.
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Tableau 6 : Les principaux agents réticulant du CHT : petite molécules, enzymes, composé
photosensible, réaction polymére- polymére 112

gent Target Functional
Ag Groups
3 VMY Primary amines &
.zg Gluteraldehyde aldehydes
3 0
E )K Primary amines &
faot aldehydes
Formaldehyde
0‘& .-NH?
g
Ao,
N [ ) Primary amines &
% o O
Y aldehydes
HOHC  OH
Genepin
o\[ 0
CHCHO”  “OCHCH, Primary amines
Diethyl Squarate (DES)
o}
O™
8/ o Primary amines
Ethyleneglycol and oxiranes
diglycidylether (EGDE)

Q H ;
Nﬂ..ois/\n/\/\/\/“\g SONa
Blocked Diisocyanate

Primary amines

cOo

T

Primary amines
3
Functional azides
(o}
£y
/-o)'j Other acrylic acids
Functional acrylates
Ho—_ I~ coon : :
o Primary amines
Phloretic acid
® 9 0
Q "’Q Primary amines
Activated Quincne
Reaction Reaction Conditions
g Schiff Base
K Formation PRGN 1
Disulfide Bonding Neutral pH
: ~ Weak base;
Michael Addition Catalysts required

Reaction Conditions

Reaction favors
basic & neutral pH

Basic & neutral pH

Independent of pH

pH 4.5-5.5; Solution
precipitates at higher pH;
Reaction favors elevated
temperatures

Basic pH, Reaction favors
elevated temperatures

Basic pH; Reaction requires
elevated temperatures

Independent of pH

Independent of pH

Physiological pH

pH 5.8-6 at 35°C

Reactive Poly
erpnw
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Cross-linkage
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n
Se~vonprcy
™

w
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Y

el

Sjg

i

Q

gp

i

o
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\f
y

£

§

Comments

Reaction completes within 1 h;

Difficult to remove trace gluteraledhyde

Reaction completes within 1 h;

Difficult to remove trace formaldehyde

Nontoxic linker; Can undergo
self polymerization

Reacts under mild conditions & is

nontoxic; Long reaction time precludes

use for in situ gelation

Difficult to remove EDGE traces;
Long reaction times & basic pH
can yield hydrogel beads

Long reaction times & basic pH
requirements preclude in situ
gelation; Can produce
hydrogel beads

Multi step crosslinker; Suitable for
injectable hydrogel hydrogel
preparation

Multi step crosslinker; Suitable for
injectable hydrogel hydrogel
preparation

Fast gelation; Suitable
for in situ gelation

Gelation occurs under 2 hr;
Suitable for in situ gelation

Comments

Good candidate for in situ gel
formation: Hydrogel formation
in around 10 min

Good candidate for in situ gel
formation; Hydrogels have
enhanced mucoadhesive
properties

Good candidate for in situ gel
formation; Hydrogels have
enhanced mucoadhesive
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5.2.2.1. Agents réticulants moléculaires
Plusieurs molécules chimiques ont été utilisées pour la réticulation du CHT (Tableau 6).
L'utilisation de ces réticulants permet de contréler les propriétés physico chimiques,
mécaniques et biologiques des hydrogels de CHT. Cependant, la biocompatibilité de certains
réticulants présente un risque de toxicité (glutaraldehyde, formaldéhyde ) 2. Pour limiter la
toxicité des réticulants, l'utilisation de la génipine, un composé d'origine naturelle,
biocompatible et peu cytotoxique par rapport au formaldéhyde, a été rapportée dans la
littérature 113, Cette derniére interagit avec les tissus biologiques et les biopolyméres contenant
des groupements amines dans leur structure chimique. En tant que réticulant pour le CHT, la
génipine améliore ses propriétés en réduisant son taux de dégradation. Toutefois, elle peut
interférer avec les principes actifs, ce qui pourrait perturber le processus de gélification 112114,
Des agents de couplages chimiques peuvent étre utilisés pour induire une réaction de
réticulation chimique, on cite 'exemple du N’-ethylcarbodiimide hydrochloride (EDC) et N-
hydroxy-succinimide (NHS), epichlorohydrine, métaphosphate de sodium ou encore I'acide
citrique ou bien I'acide tannique 51, [ 'utilisation du formaldéhyde comme agent réticulant
pour le CHT est largement rapporté dans la littérature (figure 5). En effet, selon A. Singh et al.
ont montré que la réticulation des hydrogels de CHT par le formaldéhyde permet de moduler
leur hydrophilie et leur capacité de rétention d’eau. En étudiant différentes concentrations de
formaldéhyde, ils ont observé que le taux de gonflement des hydrogels diminuait lorsque la
concentration de formaldéhyde augmentait. Ces résultats soulignent le rdle central du

formaldéhyde dans la réticulation et la modification des propriétés des hydrogels de CHT %7,
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Figure 5 : Réaction de réticulation du CHT par le formaldéhyde selon Singh et al.*'’
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Cependant, le formaldéhyde reste cancérogene, toxique, et trés peu écologique *8, il est donc
nécessaire d’explorer d’autres alternatives. L'utilisation de 'HMTA comme précurseur de
formaldéhyde pourrait étre une solution prometteuse. Selon A.M. Araghi et al. 'THMTA se
distingue des autres précurseurs du formaldéhyde (le glyoxal ou le 1,3,5-trioxane) par sa
capacité a former des gels stables et durables'’®. L'HMTA présente la propriété de se
décomposer sous l'effet de la chaleur et de 'humidité, générant du formaldéhyde in situ. Ce
mécanisme est déja exploité dans la réticulation des résines phénoliques ou de
polyacrylamides, mais a ce jour, aucune étude n’a exploré I'utilisation de cette réaction pour

la réticulation du CHT.

L’'HMTA est un composé organique de formule C¢H12N4, et présente une structure en cage. Il
est soluble dans 'eau, le chloroforme, I'éthanol ainsi que d’autres solvants organiques, lTHMTA
est synthétisé par la réaction du formaldéhyde a I'état aqueux ou gazeux avec de

Ilammoniaque a I'état de gaz ou liquide selon la réaction chimique suivante!?° :
6CH>0 + 4ANH; ——» C¢H12N4 + 6H.0

En milieu acide et sous l'effet de la température, 'THMTA se décompose en formaldéhyde et
en ammoniaque!?! (soit la réaction inverse de celle présentée ci-dessus) ; il peut ainsi étre
considéré comme un agent précurseur de formaldéhyde. Ce composé présente de
nombreuses applications, en effet, il est utilisé comme accélérateur de durcissement des
caoutchoucs, agent de polymérisation pour les résines thermodurcissables, stabiliseur
chimique, pesticide, fongicide. Il est également utilisé dans la production d’adhésifs et de
revétements et la production d’explosifs et comme retardateur de flammes'?. L’'HMTA est
utilisé en cosmétigue comme agent ayant une activité biocide, il est utilisé également pour le
traitement des infections intestinales. L'HMTA a été approuvé par la FDA pour une utilisation

dans l'industrie alimentaire, dans le domaine pharmaceutique.

5.2.2.2.Réticulation du CHT avec des polysaccharides dialdéhydes
A travers la littérature et comme souligné ci-dessus, le CHT présente une excellente réactivité
vis-a-vis des composés aldéhydiques. Cependant ces agents réticulants sont potentiellement
toxiques. Une solution a émergé avec I'utilisation de polysaccharides oxydés par le periodate
pour générer des fonctions aldéhydes (au moins partiellement) sur les unités de répétitions.
Ainsi on retrouve dans la littérature le xanthane'??, le chitosan®®®, I'amidon'?*, la
cyclodextrine? ou la dextrine!?® ainsi modifies, utilisés pour I'obtention de différents matériaux
(hydrogels, films, éponges etc.). L'oxydation des fonctions OH en positions 2 et 3 du cycle
saccharidique conduit a un dialdéhyde porté dans l'unité de répétition. La figure 6 donne

différents exemples de dérivés dialdéhydes de polysaccharides. Ces composés mélangés au
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CHT provoquent sa réticulation par formation de bases de Schiff comme représenté dans la

figure 7.
A B
OH 0 0 OH OH 0 0 OH
0 N 8 0 N g
0 Y 0 0 0 0
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Figure 6 : Formules du CHT dialdéhyde (A), 'amidon dialdéhyde (B) et de I'HA dialdéhyde
(C) 123,127

S-CS A-HA

Figure 7 : (A) Principe de la réaction de réticulation entre le S-CHT et le HA dialdéhyde, (B)
réaction de réticulation du CHT avec la dextrine oxydée 2%’

Les chercheurs dans le domaine des hydrogels a base de polysaccharides ont exploré
diverses méthodes de réticulation pour améliorer les propriétés physico-chimiques et
mécaniques de ces matériaux, tout en garantissant leur biocompatibilité. Dans cette optique,
H. Tan et al. ont préparé un hydrogel injectable & base de polysaccharides contenant des
chondrocytes d’origine bovine avec pour objectif d’induire la formation d’un tissu cartilagineux.
Pour ce faire, une modification de la structure chimique de 'HA a été réalisée aprés oxydation
au periodate de sodium (NalO,). La réaction avec les fonctions amines du N-succinyl-CHT(S-
CHT) permet de former des bases de Schiff (-C=N-). Cette réticulation chimique a permis
d’améliorer les propriétés physico-chimiques et mécaniques de I'hydrogel HA /S-CHT et
d’obtenir une viabilité cellulaire de plus de 93% *%’. Dans une autre étude, L. Weng et al. ont

utilisé une dextrine oxydée afin d’étudier le processus de gélification des hydrogels a base de
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N-carboxyethyl-CHT. La réticulation d’'une solution de N- carboxyethyl-CHT a été confirmée
par rhéologie 1?8, G. Gomez-Mascaraque et al. ont développé un hydrogel a base de CHT et
d'agarose, réticulé a l'aide d’'une dextrine oxydée. lls ont étudié lI'impact du degré d'oxydation
de la dextrine sur les propriétés physigues et mécaniques du réseau réticulé. Les résultats ont
révélé que le degré d'oxydation influencait significativement les caractéristiques mécaniques
de I'hydrogel CHT / agarose. L'utilisation de ce réticulant présente I'avantage d’étre moins
cytotoxique, ce qui en fait une alternative intéressante pour des applications en ingénierie
tissulaire 126 Plus récemment, I'utilisation de 'amidon dialdéhyde a été rapporté comme agent
de réticulation chimique du CHT et du collagene. Selon Kaczmarek et al. les produits de cette
réaction ne sont pas cytotoxiques et ne modifient pas la réponse cellulaire, I'amidon dialdéhyde
a été utilisé afin de réticuler et modifier les propriétés des éponges composées de CHT/
collagéne / HA. L’analyse IRTF a montré la présence d’'un pic d’absorption a 1553 cm
correspondant selon l'auteur a la liaison C=N validant la réaction. De plus, 'augmentation de
la concentration du réticulant entraine 'augmentation de la porosité du scaffold. Sur le plan
mécanique, la réticulation avec 'amidon dialdéhyde a significativement amélioré le module de
compression des éponges de CHT / COL / HA, et un effet synergique a été observé avec
I'utilisation du phosphate de calcium 2°.K.W Drzymalska et al. proposent la préparation de
films de CHT réticulés par le CHT dialdéhyde en comparaison avec I'amidon dialdéhyde et le
glutaraldéhyde!?®, L’amidon dialdéhyde et le CHT dialdéhyde sont synthétisés par oxydation
au periodate de sodium. Le CHT et les deux composés dialdéhydes sont ensuite mélangés
pour former des hydrogels chimiques par réaction entre les amines du CHT et les aldéhydes
des deux composés. Trois concentrations de réticulant ont été testées (5%, 10% et 15%). Les
auteurs ont noté la formation d’'une base de Schiff d’aprés l'analyse infrarouge avec la
présence d’un pic d’absorption correspondant a la liaison imine (1636 cm™). Sur le plan
mécanique, les propriétés de résistance a la traction, le module d’Young et I'élongation a la
rupture ont été étudiés. Le CHT réticulé avec le CHT dialdéhyde ou I'amidon dialdéhyde ont
montré une augmentation des propriétés mecaniques. Le module d’Young du CHT ainsi
réticulé était 3,5 fois supérieur a celui du CHT seul. En termes de cytotoxicité, le CHT réticulé
avec l'amidon dialdéhyde ou le CHT dialdéhyde ne montrait pas de cytotoxicité

comparativement a I'utilisation du glutaraldéhyde 123,

6.Historique des hydrogels et éponges a base de CHT
développés au laboratoire

Plusieurs études portant sur la conception d’hydrogels et de supports poreux a base de CHT

ont été réalisés au sein de I'unité U1008 et de TUMET.
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Claudia Flores a évalué I'utilisation d'une éponge a base de CHT et de polymére de
cyclodextrine (PCD) pour la libération contrélée de CFX dans le traitement des infections
osseuses. Elle a mis en ceuvre une méthode de formulation innovante, aujourd’hui brevetée,
130 Alice s’est intéressée a I'impact du ratio CHT/PCD et a I'effet d’un traitement thermique sur
les performances des éponges, nhotamment pour la libération de la CFX et de la rifampicine,
pour le traitement du pied diabétique. Ses travaux ont également mis en évidence la possibilité
d’incorporer plusieurs antibiotiques et de moduler leur libération via I'ajustement de la porosité
du matériau. L’ensemble de ces contributions a orienté et enrichi les recherches menées dans
cette thése, notamment en termes de formulation, et d’exploitation des molécules cages pour
une libération contréle d’antibiotique 3t.Carla Palomino Durand (2019) a développé pendant
sa thése des hydrogels injectables et des éponges a base de CHT et polymére de
cyclodextrine (PCD). Le PCD comporte des fonctions carboxyliques associé au CHT et forme
un complexe de polyélectrolytes pour des applications en ingénierie tissulaire osseuse a été
exploré (figure 8). Ces éponges ont été réticulées par un traitement thermique a 160°C. Elles
ont révélé une structure poreuse avec des pores interconnectés, présentant un gonflement
limité dans le PBS, de plus, elles ont présenté une résistance a la dégradation enzymatique,
avec une perte de masse de 12 % apres 21 jours. Sur le plan mécanique, un module de
compression de 256 kPa a été mesuré. En outre, ces éponges ont démontré une capacité de
bio-fonctionnalisation, ainsi qu'une libération prolongée du facteur de croissance de

'endothélium vasculaire 32
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Figure 8 : représentations schématiques des structures chimiques chargées du CHT,
polymére de cyclodextrine (PCD), ainsi que les interactions CHT/PCD **,
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Maya Abdallah (travaux non publiés), a travaillé sur le développement d’un hydrogel physique
injectable & base de CHT et d’'HA pour la régénération du tissu adipeux. Combinant les
avantages des deux polysaccharides, I'nydrogel CHT/HA peut étre un candidat pour la
régénération tissulaire. Le mélange des polyméres forme un complexe de polyélectrolytes
stabilisé par les interactions ioniques des deux polyméres. Trois formulations d'hydrogels
CHT/HA ont été testées : 3/1, 4/1 et 5/1. Les hydrogels étaient injectables et stables sous
agitation dans le PBS a 37°C. L’analyse rhéologique a montré que pour toutes les formulations,
un hydrogel élastique s'est formé (G' > G"), avec un écart entre G’ et G” plus marqué pour la
formulation 5/1 en raison de sa plus forte teneur en CHT. En outre, ces résultats ont été
confirmés par analyse mécanique dynamique (DMA), avec un module d’Young plus élevé pour
les éponges ayant la formulation 5/1 (3500 Pa). De plus, le test de gonflement a révélé que la
formulation 5/1 gonflait moins que les autres et le test de dégradation des hydrogels a montré
une dégradation lente dans le PBS (37°C, 80 rpm) sur une durée d'un mois. Cependant,
aucune des formulations, y compris la 5/1, n'a montré une résistance suffisante a la
dégradation enzymatique. Une dégradation compléte a été observée dans un milieu

enzymatique (lysozyme) apres 30 jours.

Dans notre projet de thése, nous avons choisi de travailler avec le systéme CHT/HA en raison
des nombreux avantages de ces deux polymeéres pour la régénération du tissu cartilagineux.
Le HA possede des propriétés biologiques favorables a la régénération du cartilage articulaire.
Ce polymére participe a la prolifération cellulaire, a la modulation de l'inflammation ainsi qu’a
la réparation tissulaire. Par ailleurs, les hydrogels a base d’HA soutiennent la formation de la
MEC par les chondrocytes et stimule la prolifération des CSMs. Selon I. L. Kim et al. I'HA est
'un des matériaux les plus utilisés en ingénierie du cartilage. De plus, Il est chargé

négativement, ce qui favorise les interactions chimiques avec le CHT.

Le CHT se distingue par ses propriétés antibactériennes, sa biodégradabilité et son aptitude
a soutenir 'adhésion cellulaire et sa capacité a étre chargé positivement en milieu acide.
L’association de ces deux polyméres repose sur leur complémentarité, l'un recrée un
environnement favorable aux cellules cartilagineuses, tandis que l'autre apporte soutien
mécanique, ce qui en fait un choix stratégique. La formulation 5/1 a été retenue pour ses
propriétés rhéologiques et biologiques intéressantes, toute fois un travail devait étre mené
pour moduler ses propriétés mécaniques et par conséguence avoir un impact sur les
propriétés biologiques. Dans notre étude, 2 approches ont été testées ; la premiéere a été de
préparer un hydrogel physique a base de CHT et d’'HA, et d’'un précurseur de formaldéhyde
'HMTA, d’appliquer une étape de lyophilisation pour obtenir un matériaux poreux aérogel (ou

éponge), suivi d’'un traitement thermique pour provoquer la réticulation de I'éponge. La
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seconde stratégie a été d’élaborer directement et en une étape un hydrogel chimique a partir
de ces deux polymeéres additionnés d’une maltodextrine dialdéhyde (ou maltodextrine oxydée,
MDo) qui provoque la réticulation chimique spontanée de cet hydrogel, suivie de I'étape de
lyophilisation pour obtenir le second type de scaffold poreux. L’objectif de ces deux approches
est de développer un scaffold combinant les avantages du CHT et de I'HA, tout en surmontant
leurs limitations mécaniques. La réticulation du CHT par la MDo ou 'HMTA va permettre de
renforcer ses propriétés mécaniques, de limiter son gonflement ainsi que sa dégradation en

milieu enzymatique, tout en modulant sa capacité de libération de principes actif.

7.Synthese bibliographique, objectifs de la these et cahier

des charges

Différentes approches ont été employées, afin de reproduire la nature méme du tissu
cartilagineux et du tissu sous chondral, et cela passe par l'utilisation de biopolymére et/ou une
protéine (ex : collagéne, HA...), sous la forme d’'un hydrogel injectable ou de matériaux
implantables (éponges, membranes, nanofibres...). Ces stratégies ont porté leurs fruits en
induisant et supportant la formation d’un tissu cartilagineux, cependant, les caractéristiques
mécaniques du tissu néoformé (cartilage fibreux) sont différentes du tissu natif (cartilage
hyalin). En effet, ce dernier est riche en fibres de collagénes de type Il dont les propriétés
mécaniques sont supérieures aux fibres de collagéne de type I. L'utilisation des biopolyméres
de CHT et d’'HA revét un intérét particulier dans la stratégie d’ingénierie du cartilage. En effet,
le CHT présente une structure chimique similaire aux GAG de la MEC du cartilage et il est 'un
des rares biopolyméres cationiques qui peut interagir avec les différents éléments de la MEC
du cartilage chargés négativement. L’HA est également un autre biopolymeére naturellement
présent dans le MEC du cartilage, son utilisation est particulierement intéressante dans la
stratégie d’ingénierie du cartilage, favorisant la régénération de ce tissu. La formation d’'un
complexe de polyélectrolytes entre le CHT et le HA entraine la formation d’un scaffold stabilisé
pas des interactions électrostatiques réversibles. Cependant, ce systeme est limité en termes
de propriétés mécaniques et nécessite de ce fait une réticulation chimique.

Cette these a pour objectif de développer un support poreux biocompatible a base de CHT et
d’HA destiné a promouvoir la régénération du tissu cartilagineux. L’axe principal de ce travail
consiste a optimiser les propriétés mécaniques des éponges de CHT:HA, tout en renforcant
leur résistance a la dégradation enzymatique ainsi que leur stabilité en milieu aqueux. A cet
effet, une réticulation chimique du CHT est réalisé, et 'impact de la réticulation chimique sera
étudiée sur le systeme CHT:HA. Par ailleurs, une évaluation des capacités de libération de la

CFX a été réalisée a partir des différentes formulations d’éponges. Cette analyse comparative
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des cinétiques de libération permet de caractériser I'efficacité de chaque systéme a moduler
la diffusion du principe actif. Le plan de cette these se présente en trois étapes principales. La
premiére concerne I'étude des propriétés rhéologiques des hydrogels de CHT et de CHT:HA,
en particulier l'impact de la réticulation chimique par la MDo sur leurs propriétés
viscoélastiques. La deuxieme étape vise a caractériser les propriétés physico-chimiques des
éponges de CHT et CHT:HA incorporant de la MDo et ’THMTA sachant que dans le cas des
éponges avec HMTA, la réticulation nécessite une activation thermique afin de provoquer la
réticulation du CHT. Enfin, la troisieme étape porte sur I'évaluation des propriétés mécaniques
des éponges réticulées via I'analyse mécanique dynamique DMA, ainsi que I'analyse de leur
capacité a libérer un principe actif et d’évaluer I'activité antibactérienne des milieux de
libération et enfin 'analyse de I'innocuité biologique au contact avec les cellules MC3T3.

Le scaffold développé doit répondre a plusieurs criteres fondamentaux. Il doit étre
biocompatible et présenter une biodégradation contrélée, idéalement lente, le taux de
dégradation doit correspondre au rythme de formation du tissu de remplacement. La formation
d'une MEC d’un cartilage mature prend environ 8 semaines ***. Sa structure tridimensionnelle
doit permettre une bonne adhésion, prolifération et différenciation cellulaire. De plus, une
porosité adaptée, avec des pores dont la taille varie généralement entre 100 et 500 um, est
nécessaire pour favoriser la colonisation cellulaire, notamment des chondrocytes, tout en
assurant des échanges nutritifs suffisants essentiels a la survie et au métabolisme des cellules.
En ce qui concerne les propriétés mécaniques, le scaffold doit présenter un module idéalement
proche du cartilage natif, généralement comprise entre 0,2 et 2 MPa, afin de soutenir la
synthése de la MEC et de maintenir le phénotype chondrogénique sur le long terme. Les
propriétés de gonflement en milieu aqueux doivent également étre optimisées pour permettre
une diffusion contrdlée des agents thérapeutiques sans compromettre la stabilité mécanique
du matériau par un gonflement excessif. Par ailleurs, le scaffold peut étre chargé avec des
facteurs de croissance tels que le TGF-B3 ou des agents pro-chondrogéniques comme la
kartogénine, afin de stimuler la régénération cartilagineuse. Dans une étude, la libération a été
évaluée en utilisant la ciprofloxacine (CFX), un antibiotique choisi comme molécule de
référence, pour analyser la cinétique de libération des différentes formulations d’éponges, en

vue d’une application future a la délivrance de facteurs de croissance.
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Partie 2 : Matériels et Méthodes

1.Produits
1.1.Le chitosan (CHT)

Le CHT est un polysaccharide composé d’'unités D glucosamine et de N-acétyl- glucosamine
reliées par les liaisons B (1— 4). Le CHT utilisé est fourni par Sigma-Aldrich© (Saint-Quentin
Fallavier, France). Il est de haut poids moléculaire (395 KDa) et présente un DD de 76%

(données fournies par le fabricant, numéro de lot : BCCG3724, réf. 419419).

CH3
OH D:<
NH; o NH
,--DHO 3 DHD GHD 4 0
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Figure 9 : Structure chimique du CHT (source image : www.vignevin.com)

1.2.L’acide hyaluronique (HA)
L’HA est un glycosaminoglycane anionique d’origine naturel. Il est composé d'unités de
répétition d’acide D-glucuronique et N-acétylglucosamine. Dans notre cas, un sel de sodium
d'HA (hyaluronate de sodium) a été utilisé (figure 10). Il se présente sous la forme d’une poudre
d’origine bactérienne (Streptococcus). Ce produit est fourni par Thermo Fisher (Paris, France),
le numéro de lot : MKCG2305, réf. 252476. Le poids moléculaire est de 1 MDa.
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Figure 10 : Structure chimique du hyaluronate de sodium (Source image : www.Contipro.com)

1.3.La maltodextrine oxydée (MDo)
La maltodextrine (Glucidex D19, Roquette, Lestrem, France) de formule CgH100s, est un

produit obtenu par une hydrolyse partielle de 'amidon (figure 11). Elle se présente sous la
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forme d’une poudre blanche, gout légérement sucré, et soluble dans I'eau. La maltodextrine
est caractérisée par le parameétre de « dextrose équivalent » (DE). En effet, la DE indique le
pouvoir réducteur de la maltodextrine, et donne indirectement la masse molaire de la dextrine
135, La maltodextrine Glucidex D19® utilisée présente un DE de 19. La masse molaire moyenne

est de 947 g/mol (donnée fabriquant).

CH,OH CH,OH
H QH
H
OH H
OH
H OH
- ~in

Figure 11 : Structure chimique du polymeére de maltodextrine

L’oxydation de la maltodextrine par le periodate de sodium (NalO,) a été réalisée au laboratoire
UMET en suivant le protocole de T. P. Clark et al. (EP 2 894 172 Al) '%. Brievement, les
étapes de la synthése de la MDo se résumes aux points suivants :

¢ Dissolution de 41,03 g de la maltodextrine dans 800 mL d’eau ultra pure, puis laissé

sous agitation a 500 rpm jusqu’a dissolution compléte

e Ajout de 56,4 g de periodate de sodium au mélange précédent. La réaction est faite sous

atmosphére d’azote et a I'abri de la lumiére pendant 24h (réaction photosensible)

e Apres réaction, le periodate de sodium est retiré du mélange en utilisant une colonne
contenant une résine échangeuse d’ions (Amberlite™ IRN150, Alfa Aesar®, Paris,

France), puis un rincage a I'eau est réalisé

¢ Lyophilisation de la MDo pendant 24h a une température de - 55°C. (Christ Alpha 1-2
LD, Grosseron, Couéron, France)

Le processus d’oxydation entraine le clivage de la liaison C,-Cz du diol vicinal de I'unité glucose

aboutissant a 'ouverture de I'anhydroglucose et la formation de deux fonctions aldéhyde (-

CHO) (Figure 12) 16, Le degré d’oxydation est de 60% mesuré par titration acide base.
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Figure 12 : Réaction d'oxydation de la maltodextrine par le periodate de sodium **’,

La formation des fonctions dialdéhydes a été confirmée par analyse infra rouge (ATR- FTIR)

du produit avant et aprés oxydation (voir annexe 1, figure 59).

1.4.L’hexamethylenetetramine (HMTA)
L’hexaméthylénetétramine ou hexamine (HMTA) est fourni par Sigma-Aldrich© (Saint-
Quentin-Fallavier, France) sous la forme de poudre et présente un poids moléculaire de 140,19
g/mol. C’est un composé organique ayant la formule chimique brute C¢H12N4. Le processus

de décomposition par traitement thermique de 'HMTA est représenté dans le schéma ci-
dessous (figure 13):

N

(w + 6HO i. 6 HCHO + 4 NH,
N\VN
[N/

Figure 13 : Réaction de décomposition de 'THMTA en ammoniac et formaldéhyde sous I'effet
d’un traitement thermique
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2.Méthodes

2.1.Préparation des hydrogels
Afin de faciliter la nomenclature des différentes formulations testées, un choix de la
classification est réalisé en suivant l'ordre suivant: CHT:HA:MDo ou CHT:HA:HMTA, le
tableau ci-dessous donne les différents composants utilisés :

Tableau 7 : Pourcentages des différents réactifs utilisés pour la préparation des hydrogels et
éponges a base de MDo et d’HMTA. CHT : chitosan, HA : acide hyaluronique, MDo :
maltodextrine oxydée, HMTA : hexaméthylénetétramine, TT : traitement thermique.

Agent réticulant
Formulations % CHT % HA % MDo % HMTA
CHT 2% 2
CHT 5% 5
CHT:MDo (2:0,4) 2 0,4
CHT:MDo (5:0,4) 5 0,4
CHT:HA (5:1) 5 1
CHT:HA:MDo (5:1:0,4) 5 1 0,4
CHT 5%+TT 5
CHT:HMTA (5:1)+TT 5 1
CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT 5 1 1

Afin d'utiliser le CHT dans la formulation de I'hydrogel, la préparation des poudres a été
réalisée en 2 étapes :

e Etape 1 : Pulvérisation du CHT (FRITSCH Pulverisette 14, Champlan, France). La
vitesse de rotation est de 8000 rpm pendant 3 minutes.
e Etape 2 : Tamisage de la poudre de CHT pulvérisée a l'aide d’un tamis (Retsch, Eragny,

France) permettant d’obtenir une granulométrie inférieure a 125 pm.

Dans un premier temps, un mélange homogéne des deux poudres de CHT et d’HA tamisées
a 125 pm est effectué dans un cobroyeur (Retsch MM 400, Eragny, France) & une fréquence
de 10 Hz pendant 3 minutes. Le cobroyat de CHT:HA est mis en suspension dans I'eau a l'aide
de seringues interconnectées pendant 1 minute, puis un second mélange par seringues
interconnectées est réalisé en rajoutant de I'acide lactique (1%) pendant 1 min. Le cobroyat
forme rapidement un hydrogel par déploiement et enchevétrement des chaines
macromoléculaires d'HA et de CHT, mais aussi grace a la formation de complexes
polyélectrolytiques par interactions électrostatiques entre les groupes fonctionnels opposés du

CHT et d’HA. Le volume total du mélange est de 1,5 mL. Ce premier mélange permet d’obtenir
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un hydrogel physique par interactions ioniques entre les deux poly électrolytes (CHT:HA). Afin

de réticuler ce systéme, 2 voies sont envisagées :

1) en utilisant la MDo a 0,4%. La préparation se fait via les seringues interconnectées, la MDo
est ajouté a I'hydrogel CHT:HA formé puis laissé 2 heures a température ambiante pour que

la réticulation se produise et former I'’hydrogel chimique (CHT:HA:MDo) (Figure 14).

2) en utilisant ’THMTA, une concentration de 1% a été testée, cela permet de produire des
hydrogels de CHT:HA:HMTA. Ces hydrogels sont ensuite lyophilisés pour produire des
éponges. L’activation du processus de réticulation se fera via un traitement thermique des

éponges a une température de 130°C, pour une durée de 30 minutes.

_— -
Eau pure | | CHTHA
W
Eaupure (= | "0 & ' ~[] Mise en suspension dans 'eau

Temps du mélange: 1 min

)

Acide lactique (=~ B0 0{ .. Acidification du mélange
1% viv . , L
Temps du mélange: 1 min

{ il ’ Hydrogel physique de CHT:HA

A — " T, - r— ° MDo
== AT Ml () | YD,

Temps du mélange: 1 min

}

N o«

I ' HA
S «—— CHT

X \ - Liaisons covalentes

Figure 14 : Représentation graphique des différentes étapes de préparation des hydrogels de
CHT:HA réticulés par la MDo ou 'HMTA en utilisant la méthode des seringues interconnectés.
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2.2.Préparation des éponges
Les hydrogels sont congelés a - 21°C pendant une nuit. La lyophilisation est ensuite réalisée
a l'aide du lyophilisateur (Buchi L-200, Suisse), avec les conditions de lyophilisation suivantes
. - 53°C, 0,06 mbar, 48h. Les éponges des formulations CHT:HMTA et CHT:HA:HMTA
subissent un traitement thermique a 130°C pendant 30 min afin de provoquer la réticulation.
Les éponges sont ensuite stockées a température ambiante.

2.3.Caractérisation des hydrogels

2.3.1. Etude rhéologique des hydrogels a base de CHT
2.3.1.1. Etude de la viscosité

Une étude de la viscosité des solutions de CHT (1% - 5%) en fonction du taux de cisaillement
a été réalisée a 25°C a l'aide du rhéometre HR 10 (TA Instruments, Guyancourt, France). Il

est utilisé en mode rotatif, avec un systéme de géométrie plan-plan de 25 mm de diamétre.

2.3.1.2. Etude des propriétés viscoélastiques
Les propriétés viscoélastiques des solutions ou des hydrogels ont été évaluées en mode
oscillatoire, en fonction de I'amplitude de déformation, de la fréquence et du temps. Cette
caractérisation a permis de mesurer le module de stockage (G’), le module de perte (G”) ainsi

gue le facteur de perte (tan o).

e Le module G’, est une mesure de I'énergie stockée par le matériau lorsqu’il est soumis
a une contrainte de cisaillement, elle représente la composante élastique (solide) du
matériau.

e Le module G”, est une mesure de I'énergie dissipée par le matériau lors qu'’il est soumis
a une contrainte de cisaillement, elle décrit le comportement visqueux (liquide) du
matériau 38,

e tan O est une mesure de la dissipation associé a un matériau viscoélastique, il

représente le rapport G” / G’, 'angle de déphasage () est compris entre 0° et 90°,
lorsque le matériau est purement élastique 6= 0° et lorsque le matériau est purement

visqueux &= 90° 1%,

Dans un premier temps, un balayage en amplitude de cisaillement a été réalisé a une
fréquence de 6,28 rad/s afin de déterminer la limite du domaine viscoélastique linéaire de
chaque hydrogel. Dans un second temps un balayage en fonction de la fréquence de
cisaillement est réalisé a une amplitude de 1%, ceci permet d’étudier le comportement
viscoélastique des hydrogels en fonction de la fréquence angulaire (rad/s). Une évaluation des

propriétés viscoeélastiques des hydrogels en fonction du temps a amplitude et fréquence

(e=1%, «w=6,28 rad/s) a été réalisé a une température de 25°C.
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La réticulation des solutions de CHT 2 % a été effectuée par 'ajout de 0,4 % de MDo. L’étude
a été menée en fonction du temps, en maintenant des conditions de fréquence et d’amplitude
(w=6,28 rad/s, €=1%) et a une température de 25°C. Le point de gel a été identifié par le

croisement des modules G’ et G”.

2.4.Caractérisation des éponges
2.4.1. Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF)
Les éponges ont été caractérisées par IRTF avec le Spectrum100 (Perkin Elmer, France) en
mode ATR. Cela a permis I'enregistrement de spectres dans une gamme de nombre d’ondes
qui s’étend de 4000 a 600 cm™. Cette technique permet d’analyser les bandes d’absorption
des différents groupes d’éponges avec ou sans MDo / HMTA et éventuellement, vérifier la

présence de liaisons chimiques spécifiques.

2.4.2. Etude des propriétés d’adsorption et d’absorption des éponges
2.4.2.1.Etude de gonflement dans le PBS
Les éponges sont préalablement pesées puis placées dans un flacon contenant 10 mL de PBS
dans un incubateur a 37°C sous agitation (80 rpm). A différents temps (2h, 4h, 6h, 24h), les
éponges sont retirées du PBS et I'exces d'eau est extrait avec du papier absorbant. La masse
des éponges humides est mesurée. L’étude a été réalisée en ftriplicata (n=3). Le taux de

gonflement a été déterminé selon la formule suivante :
my —mg
Gonflement (%) = [m—] x 100
0

mg : masse de I'éponge gonflée dans le PBS. mo : masse initiale de I'éponge.
A la fin du test, les éponges sont séchées a I'étuve a une température de 60°C pendant 12h
afin d'estimer la perte de masse séche au cours du test de gonflement de I'éponge réalisé ci-

dessus. Le taux de masse restante est calculé en appliquant la formule ci-dessous :

mgy — mf
masse restante (%) = [1 — m—] x 100
0

m; : masse de I'éponge seche suite a un traitement thermique de 60°C pendant 1 nuit. mo:
masse initiale de I'éponge.

2.4.2.2. Mesure de I’adsorption de vapeur d’eau par DVS
Le comportement hygroscopique des éponges a été mesuré par l'analyse d’absorption
dynamique de vapeur a l'aide de I'appareil Q5000 SA (TA Instrument, Guyancourt, France).
L'instrument se compose d'une microbalance et d'une chambre contrélée par I'humidité et la
température. L'humidité relative (HR) a été contrélée par un flux de gaz N, sec (HR=0%) et

saturé en eau (HR=100%), le flux global réglé avec un débit de 200 mL/min dans la chambre
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140 Une éponge de 5 mg environ a été placée dans la chambre. L'isotherme d'adsorption d'eau
a été obtenu aprés un cycle de séchage a 60°C et 0% HR, cette étape a été maintenue jusqu'a
ce gue le poids se stabilise. L’isotherme d’adsorption est ensuite réalisé a 25°C, par
augmentation progressive de I'HR (plateaux de 5%) jusqu'a ce qu'elle atteigne 95%. Enfin,

I'HR est ensuite abaissée jusque 0% par paliers de 5% pour tracer l'isotherme de désorption.

2.4.3. Etude de la dégradation des éponges

La dégradation des éponges a été évaluée dans trois milieux : une solution de PBS a pH 7,4
une solution de PBS contenant ou pas le lysozyme a pH 7,4, et dans I'acide lactique a 1%.
Pour chaque condition, les éponges séches ont été pesées, immergées dans 10 mL de
milieux, puis incubées a 37°C sous agitation (80 rpm) pour des périodes de 1, 2, 7, 14, 21, 40,
60, 90 jours.

Dans le cas de la dégradation enzymatique, une solution de lysozyme (75 579 U/mg) a été
préparée dans du PBS filtré & une concentration de 0,5 mg/mL, le milieu est renouvelé toutes
les semaines. A chaque temps, les éponges ont été soigneusement rincées a I'eau distillée
pour éliminer les résidus de sels, séchées a 60°C pendant 12 heures puis pesées. L’étude
dans l'acide lactique a 1 % v (pH 2,3) a été réalisée sur une période de 7 jours.

La méthode de calcul de la dégradation des éponges est donnée ci-dessous :

mgy — mf
masse restante (%) = [1 — m—] x 100
0

Mo : masse initiale de I'éponge (masse séche), ms : masse de I'éponge aprés incubation (au

temps t) et séchage a 60°C pendant 12h.

2.4.4. Microscopie électronique a balayage (MEB)
L'observation morphologique des éponges a été réalisée a I'aide du MEB (Hitachi Flex 1000,
Tokyo, Japon). La tension d'accélération étant de 5 kV. Tous les échantillons ont été traités
avec une couche de chrome de 10 nm. Les éponges ont été découpées en tranches, et seule
la partie centrale a été sélectionnée pour l'analyse. La mesure de la taille des pores a été

réalisé avec le logiciel Flex SEM 1000. Une moyenne a été calculée sur la base de 20 mesures.

2.4.5. Analyse mécanique dynamique (DMA)
Les propriétés mécaniques des éponges ont été mesurées par DMA a l'aide de I'appareil RSA
Il (TA instruments, Guyancourt, France). Cette technique de caractérisation consiste a
appliquer une contrainte sinusoidale &= g, sin(2xft) en compression et de mesurer la réponse
a cette contrainte, dans le domaine viscoélastique linéaire avec un déphasage compris entre
0 et 90°. Le module de stockage E' (qui représente la réponse en phase avec la contrainte

appliquée) exprime le comportement élastique du matériau, tandis que le module de perte E"
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(qui représente la partie de la réponse déphasée de 90° par rapport a la contrainte appliquée)
exprime la dissipation de I'énergie sous forme de chaleur, et est associée au comportement
visqueux du matériau. Dans cette étude, les essais ont été effectués en compression a l'aide
de plateaux de 25 mm de diametre, appliqués sur des échantillons cylindriques de 10 mm de
hauteur et 12 mm de diametre (figure 15), a une température de 37°C. Une charge initiale de
0,5 N a été appliquée aux échantillons. Avant les mesures, les éponges ont été immergées

pendant 24 heures dans une solution de PBS a 37°C.

Deux expériences ont été réalisés : 1) Un test de balayage de déformation dans lequel une
amplitude de déformation croissante (g,) de 0,1% a 10% a une fréquence de 1 Hz est
appliquée pour déterminer le domaine viscoélastique linéaire des éponges, puis une étude de
balayage de fréquence dynamique de 0,1 & 10 Hz & une amplitude de déformation de 1% est
appliqué pour se rapprocher des contraintes susceptibles d’étre subies par le biomatériau en

conditions réelles.

Figure 15 : Test de compression uni axial d’un échantillon d'éponge humide, 25°C

2.4.6. Etude du profil de libération de la ciprofloxacine (CFX)

Le profil de libération de la CFX par les éponges a été analysé en condition stérile. Les
éponges de 8 mm de diamétre et 5 mm d’hauteur ont été décontaminées aux UV pendant 30
minutes puis imprégnés dans 10 mL d’'une solution de chlorhydrate de CFX (CFX
hydrochloride, Fagron) a 200 mg / 100 mL pendant 4 heures sous agitation. Les éponges ont
été conservées a 37°C pendant 12h, puis placées dans une boite de culture stérile (24 puits).
1 mL de PBS stérile est utilisé comme milieu de libération puis renouvelé aprés 1h, 2h, 4h, 6h,
24h, puis toutes les 24 heures jusqu’a 312 heures. Le test est réalisé a 37°C et sous agitation
(80 rpm). Toutes les manipulations ont été effectuées sur le poste de sécurité microbiologique,
I'étude a été réalisée en triplicata (n=3).

Le dosage de la CFX a été réalisé par HPLC Shimadzu LC2010AHT (Shimadzu, Kyoto,
Japon), équipée d'un détecteur UV. Les échantillons sont élués sur une colonne Gemini-NX
C18, 250 x 4,6mm, 5um (Phenomenex, Le Pecq, France). 20 pL de milieu de libération ont

été injectés dans une phase mobile constituée d'un mélange de tampon KH,PO40,01M, pH=3
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/ Acétonitrile, 82/18, vlv, circulant a un débit de 0,8 mL/min. La détection est effectuée a 278
nm et les chromatogrammes sont retraités a l'aide du logiciel LabSolution (Shimadzu, Kyoto,
Japon), I'’équation de la gamme étalon y= 1*108x + 120512, r2= 0,9997. La gamme étalon est

comprise entre 0,02 et 0,2 mg/mL.

2.4.7. Activité antibactérienne des milieux de libération

Paralléelement a I'étude de la libération de la CFX, un test de diffusion a été réalisé en utilisant
les solutions de CFX libérées par les éponges pour évaluer son acticité antibactérienne.
Brievement, des boites de Pétri ont été préparées avec 18 mL d’une gélose Mueller-Hinton
(MHA) (ThermoScietific, Oxiod29 Microbiological Products, France).

La souche bactérienne E. coli (souche K12) a été mise en suspension dans 10 mL de solution
de Ringer cystéinée pour former une suspension mére d'une densité de 10* UFC/mL. Chaque
gélose a été inoculée avec 0,1 mL de suspension, puis 50 pL du milieu de libération a été
déposé dans chaque puits de 6 mm préalablement creusé dans la gélose. Toutes les plaques
ont été incubées pendant 24h a 37°C. Le diamétre d'inhibition été mesuré en (mm) en fonction

du temps (h), le test a été réalisé en triplicata (n=3).

2.4.8. Etude de cytotoxicité des éponges
La cytotoxicité des éponges a été évaluée par la méthode de I'extrait en utilisant des cellules
pré-ostéoblastiques MC3T3-E1 (ATCC® CRL 2593™, Manassas, VA, USA) selon la norme
ISO 10993-5. Les éponges ont été préalablement imprégnées dans un milieu de culture
pendant 5 heures a 37°C sous 80 rpm. Aprés cette incubation, elles ont été rincées, séchés
au papier absorbant, et puis pesées. Une quantité de 200 mg de masse de chaque groupe
d’éponges a été prélevée, puis immergée dans 1 mL de milieu de culture complet composé
d’a-MEM (Gibco, France), de 10 % de sérum bovin feetal. L’ensemble est laissé 24 heures a
37 °C sous agitation (80 rpm) dans un incubateur (New Brunswick Scientific, Innova 40).
Paralleélement, les cellules ont été ensemencées a une densité de 4 x10° cellules par puits
dans une plaque a 96 puits afin d'obtenir une monocouche ne dépassant pas 80% de
recouvrement du fond du puit. Aprés incubation, le milieu d'extraction a été filtré (0,22 um),
puis 100 yL de ce milieu d'extraction stérile ont été ajoutés a chaque puits. Les cellules ont
été cultivées dans ce milieu pendant 24 heures. Apres incubation, 200 pL du réactif
BlueAlamar (ThermoFisher Scientific, France) ont été ajoutés a chaque puits et incubés
pendant 2 heures a 37°C. Par la suite, 150 pL de chaque puits ont été prélevés pour l'analyse
de la fluorescence. L'intensité de la fluorescence a été mesurée a l'aide d'un fluorimétre
(CLARIOstar®, BMG Labtech, Ortenberg, Germany) avec une longueur d'onde d'excitation de
530 nm et une longueur d'onde d'émission de 590 nm. La viabilité cellulaire a été déterminée

en exprimant l'intensité de la fluorescence en pourcentage par rapport au groupe témo
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Partie 3 : Résultats et Discussions

Chapitre 1 : Caractérisation rhéologique des
hydrogels de CHT et CHT:HA

Dans ce chapitre, nous allons nous intéresser a I'analyse rhéologique des hydrogels a base
de CHT, qu’ils soient physiques ou chimiques. Nous commencerons par une étude du
comportement rhéologique du CHT seul, afin d’appréhender ses propriétés intrinséques, puis
de I'nydrogel CHT:HA et ensuite sa réticulation chimique avec la MDo sera étudiée. En outre,
le mécanisme de réticulation du CHT avec 'HMTA, qui requiert une activation thermique a
posteriori de la lyophilisation, sera étudié dans le chapitre consacré aux éponges. Cette partie
vise a caractériser les propriétés viscoélastiques des hydrogels physiques et chimiques pour

la conception d’éponges aux propriétés mécaniques modulables.

1.Etude rhéologique des hydrogels physiques de CHT:HA

1.1.Etude rhéologique des solutions de CHT
1.1.1. Courbes de viscosité
La figure 16 présente les courbes d’écoulement (viscosité en fonction du gradient de
cisaillement) des solutions de CHT de concentrations comprises entre 1 et 5% pour un taux
de cisaillement croissant (0,01 a 1000 s%), ainsi que la modélisation des données

expérimentales au modele théorique de Cross.
10000 T

—o— CHT 1%

1000 1 e S —e—CHT 2%

CHT 3%

CHT 4%
100 + CHT 5%

Viscosité (Pa.s)

Cisaillement (1/s)

Figure 16 : Courbes expérimentales de viscosité (Pa.s) des solutions de CHT (1 - 5% wy), €n
fonction du cisaillement (1/s) comparées au modele théorique de Cross (pointillés), solvant
acide lactique dans l'eau 1%u.
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Nous notons la présence d’un plateau aux faibles taux de cisaillement qui correspond a un
comportement Newtonien. Au-dela de ce plateau, les courbes montrent un comportement
rhéofluidifiant des solutions de CHT quel que soit leur concentration.

La viscosité extrapolée a cisaillement nul (« Zero-shear viscosity ») (no) dépend de la
concentration du CHT. En effet, nous avons observé que la viscosité augmente de 0,9 Pa.s a
1743 Pa.s lorsque la concentration de CHT augmente de 1% a 5% (figure 16). Ceci est attribué
a l'augmentation de I'enchevétrement des chaines de CHT lorsque que la concentration du
CHT augmente, selon I'étude de C.A. Kienzle-Sterzer et al.*! Une étude similaire a été
rapportée par Fatimi et al. qui ont mis en évidence I'existence d’'une loi de puissance entre la
viscosité a cisaillement nul et la concentration, ainsi que le comportement rhéofluidifiant de
solutions d’HPMC (hydroxypropylméthylcellulose) et HPMC-si (hydroxypropylméthylcellulose
silanée) . lIs ont aussi comparé leurs résultats expérimentaux au modéle de Cross. Nous avons
adopté une démarche similaire pour notre étude 42,

A partir de I'intersection des deux portions linéaires des courbes de viscosité de la figure 16,
nous avons déterminé graphiquement les taux de cisaillement critiques (yc,) des différentes
solutions. y. correspond a la transition entre le comportement Newtonien et non Newtonien et
permet de calculer le temps de relaxation (A = 1/yc). Ce temps correspond au temps
nécessaire aux chaines macromoléculaires pour revenir a leur état d’équilibre initial aprés une

sollicitation 42.

L’équation est donnée ci-dessous :
Mo
+\ N
1+ A7)

no : Viscosité newtonienne limite a faible cisaillement (Pa.s)

Y Taux de cisaillement (s)

A: Temps de relaxation (s), correspond a l'inverse du taux de cisaillement critique yc°

n : Exposant de la loi de puissance

Le tableau 8 montre les différents parametres mesurés et calculés pour le tracé des courbes

théorique de Cross.
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Tableau 8 : Parametres de la loi de Cross déterminés a partir des courbes expérimentales de
viscosité des solutions de CHT 1% a 5%. no (Pa.s): viscosité newtonienne limite & faible
cisaillement. »° : taux de cisaillement critique (s™) déterminé graphiquement par la méthode
des tangentes. A(S): temps de relaxation, (inverse du taux de cisaillement critique). n :
exposant de la loi de puissance.

CHT (%) No (Pa.s) ve° (s A (s) n
1% 0,9+0,3 25 0,04 0,3
2% 9,7+1,2 4 0,25 0,54
3% 164,7 + 21 1,2 0,83 0,74
4% 738,6 + 132,7 0,62 1,61 0,82
5% 1742,8 + 187 0,44 2,27 0,95

On peut observer une correspondance entre les courbes de viscosité expérimentales et les
courbes théoriques décrites par le modéle de Cross. Par ailleurs, le tracé de no =f(Ccnr) Suit
une loi de puissance avec une équation de type no= A. C"(figure 17A). De méme qu’il existe

une loi de puissance qui relie le temps de relaxation et la concentration A= C" (figure 17B).

A

R B
1000 100 +
=0,65.C 49024 ¥ '
g R2=0,99 y =0,04.C 25769
— ' = R2=0,97 -
@ 100 o
<
< 10 o 0
< ©
01+
1 & .
5
0 t 1
0,0 t {
0,1 1 10 !
' 0,1 1 10
C (%) C (%)

Figure 17 : (A) Représentation graphique de la relation de dépendance de la concentration de
CHT (1 - 5%wn,) a la viscosité initiale (no, Pa.s) et au temps de relaxation du polymeére (4, s).
(B) La température a été fixée a 25°C, solvant acide lactique dans I'eau 1%un.

Les résultats montrent que I'exposant (n) est égal a 4,9. Selon M. Rubinstein et al. pour une
viscosité a faible cisaillement, la valeur de n est comprise entre 3,75 et 8,52. De telles valeurs
sont attendues pour les solutions de polyméres enchevétrées dans un bon solvant 1427144, par
ailleurs, on observe que le temps de relaxation augmente lorsque que la concentration du CHT
augmente. La relation entre les 2 parameétres est représentée par une loi de puissance dont
I'exposant (n) est égal a 2,57, le temps de relaxation est long pour des solutions de polyméres

trés enchevétrés.

1.1.2. Propriétés viscoélastiques des solutions de CHT
1.1.2.1. Balayage en amplitude
La figure 18 montre les courbes G’ et G” des solutions de CHT de 1% a 5% en fonction de
'amplitude de cisaillement (0,1% a 100%). L’étude a été réalisée a une fréquence de 6,28

rad/s et a une température de 25°C.
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Figure 18 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) en fonction de I'amplitude de
cisaillement (0,1 - 100%), a différentes solutions de CHT (1 - 5%uw),® = 6,28 rad/s, T = 25°C
solvant acide lactique dans I'eau 1%u.

Les résultats montrent G” supérieur au G’ pour les solutions de CHT a 1% et 2% révélant un
comportement de liquide visqueux, contrairement aux solutions de CHT a 3%, 4% et 5%, pour
lesquelles un comportement viscoélastique est observé (G’ supérieur a G”). Les résultats
indiquent également que la région viscoélastique linéaire (RVL) des solutions de CHT s’étend
sur une plage de déformation oscillatoire comprise entre 0,1 % et 10 %. Le choix d’'une
déformation de 1% pour la suite des tests de rhéologie permet d'obtenir un comportement
stable et reproductible dans la RVL. Les propriétés viscoélastiques des différentes solutions
de CHT (1% a 5%) ont été ensuite mesurées a une amplitude de » =1% et a une fréquence
angulaire »=6,28 rad/s, a t=0 et a 25°C.
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Figure 19 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) des solutions de CHT (1 -
5%wn) a t=0, w=6,28 rad/s, e=1%, T = 25°C, solvant acide lactique dans I'eau 1%ux.
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La figure 19 montre que pour les formulations de CHT 1% et 2%, G” est supérieur a G’, cela
signifie un comportement de solution viscoélastique. Tout comme lors des tests précédents,
la formulation avec CHT 3% a montré un G’ supérieur a G” dés le début de l'essai ; c’est un
comportement de solide viscoélastique. Les concentrations de la solution de CHT ont été
affinées a 2,5% et 2,75% pour déterminer la concentration seuil a laquelle le CHT passe d’'une
solution a un solide viscoélastique. A partir de la concentration de CHT 2,75%, on observe que
G’ devient supérieur a G” a mesure que la concentration de CHT augmente. Ces résultats
montrent bien une dépendance des propriétés viscoélastiques a la concentration de CHT
utilisée (%). En complément des résultats précédents, la figure 20 montre I'évolution de tan &

en fonction de la concentration du CHT (1% a 5%).
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Figure 20 : tan d des solutions de CHT (1 - 5%uwx), Solvant acide lactique dans I'eau 1%

Les résultats montrent une diminution progressive de tand avec l'augmentation de la
concentration de CHT. En effet, tan & passe d’environ 2,3 pour CHT 1% a environ 0,4 pour
CHT 5 %. La ligne rouge horizontale a tan & = 1 constitue un seuil de référence distinguant un
comportement visqueux (tan®>1) d’'un comportement élastique (tand<1). Ainsi, les
formulations faiblement concentrées en CHT (1% a 2%) présentent un caractere
essentiellement visqueux. Dans notre cas, la concentration de 2,75 % marque un seuil a partir
duquel les solutions passent d’'un comportement visqueux a un comportement élastique, avec
un comportement élastique qui s’installe progressivement rendant les solutions de plus en plus

élastiques & mesure que la concentration en CHT augmente.
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1.1.2.2.Balayage en fréquence
La figure 21 montre I'évolution de G’ et G” en fonction de la fréquence angulaire (0,628 a 628
rad/s, (0,1-100 Hz)), pour les solutions de CHT allant de 1% a 5%. Les tests ont été réalisées

a une amplitude de 1% et a température de 25°C.

100000 %G CHT 1% —0—G"CHT 1% —#-G CHT 2% -o—G" CHT 2%
G' CHT 3% G" CHT 3% G' CHT 4% G" CHT 4%
G' CHT 5% G" CHT 5%
10000
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Figure 21 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) des solutions de CHT (1 -
5%.wn) en fonction de la fréquence angulaire o = 0,628 a 628 rad/s, e= 1%, T=25°C, solvant
acide lactique dans I'eau 1%y

Les résultats montrent que dans la gamme de fréquence étudiée, G” est supérieur a G’ pour
les formulations de CHT 1% et 2% aux faibles fréquences. Ceci correspond a un
comportement de liquide viscoélastique **°. Cependant, suite a 'augmentation de la fréquence
oscillatoire, nous observons un croisement entre G’ et G” appelé « cross-over point ». Ainsi
un croisement des courbes intervient a des fréquences de 39,6 rad/s (6,3 Hz), 13,5 rad/s (2,15
Hz) et a 0,85 rad/s (0,14 Hz) pour les solutions de CHT 1%, 2% et 3% respectivement. Un
comportement similaire a été observé dans I'étude de S. Peng Rwei et al. ou le croisement
entre G’ et G” intervient a des fréquences plus faibles (4,5 a 0,33 Hz) lorsque la concentration
du CHT augmente de 1% a 3% !¢, Concernant les solutions de CHT 4% et 5%, nous
observons un comportement de solide viscoélastique avec G’ > G” sur toute la gamme de

fréquence étudiée, comme observé dans I'étude précédente.

La figure 22 montre I'évolution du facteur de perte (tan & = G”/G’) correspondant aux

différentes solutions de CHT 1% a 5% en fonction de la fréquence angulaire.
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Figure 22 : Courbes de tan & en fonction de la fréquence angulaire (rad/s) des solutions de
CHT (1 - 5%wn), T= 25°C, solvant acide lactique dans I'eau 1%y

Pour les formulations contenant 1% et 2% de CHT, le facteur de perte tan & diminue avec la
fréquence. Un comportement de liquide visqueux (tan & > 1) est observé lorsque la fréquence
est inférieure a 40 rad/s pour CHT 1%, 13,5 rad/s pour CHT 2% et 0,85 rad/s pour CHT 3%.
Au-dela de ces fréquences, les solutions montrent un comportement de solide viscoélastique
avec tan 6 < 1. Les solutions de CHT 4% et 5% en présentent un comportement différent de
celui des précédentes avec un tan d stable (plateau) et inférieur a 1 jusque 50 rad/s environ,
montrant un comportement de solide viscoélastique (ou de gel « faible » vu le faible écart entre
G’ et G”), puis augmente avant de devenir supérieur a 1. La mesure devient ensuite instable

et ces systemes perdent de leur élasticité entrainant leur destruction.

Selon J.F Steff et al. les solutions diluées (concentrations correspondant au régime semi-dilué
non enchevétré) présentent un comportement de liquide visqueux aux basses fréquences,
alors qu’aux hautes fréquences, le comportement est plutét celui d’'un solide viscoélastique 1#7.
Cela peut s’expliquer par le fait que, a de basses fréquences, les chaines polyméres sont
faiblement liées (pas ou peu d’enchevétrements) et donc peuvent avoir des mouvements
aléatoires libres les unes par rapport aux autres. Cependant, lors que la fréquence augmente,
les chaines polyméres interpénétrées n’ont pas le temps de se désenchevétrer, ce qui induit
I'augmentation du module élastique “8. Pour les solutions polymeres concentrées au-dela de
la concentration d’enchevétrement, les pelotes présentent de nombreux d’enchevétrements,

et le réseau est élastique déja aux faibles fréquences et correspond a un solide viscoélastique.
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Aux fortes fréquences, le point d’écoulement (« flowing point ») est atteint puis dépassé et le

réseau formant I'hydrogel est détruit.

En conclusion, la concentration en CHT a une influence significative sur la viscosité et les
propriétés viscoélastiques des solutions. A partir d’'un seuil de 2,75 %, les solutions présentent

une transition vers un comportement de plus en plus élastique.

1.2.Etude des propriétés rhéologiques du systeme CHT:HA
Dans cette section, nous étudions la formation d'un hydrogel composé de CHT et d'HA.

L'objectif est de créer un hydrogel physique par formation d’'un complexe de polyélectrolytes.

1.2.1. Propriétés viscoélastiques du CHT:HA
Une étude préliminaire a été réalisée pour valider les parameétres d’amplitude et de fréquence
a utiliser pour étre dans la RVL. Les propriétés rhéologiques des hydrogels de CHT:HA avec
la formulation (5:1) ont été évaluées en fonction de la fréquence et de I'amplitude. Une
concentration de 5 % CHT a été retenue en raison de ses propriétés viscoélastiques, comme
en témoigne un module G’ plus élevé que celui des autres concentrations testées. De plus,
cette formulation présente une meilleure solubilité dans I'acide lactique, contrairement aux

concentrations supérieures.

1.2.1.1.Balayage en amplitude
Les propriétés viscoélastiques du systeme CHT:HA (5:1) ont été étudiées en fonction de
'amplitude de cisaillement, en comparaison a la formulation sans HA (CHT 5%). L’objectif
étant d’évaluer l'influence du HA sur les propriétés viscoélastiques du systétme CHT:HA.La
figure 23 montre I'évolution des modules G’ et G” des hydrogels de CHT et CHT:HA en fonction

de 'amplitude de cisaillement (¢ =10 - 102 %) a une fréquence (»=6,28 rad/s) a 25°C.
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Figure 23 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) en fonction de 'amplitude de
cisaillement (= 10™ - 10°%). » = 6,28 rad/s, T=25°C pour les hydrogels de CHT:HA (5:1) et
CHT 5% (n=3), solvant acide lactique dans I'eau 1%y
Les valeurs de G’ et G” sont constantes (domaine linéaire viscoélastique) jusqu'a une
amplitude de 10%, G’ fléchit ensuite au seuil d’écoulement (156%). G’ est supérieur a G” au
niveau du plateau témoignant de la formation d’'un hydrogel au comportement de solide

élastique, ce comportement s’étend sur une gamme de déformation allant jusqu’a 10%.

L'incorporation du HA modifie les propriétés viscoélastiques du systéeme tout en maintenant
un comportement global similaire a celui de la formulation contenant le CHT seul. La présence
de HA se traduit néanmoins par une élévation du module élastique G’, indiquant une réponse
davantage élastique. A une déformation de 1%, le module G’ atteint 1396 Pa pour la
formulation CHT:HA, contre 1015 Pa pour CHT, tandis que le module visqueux G” s’éléve
respectivement a 498 Pa et 454 Pa. A la suite de ces résultats, une amplitude de déformation
de 1% a été retenue pour la suite de I'analyse rhéologique, afin de rester dans le domaine

viscoélastique linaire.

1.2.1.2.Balayage en fréquence
La figure 24 illustre le comportement viscoélastique des hydrogels CHT:HA et CHT en fonction
de la fréquence angulaire (0,6 a 600 rad/s), avec une amplitude de 1 % et & une température
de 25 °C.
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Figure 24 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) en fonction de la fréquence
angulaire (o= 0,6- 600 rad/s), e= 1%, T=25°C pour les hydrogels CHT:HA (5:1) et CHT 5%
(n=3), le solvant acide lactique dans I'eau 1%u.

Les résultats montrent que pour 'hydrogel de CHT:HA, G' est supérieur a G". Au-dela de 180
rad/s pour CHT, et de 462 rad/s pour CHT:HA, les deux modules se croisent (point
d’écoulement), provoquant la déstructuration du réseau polymére enchevétré. Le point
d’écoulement pour CHT:HA se produit a 462 rad/s, et pour CHT, il se produit a 180 rad/s. Cela
signifie également que le gel de CHT:HA est mécaniquement plus résistant que le gel de CHT
seul. Ceci provient de la formation d’'un complexe de polyélectrolytes résultant des interactions
ioniques entre les ammoniums du CHT et les carboxylates de 'HA conduisant a un hydrogel

physique plus élastique résistant mieux aux fréquences élevées de cisaillement.

En conclusion, I'ajout d’'HA dans I'hydrogel renforce son comportement élastique par rapport
au CHT seul grace a la formation d’'un complexe de polyélectrolytes formant un réseau réticulé

physiguement.

1.3.Etude de la cohésion des hydrogels de CHT et CHT:HA en milieu aqueux
Les solutions de CHT:HA et CHT ont été injectées au moyen d’une seringue dans le PBS
(pH=7,4) formant un cordon plus ou moins cohésif, ou stable sous agitation. La cohésion et la
stabilité de ces cordons d’hydrogels en milieu physiologique a été suivie pendant 7 jours (figure
25).
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Figure 25 : Etude de la stabilité des hydrogels de CHT:HA (5:1) et CHT 5%, dans le PBS
(37°C, 80 rpm) pendant 7 jours.

Les résultats montrent la formation de cordons d’hydrogel de CHT et CHT:HA dés leur
injection dans la solution de PBS a 25°C. On observe également que le cordon de I'’hydrogel
de CHT ne se dissout pas immédiatement dans le PBS. La formation spontanée du cordon est
due a la déprotonation des groupes amines du CHT, (le CHT n’est pas soluble a pH neutre),
et au phénoméne de coacervation par formation d’interactions hydrophobes entre les chaines
du CHT. De méme pour I'’hydrogel de CHT:HA, on observe I'absence de dissolution dans le
PBS suite a une coacervation complexe par formation de complexe de polyélectrolyte.

Par la suite, les pots contenant les hydrogels ont été placés dans un incubateur a 37°C, sous
agitation orbitale (80 rpm), pendant 7 jours. Pour 'hydrogel de CHT, les résultats révelent une
perte de stabilité a long terme dans le PBS (37°C, 80 rpm), avec un rétrécissement de
'hydrogel, visible par une réduction de son diamétre, conduisant a une perte de sa structure.
Ceci montre la faible cohésion du cordon extrudé. Toutefois, 'hydrogel de CHT:HA , a montré
une meilleure stabilité, méme si ce dernier a présenté un gonflement sans pour autant impacter
sa cohésion, s’expliquant par un renforcement des interactions ionique entre les deux

polymeéres.
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En conclusion, I'incorporation du HA confére une meilleure stabilité a 'hydrogel de CHT, en
raison d’une interaction physique entre les deux polyméres, favorisant la formation d’'un réseau

d’hydrogel insoluble dans le PBS et stable dans le temps

Pour ce systéme, nous allons étudier la formation d’'un hydrogel comportant une double

réticulation (physique et chimique) et I'impact sur les propriétés rhéologiques de ce systeme.

2.Syntheése des hydrogels chimiques

Dans cette partie, nous proposons d’étudier les propriétés rhéologiques du CHT seul puis du

systéme CHT:HA réticulés par MDo.

2.1.Réticulation des hydrogels de CHT par la MDo
La formulation de CHT 2% a été choisie au regard de son comportement de solution visqueuse
immédiatement aprés la préparation du mélange CHT:MDo (G” > G’) (voire les études en
fonction de la fréquence et I'histogramme de la figure 19). Ainsi la transition sol-gel sera
observable. En revanche, dans le cas de la solution de CHT 5%, celle-ci est déja un gel
élastique, la transition sol-gel ne sera pas observable. Le test a été réalisé en utilisant 0,4%

de MDo. La composition des formulations étudiées est résumée dans le tableau 9.

Tableau 9 : Composition des formulations de CHT:MDo. Le volume total = 1,5 mL.

Formulation CHT (%) AL (%) MDo (%)
2:0,4 2% 1% 0,4%
5:0,4 5% 1% 0,4%

Les modules G’ et G” ont été suivis en fonction du temps a une amplitude (¢ =1%) et a une

fréquence de =6,28 rad/s. Un croisement entre G’ et G” signifie la présence d’un point de gel

149

La figure 26 (A, B) montre I'évolution des modules viscoélastiques (G’, G”) en fonction du
temps pour le formulation de CHT:MDo (2:0,4) en comparaison avec CHT 2% , puis la

formulation de CHT:MDo (5:0,4) en comparaison avec CHT 5%.
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Figure 26 : (A) Module de stockage (G’) et module de perte (G”) en fonction du temps pour la
formulation de CHT:MDo (2:0,4) et CHT 2%, (B) Courbes G' et G" (Pa) en fonction du temps
(min) pour les formulations de CHT:MDo (5:0,4) et CHT 5%. o= 6,28 rad/s, £ =1%, T= 25°C,
le solvant acide lactique dans I'eau 1%u.

L’évolution de G’ et G” en fonction du temps permets de déterminer la cinétique de gélification
de la solution de CHT 2% contenant 0,4% de la MDo est représentée par la figure 26A. Nous
observons qu’'a t=0 que la formulation de CHT:MDo (2:0,4) présente un comportement de

solution visqueuse (G” > G’), puis le module élastique (G’) augmente, entrainant un croisement
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de G’ et G” a 16 min. Cela montre la présence d’un point de gel, alors que pour la formulation
sans MDo (CHT 2%), comme attendu, nous n'observons pas de point de croisement (figure
26A).

L’hydrogel CHT:MDo avec la formulation (5:0,4) présente un comportement de solide élastique
(G’ > G”) dés la préparation du gel (t = 0), comme cela a été observé pour la solution de CHT
5%. Cependant, on observe des valeurs de G’ pour I'hydrogel de CHT:MDo (5:0,4) (2312 Pa
+ 379 Pa) bien supérieurs au G’ de la solution de CHT 5% (1188 Pa + 53 Pa) (figure 26B) soit
une augmentation de plus de 94%. De méme, le module G” est plus bas pour I'hydrogel
CHT:MDo (5:0,4) (422 Pa + 35 Pa) en comparaison avec I'hydrogel CHT (544 Pa + 44 Pa),
montrant que la composante visqueuse de I'hydrogel réticulé avec le MDo est réduite de prés
de 22%. Au bout de 18 minutes, le module G’ de la formulation CHT:MDo (5:0,4) atteint 4475
+ 598 Pa, alors que celui de la solution de CHT 5% est de 1426 + 75 Pa. Cette augmentation
d’environ 214 % témoigne d’'un renforcement du comportement élastique de I'hydrogel
CHT:MDo.

La figure 27 donne les valeurs de tan & (G”/G’) des formulations de CHT avec ou sans MDo.

=o==CHT:MDo CHT:MDo
—=0=CHT CHT

0,8 T

tan 0

04 1

02 +

Temps (min)

Figure 27 : Facteur de perte (tan &) pour les formulations CHT:MDo (2:0,4) et (5:0,4) ainsi que
pour les témoins CHT 2% et 5%. o= 6,28 rad/s, ¢ =1%, T= 25°C, (n=3), le solvant acide
lactique dans I'eau 1%un.

Les résultats montrent des valeurs de tan & (t=0) de 0,19 et 0,46 pour les hydrogels CHT:MDo
(5:0,4) et CHT 5% respectivement, alors que les formulations CHT:MDo (2:0,4) et CHT 2%
affichent des valeurs de tan & de 1,11 et 1,19 respectivement. On note également que

I'évolution de tan & en fonction du temps a permis d’enregistrer des valeurs de tan & basse
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(0,06) pour la formulation CHT:MDo (5:0,4) qui inférieure a 0,1. Ces résultats montrent que la
formulation avec MDo présente un comportement plus élastigue en comparaison a la
formulation sans MDo et donc la formation d’'un hydrogel fort. En effet, la réticulation avec la
MDo augmente le comportement élastique des hydrogels de CHT 5%, suite a la mise en place
d'un réseau covalent entre les chaines polyméres du CHT, renforcant le réseau
tridimensionnel de I'hydrogel et apporte plus de stabilité et d’élasticité a un hydrogel déja formé

initialement par des liaisons non covalentes.

2.2.Etude rhéologique de I’hydrogel CHT:HA:MDo
Une étude rhéologique des hydrogels de CHT:HA:MDo avec la formulation (5:1:0,4) a été
réalisée. Les parametres constants de fréquence 6,28 rad/s et d’'amplitude 1% ont été fixés
comme précédemment. Les formulations testées sont décrites dans le tableau 10 (ci-

dessous) :

Tableau 10 : Formulation des hydrogels de CHT:HA, CHT:HA:MDo. Volume total = 1,5 mL.

Formulations | CHT (%) HA (%) MDo (%) AL (%)
5:1 5% 1% 1%
5:1:.0,4 5% 1% 0,4% 1%

La figure 28 montre les courbes G’ et G” en fonction du temps pour les hydrogels de
CHT:HA:MDo (5:1:0,4) et CHT:HA (5:1).
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Figure 28 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) (Pa) en fonction du temps (min),
des hydrogels de CHT:HA (5:1) et CHT:HA:MDo (5:1:0,4) , @ = 6,28 rad/s, & =1%, T= 25°C,
(n=3), le solvant acide lactique dans 'eau 1%u.
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On observe 'augmentation de G’ en fonction du temps pour les 2 formulations, G” restant
stable. La formulation CHT:HA:MDo a montré un G’ supérieur (5058 + 189) a celui de la
formulation sans MDo (1349 + 212 Pa), soit une augmentation de plus de 275%. Cependant,
le module de perte de la formulation CHT:HA:MDo diminue avec le temps (339,2 = 20 Pa) et
reste inférieur & celui de la formulation CHT:HA (404,5 + 27,3 Pa). Nous notons également
que le tan © est plus bas pour la formulation contenant le MDo, en effet, tan & varie entre 0,05
et 0,08 pour la formulation CHT:HA:MDo, alors que pour la formulation CHT:HA, tan & varie
entre 0,25 et 0,35. Cela montre que le MDo augmente significativement la composante

élastique du systeme CHT:HA.

La figure 29 présente un récapitulatif des valeurs des modules de stockage (G’) et de perte
(G”) pour les différentes formulations : CHT, CHT:HA, CHT:MDo et CHT:HA:MDo.

6 —_—
nGG

1=
1

CHT:HA CHT MDo  CHT:HAMDo

G’ & G” (kPa)
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Figure 29 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) (kPa) a t=0, pour les hydrogels
CHT 5%, CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA (5:1) et CHT:HA:MDo (5:1:0,4). w= 6,28 rad/s, £=1%,
T= 25°C, (n=3), le solvant acide lactique dans l'eau 1%u.

L'ajout de la MDo améliore significativement les propriétés élastiques des systemes a base de
CHT ainsi que du mélange CHT:HA. Par ailleurs, lincorporation d’HA contribue a
'augmentation de la composante élastique du systéme CHT:MDo. En effet, G’ augmente de
119 % pour le systtme CHT:HA:MDo par rapport a CHT:MDo.

En conclusion, le MDo et I'HA renforce le comportement élastique des hydrogels de CHT grace
a la formation d’un complexe de polyélectrolytes dans le cas de I'ajout de d’'HA et d’'une
réticulation chimique dans le cas d’ajout de MDo. D’autre part, cette étude met en évidence la
réticulation chimique du CHT par le MDo, conduisant a des hydrogels « forts », par formation
d’un réseau covalent. P. Sanchez-Cid et al. a montré que les hydrogels chimiques de CHT

réticulés par la génipine avaient un tan & autour de 0,075, et cela considéré comme un gel fort
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puisque tand est inférieur a 0,1 ', Ce comportement est également observé pour nos
formulations a base de MDo (CHT:HA:MDo), dont la valeur de tan & est de 0,08 = 0,004,
confirmant leur nature fortement réticulée. Les hydrogels physiques de CHT:HA ont présenté
une valeur de tan é de 0,19 £ 0,03, traduisant un comportement élastique, en comparaison
avec les hydrogels CHT:pectine qui présentent des valeurs autour de 0,5, également
inférieures a 1, mais suggérant une élasticité moins marquée. Dans les deux cas, ces valeurs
indiquent un comportement typique des gels faibles, capables de se déformer sans rupture,

tout en conservant une certaine cohésion mécanique °*.

L’enregistrement de G’ et G” pour les solutions d’HA, avec ou sans MDo (figure 30) a montré
que l'ajout de la MDo (0,4%) aux solutions d’'HA (1%) ne modifie pas son comportement
viscoélastique et maintien un état de fluide viscoélastique pour les 2 formulations. Ce résultat

signifie 'absence de réaction chimique entre I'HA et le MDo.
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Figure 30 : Module de stockage (G’) et module de perte (G”) en fonction du temps (min) pour
les formulations de HA 1% et HA:MDo (1:0,4), o = 6,28 rad/s, £=1%, T= 25°C, (n=3). le solvant
acide lactique dans I'eau 1%u.

Le tableau 11 présente un récapitulatif des valeurs des modules de stockage (G'), de perte
(G") et du facteur de perte (tan &) pour 'ensemble des formulations analysées.
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Tableau 11 : récapitulatif des valeurs de G' et G" (kPa), tan é pour les différentes formulations
a t=0.

Formulations Module G’ (kPa) Module G”(kPa) Facteur de perte
CHT 2% 0,0308 0,0367 1,19
CHT:MDo (2:0,4) 0,0196 0,0218 1,11

CHT 5% 1,18 + 0,05 0,54 £ 0,04 0,46 £ 0,02
CHT:MDo (5:0,4) 2,3+0,37 0,42 £ 0,03 0,19 £ 0,03
CHT:HA (5:1) 1,35+0,2 0,47 + 0,027 0,35+ 0,02
CHT:HA:MDo (5:1:0,4) 5+0,189 0,43+ 0,02 0,08 +£ 0,004

L’interprétation des données fourni dans le tableau 11 met en évidence deux catégories
d’hydrogels, différenciées par leur profil rhéologique.1) CHT 2 % et CHT:MDo (2:0,4), affichent
des valeurs de tan ® supérieures a 1 (a t=0), soit 1,19 et 1,11 respectivement, révélant un
comportement principalement visqueux. En comparaison, la formulation CHT 5 % présente un
tan & modéré, bien supérieur a 0,1 (0,46 + 0,02), traduisant une structure non réticulée. Quant
au systéme CHT:HA , bien qu’un peu plus élastique, il reste dans la catégorie des gels dits «
faibles » en raison du tan & supérieur a 0,1 (0,35 + 0,02). En revanche, I'ajout combiné d’HA
et de la MDo dans la formulation CHT:HA:MDo provoque une nette diminution de tan d et reste
bien inférieur a 0,1, atteignant une valeur aussi basse que 0,08 + 0,004. Cette réduction,
associée a un écart important entre G' et G” (G' = 5 kPa contre G" = 0,43 kPa), souligne une
forte prédominance du caractére élastique de cette formulation. Ces propriétés traduisent un
réseau polymére bien structuré et mécaniguement stable, qualifiant cette formulation d’«

hydrogel fort » %2

Conclusion

La formulation de CHT 5% a été choisie au regard de ses propriétés viscoélastiques
supérieures résultant des interactions physiques (liaisons hydrogénes, interaction

hydrophobes, Forces de Van der Waals) au sein méme du CHT 1.

Dans cette étude, I'association du CHT avec I'HA a conduit a la formation d’un hydrogel
physique stable, caractérisé par des propriétés viscoélastiques renforcées. Une autre
approche repose sur la réticulation chimique du CHT a l'aide de la MDo, un polymére modifié.
La MDo, utilisée dans la formulation (2:0,4), a démontré sa capacité a réticuler la solution de
CHT, comme en témoigne le croisement des modules G' et G", indiquant une transition sol-
gel. A une concentration de 0,4 %, elle améliore les propriétés viscoélastiques du CHT 5 %,

provoquant ainsi la formation d’un hydrogel chimique. Par ailleurs, la MDo permet également
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d’augmenter les propriétés viscoélastiques du systeme CHT:HA, comme observé dans la
formulation de CHT:HA:MDo (5:1:0,4). Cette combinaison conduit a la formation d’un réseau

de polymeres doublement réticulé, intégrant a la fois une réticulation physique et chimique.

Cette étude se poursuivra par la caractérisation des différents formulations étudiées dans ce
chapitre sous la forme d’éponges. Un autre agent réticulant, 'THMTA, sera ajouté. En effet, sa
réticulation nécessite une décomposition thermique ou un milieu acide. Ainsi, une analyse
physico-chimique des éponges contenant de 'lHMTA sera réalisée aprés I'application d’'un

traitement thermique.
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Chapitre 2 : Conception et evaluation des

éponges a base de CHT
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Dans le chapitre précédent, nous avons observé que l'utilisation de la MDo comme agent
réticulant chimigue améliorait les propriétés élastiqgues des hydrogels de CHT. Nous avons
également constaté que I'ajout d’HA renforcait leurs propriétés viscoélastiques en augmentant
le module G’ de la formulation avec HA, et cela sans perturber le processus de réticulation

induit par la MDo. Nous avions observé la formation d’un hydrogel réticulé de CHT:HA:MDo.

Dans ce chapitre, nous nous intéressons a la caractérisation physicochimique des hydrogels
lyophilisés pour la formation d’éponges poreuses. Nous allons étudier différentes éponges ;
les éponges CHT et CHT:HA | puis les systémes contenant I'agent réticulant MDo, a base de
CHT et du mélange CHT:HA, et enfin, les éponges de CHT et CHT:HA réticulés par THMTA,
cette petite molécule se décompose en formaldéhyde sous l'effet d’'un traitement thermique.
L’'objectif est d’évaluer la réticulation du CHT par 'THMTA aprés traitement thermique des
éponges de CHT:HMTA avec une concentration de 1% d’HMTA.

Parallélement, des études seront menées pour comparer les éponges non réticulées

chimiquement et les systémes d'éponges réticulées par MDo et par THMTA.

1. Analyse infrarouge (ATR-IRTF) des éponges

Les éponges de CHT, HA, CHT:HA, CHT:MDo et CHT:HA:MDo ont été analysés par ATR-
FTIR (figure 31).

CHT —— MDo
HA ——CHTHA
CHTMDo —— CHT HA MDo

| Il Il Il Il | |

3600 3100 2600 2100 1600 1100 60(

Nombre d’ondes cm-1

Figure 31 : Spectres ATR-IRTF des poudres de MDo et HA en poudre, et éponges de CHT
5%, CHT:HA (5:1), CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4).
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Le spectre de I'éponge CHT présente de larges bandes au-dessus de 3000 cm®
correspondant aux vibrations d'étirement des groupes OH et -NHz, tandis que la bande a 2885
cm! est associée a I'étirement des liaisons C-H. La bande a 1566 cm™ correspond a la liaison
N-H (amide 1) et 1310 cm™ a I'étirement du C-N (amide IIl). La bande a 1375 cm™ correspond
a la déformation du CHs et celle a 1027 cm™ correspond a I'élongation de la liaison C-O. La
bande a 1259 cm™ correspond a la vibration de déformation de I'acide carboxylique, et le pic

a 797 cm™ a la vibration de déformation de la liaison C-H %3,

Dans le spectre du MDo, la bande a 1716 cm™ est associée a I'étirement de la liaison C=0 du
groupe aldéhyde. Cela prouve l'oxydation du MD en MDo %%, Cette bande n'est pas présente
dans les spectres des éponges de CHT et apparait décalée a 1726 cm™ dans le spectre de
I'’éponge CHT:MDo, ce qui suggére la conversion partielle des groupes aldéhydes en liaisons
imines lors de la réaction du MDo avec le CHT 24, Le spectre de I'HA présente des bandes
d'absorption caractéristiques, y compris un pic large a 3327 cm? attribué a la vibration
d'étirement -OH. Le pic a 2876 cm™ correspond a la vibration d'étirement CH,. Les bandes a
1610 cm™ et 1403 cm™ sont associées aux vibrations d'étirement symétrique et asymétrique
du groupe COO-, respectivement. Une bande observée a 1034 cm™ est également liée a la
vibration d'étirement C-O-C dans les unités de répétitions de I'HA '*°. Dans les spectres
CHT:HA et CHT:HA:MDo, I'absence des bandes a 1610 et 1403 cm signifie la formation d'un
complexe polyélectrolyte entre le CHT et I'HA?,

Certains auteurs ont rapporté des positions de pic de C=N dans la base de Schiff a proximité
de 1636 cm™ % tandis que d'autres ont rapporté la détection de pics caractéristiques entre
1610 et 1665 cm™1 157158 et R.Tang et al. ont rapporté la formation de la base de Schiff a 1653
cm™ 1% Dans notre étude, nous avons observé une bande autour de 1630 cm™ dans le spectre
CHT:HA:MDo qui pourrait étre attribuée a la liaison imine. Cependant, nous n‘avons pas
observé cela dans le CHT:MDo mais plutét dans I'éponge de CHT:HA:MDo, parce que la
concentration de MDo était relativement plus faible par rapport au CHT 5% . A. Serrero et al.
a rapporté que les groupements imine sont difficiles a caractériser en raison de la nature
réversible de cette liaison. En outre, le signal IR pourrait étre masqué par des pics multiples

tels que le groupe amide et I'ammonium NHz * du CHT 124,
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Figure 32: Représentation de la réaction de réticulation du CHT par le polymére de
maltodextrine oxydé (MDo), la base de Schiff étant formée a la fin de la réaction.

Dans le cas de la réticulation avec HMTA, les éponges de CHT:HMTA avec et sans traitement
thermique (TT :130°C, 30 min) ont été analysés dans un premier temps. L’'objectif de cette
étude est de montrer la décomposition de 'HTMA en formaldéhyde suite au traitement

thermique et démontrer la réticulation du CHT avec le formaldéhyde.

La figure 33 montre les spectres des éponges de CHT, CHT:HMTA avec ou sans traitement
thermique (TT) et enfin 'THMTA (poudre).
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Figure 33 : spectres ATR-IRTF de la poudre d’HMTA, des éponges de CHT 5%, CHT:HMTA
(5:1)+TT CHT:HMTA (5:1) sans TT. TT : traitement thermique.

Le spectre de 'THMTA montre la présence d’un pic d’absorption autour de 812 cm™ correspond
a I'élongation de la liaison C-N de 'HMTA 6%, Le pic a 1007 cm™ est attribué aux vibrations
d’étirement des liaisons C-H des amines tertiaires de 'lHMTA 6, Le pic situé a 1239 cm™?,
correspondant a l'oscillation du CH; présent dans 'THMTA°, Ce pic est présent a la position
1234 cm™ au niveau des spectres correspondants aux éponges de CHT:HMTA avec ou sans
traitement thermique, cependant, l'intensité de ce pic est moins importante pour le spectre
CHT:HMTA avec traitement thermique, ce qui peut apporter une indication du processus de
décomposition de 'HMTA. De plus, le pic a 1260 cm™ présent au niveau du spectre de
CHT:HMTA traité thermiquement correspond aux oscillations du CH: du formaldéhyde
provenant de la décomposition de 'HMTA, en effet, ce pic n’est pas présent au niveau du
spectre de 'HMTA ni cellui de I'éponge CHT:HMTA sans TT ce qui pourrait apporter une
indication supplémentaire du processus de décomposition de 'lHMTA. Mais cela n’est pas
suffisant pour déduire de la présence du formaldéhyde, puis ce que ce dernier est sensé réagir

immédiatement avec les amines du CHT et formé des liaisons covalentes.

L’absence du pic autour de 1730 cm™? dans le spectre du CHT:HMTA aprés traitement
thermique (TT) indique la réaction des aldéhydes. En outre, 'analyse du spectre infrarouge de
I'échantillon CHT:HMTA avec ou sans traitement thermique révéle la présence d’'une bande
autour de 1573cm™, cette bande est caractéristique des vibrations de déformation des

groupes amine primaire -NH, du CHT, lintensité de cette bande est moins importante pour
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'éponge de CHT:HMTA traité thermique en comparaison avec I'éponge non traitée
thermiquement, ceci indique la réaction de ces fonctions avec le formaldéhyde libéré par la
décomposition thermique de 'HMTA, cependant, cette réaction est partielle. Parallélement,
I'apparition d’'une bande a 1649 cm™ dans le spectre de I'échantillon CHT:HMTA+TT, absente
dans les autres spectres, appuie la formation de liaisons covalente notamment des ponts
méthylene (CHT.) entre 2 chaines de CHT (figure 34). Cette liaison résulte de la réaction entre
le formaldéhyde et les groupes amines du CHT. Ces résultats indiquent ainsi une réticulation

chimique partielle du CHT avec le formaldéhyde, résultant de la réaction thermique de lTHMTA.

D’autres techniques d’analyses peuvent étre utilisés afin de d’appuyer ces observations, tel
gue la spectroscopie UV, RMN ou encore la GC- MS pour détecter et identifier les produits de

décomposition de THMTA.
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Figure 34 : Réaction de réticulation du CHT par le formaldéhyde, les 2 chaines de CHT sont
reliées par un pont méthyléne (entouré en rouge) 2,

En conclusion, I'étude IRTF a révélé la présence de pics caractéristiques dans les éponges
réticulées, tant au niveau physique (CHT:HA) que chimique (CHT:HA:MDo), ce qui confirme
I'existence d'interactions moléculaires spécifiques entre ces polyméres, par la formation de

liaisons physiques ou chimiques.

2. Aspect morphologique et structurel

Les éponges ont été obtenues par lyophilisation des hydrogels et présentent toutes une
structure poreuse. Toutefois, des difféerences sont observées en termes de couleur et de
structure. Les éponges de CHT et de CHT:HA présentent une structure homogéne et

compacte avec une teinte blanchéatre, tandis que celles de CHT:MDo et CHT:HA:MDo et
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CHT:HMTA+TT présentent une couleur légérement jaunatre. Visuellement, les éponges
réticulées présentent une texture non homogene en comparaison avec les éponges non

réticulées qui ont une apparence homogéne et réguliére (figure 35).

Figure 35 : Image des éponges de CHT 5% (A), CHT:HA (5:1) (B), CHT:MDo (5:0,4) (C) et
CHT:HA:MDo (5:1:0,4) (D), CHT:HMTA (5:1)+TT (E). CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT (F).

3. Etude de gonflement des éponges

La capacité d'absorption d'eau par une éponge est un parameéetre essentiel. En effet, cela
permet aux éponges de favoriser l'interaction avec le sang pendant la procédure chirurgicale
(micro-fracture). Selon S. Escalante et al. le mécanisme d'absorption doit étre le plus rapide
possible et permettre de maintenir le caillot sanguin, il sera ensuite chargé avec des facteurs
de croissance et des cellules apportées par le caillot 1, Ceci favorisera I'adhésion et la
prolifération des cellules ®. De plus, la capacité d’absorption est importante pour pouvoir
également imprégner I'éponge en principe actif. L’étude de gonflement a été menée dans le
PBS (37°C, 80 rpm) pendant 24 heures, la masse de I'éponge gonflée est mesurée aprées
élimination de I'excés de PBS a l'aide du papier absorbant, la formule utilisée pour calculer

ces taux est donnée ci-dessous :

o [Mg = Mo
Gonflement (%) = —|* 100
0

mg : masse de I'éponge gonflée dans le PBS. mo : masse initiale de I'éponge.
A la fin de la manipulation, les éponges ont été séchés a 60°C afin de relever la masse seche
apres gonflement et évaluer la perte de masse (dégradation), la formule utilisée pour calculer

les taux des masses restantes est donnée ci-dessous :

mgy — mf
masse restante (%) = [1 — m—] x 100
0

m; : masse de I'éponge seche suite a un traitement thermique de 60°C pendant 1 nuit. mo:

masse initiale de I'éponge.
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3.1.Gonflement des éponges réticulées par MDo

La figure 36 montre la cinétique de gonflement des éponges de CHT, CHT:HA, CHT:MDo et
CHT:HA:MDo dans le PBS (pH= 7,4).
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Figure 36 : Cinétique de gonflement des éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1), CHT:MDo
(5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4) dans le PBS (37°C, 80rpm), n=3.

Les résultats montrent que la capacité d'absorption des éponges augmente rapidement
pendant les premieres heures d'incubation dans le PBS. L'équilibre est atteint aprés 6 heures
de gonflement quelques soit les éponges et ceci est en accord avec I'étude de Y. Deng et al.1%
Globalement, nous avons observé un gonflement plus important des éponges de CHT et
CHT:HA par rapport aux groupes réticulés chimiquement avec le MDo. En effet, aprés 24
heures d'incubation, le taux de gonflement était de 1785% + 119% pour le CHT et 1480% +
166% pour CHT:HA comparativement aux groupes réticulés, qui présentaient 423% + 46,8%
pour CHT:MDo et 587% % 10,9% pour CHT:HA:MDo (figure 36). Ceci s'explique par la
réticulation chimique du CHT par le MDo et la formation d'un réseau covalent qui limite la
mobilité des chaines de polyméres, réduisant la capacité d'absorption d'eau du CHT. Une
observation similaire a été rapportée par S.D. Nath et al. ou la réticulation du systéme CHT:HA
par différentes concentrations de génipine (1 & 4 mg) a montré une diminution du taux de
gonflement aprés 24 heures dans PBS 1%, Un comportement similaire a été observé pour le
systeme CHT:HA, bien que I'HA soit connu pour étre un polymeére trés hygroscopique,
l'interaction électrostatique avec le CHT diminue la capacité d’expansion du réseau et par
conséquent sa capacité d'absorption d'eau. Par ailleurs, la présence de I'HA dans le systeme
CHT:HA:MDo a permis d’augmenter la capacité d'absorption d'eau du CHT:MDo (+ 39%). Ceci
montre que I'HA n’'impacte pas la réticulation du CHT par le MDo et qu’il permet grace a ses

groupes hydrophiles d’absorber plus d’eau dans le systéme et d’entrainer I'expansion du
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réseau polymere. Le comportement de gonflement des éponges réticulées physiquement est
attribué a la présence de groupes hydrophiles tels que les groupes carboxyle, amine et
hydroxyle dans la structure des polyméres (CHT et HA). Ainsi, le comportement initial de
rapide et forte absorption d'eau est dd a la structure poreuse des éponges CHT et CHT:HA et
a son caractére hydrophile. La diminution de I'absorption d'eau par les éponges réticulées
chimiquement s'explique par la réduction du nombre de groupes hydrophiles impliqués dans
le processus de réticulation chimigue du CHT et la formation de liaisons covalentes, réduisant

ainsi l'interaction avec I'eau et donc I'expansion du réseau polymére 16,

Afin de garantir que ces résultats ne soient pas affectés par une dégradation des éponges
aprés 24 heures, la masse séche des éponges aprés gonflement a été mesurée. Aucune
différence significative n'a été observée entre les différents groupes d'éponges. La masse
seche des éponges apres 24 heures de gonflement était : 91,1% + 3,4% pour CHT, 86,7% +
1,7% pour CHT:HA, 88,7% + 0,3% pour CHT:MDo et 89,7% * 0,54% pour CHT:HA:MDo. La
perte de masse moyenne apres gonflement était de 11 + 1,6%, ce qui suggere que la perte de
masse n'a pas affecté les résultats du gonflement (tableau 12).

Tableau 12 : Perte de masse des éponges CHT, CHT:HA, CHT:MDo, CHT:HA:MDo aprés 24h
de gonflement dans le PBS, séchage en étuve a 60°C.

Eponges % Masse séche aprés 24h de gonflement (n=3)
CHT 91,1 % + 3,4 %
CHT:HA 86,7% +1,7%
CHT:MDo 88,7 % + 0,3%
CHT:HA:MDo 89,7 % + 0,54 %

3.2.Gonflement des éponges réticulées par ’THMTA
La figure 37 montre la cinétique de gonflement des éponges réticulées avec 'HMTA dans le

PBS (pH=7,4) sous agitation a 80 rpm et a une température de 37°C.
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Figure 37 : Cinétique de gonflement (%) des éponges de CHT 5%, CHT 5%+TT, CHT:HA (5:1)

,CHT:HA (5:1)+TT, CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT dans le PBS (pH=7,4, 80
rpm), T=37°C. TT : traitement thermique. (n=3)

Comme précédemment, les résultats montrent que la capacité d'absorption des éponges
augmente rapidement pendant les premiéres heures d'incubation avec un équilibre aprés 6
heures de gonflement. Les éponges non réticulées avec 'HMTA présentent des taux de
gonflement significativement plus élevés. Aprés 24 heures, le taux de gonflement du CHT et
du CHT:HA sont respectivement de 1785% + 119% et 1480% * 166%. Aprés traitement
thermique, les taux de gonflement diminuent pour ces deux groupes a 1205 % + 208% pour
le groupe CHT+TT et 925,7 % + 70% pour le groupe CHT:HA+TT. Selon C. Ji et al. ce
comportement serait la conséquence d’une réticulation intermoléculaire qui limite le caractére
hydrophile du CHT 16,

Aprés 24 heures de gonflement, les éponges réticulées avec 'HMTA présentent des taux de
gonflement de 600 + 101 % pour le groupe CHT:HMTA+TT et de 488 + 114 % pour le groupe
CHT:HA:HMTA+TT, ceci en comparaison avec les éponges sans HMTA ; CHT+TT (1205 %
208%) et CHT:HA+TT (925 + 70 %) (figure 37). Les résultats indiquent que la présence
d’HMTA modifie le comportement d’absorption des éponges de CHT et de CHT:HA. En effet,
ces éponges ont présenté des taux de gonflement bien inférieurs a celui des éponges sans
HMTA. Cela s’explique par la réticulation chimique des éponges, ou 'HMTA diminue la
présence des fonctions hydrophiles responsables du comportement d’absorption des éponges
de CHT et de CHT:HA. De plus, le mécanisme de réticulation via le formaldéhyde, issu de la
décomposition de I'HMTA, limite la mobilité des chaines polyméres du CHT grace a la

formation d’un réseau covalent, réduisant ainsi sa capacité a gonfler.
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A la fin de la période de 24 heures, les éponges humides ont été séchées a I'étuve (60°C)
pendant une nuit afin d’estimer le taux de perte de masse seche apres gonflement des
éponges (Tableau 13).

Tableau 13 : Perte de masse des éponges apres 24h de gonflement dans le PBS, séchage en
étuve a 60°C.

Eponges % Masse seche aprées 24h de gonflement (n=3)
CHT+TT 87% 6%
CHT:HA+TT 88,6 £ 0,6 %
CHT:HMTA+TT 88% +1,8%
CHT:HAHMTA+TT 79% + 3,3%

On note que les masses séches des éponges aprés 24 heures d'immersion dans le PBS ne
varient que trés peu entre les différents groupes. En effet, la perte de masse séche des
éponges est comprise entre 9% et 13% sans toutefois montrer a ce stade de différence
significative entre les groupes a I'exception du groupe d’éponge CHT:HA:HMTA+TT qui a
montré un taux de dégradation de 21%.

La figure 38 résume les taux de gonflement des différentes éponges apres une immersion de
24h dans le PBS (pH=7,4, 37°C, 80 rpm).

!

CHT CHT+TT CHT:HA CHT:HA+TT CHT:MDo CHT:HA:MDo CHT:HMTA+TT CHT:HA:HMTA+TT

Figure 38 : Comparaison des taux de gonflement des éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1)
CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4), CHT 5%+TT, ,CHT:HA (5:1)+TT, CHT:HMTA
(5:1)+TT, CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT apres 24h d’immersion dans le PBS (pH=7,4, 37°C, 80
rpm). TT : traitement thermique.
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La réticulation des éponges avec MDo, diminue le taux de gonflement des éponges CHT:MDo
de 30% par rapport aux éponges de CHT:HMTA+TT. Cependant, il n y a pas de différences
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significatives entre les systemes CHT:HA:MDo et CHT:HA:HMTA, en effet, on constate une
faible différence entre les 2 éponges en terme de capacité de gonflement.

L’ajout d’HA formant des liaisons électrostatiques avec le CHT contribue a une réduction du
taux de gonflement de 17% pour I'éponge CHT:HA comparativement au CHT s’expliquant par
la réduction de la mobilité des chaines macromoléculaires. L’application d’'un traitement
thermique a 130°C pendant 30 minutes entraine une réduction du taux de gonflement des
éponges de CHT de 32%, et de 37% des éponges de CHT:HA, s’expliquant par une
réticulation physique, qui se traduit par I'association des chaines entre elles par des liaisons

hydrogéne stables.

4.Etude de la sorption dynamique en vapeur

L’étude de la sorption dynamique de vapeur (DVS) permet d’analyser la capacité des éponges
a adsorber et désorber 'eau a I'état gazeux en fonction de 'humidité relative, fournissant des
informations sur le comportement hydrophile des éponges a I'échelle de la microstructure. Les
phénoménes physiques mesurés par la DVS et par I'étude de gonflement sont relativement
différents. Le comportement d'adsorption et d'absorption sont 2 phénomeénes physiques
différents. Selon S. Rastogi et al. le processus d'adsorption implique le contact des molécules
d'eau avec la paroi des pores, tandis que pour I'absorption comme observé dans I'étude de

gonflement, I'eau liquide remplit les pores du matériau (figure 39).

Adsorption Absorption Sorption

Figure 39 : illustration des différent comportements physiques adsorption, absorption et de
sorption selon S. Rastogi et al. *¢’

La figure 40 (A,B) montre les isothermes d’adsorption et de désorption de vapeur d’eau des

différentes éponges a base de CHT et CHT:HA réticulés ou non par le MDo.
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Figure 40 : Courbes d’adsorption- désorption des éponges de CHT 5%, CHT:MDo (5:0,4) (A).
Courbes sorption- désorption correspondant aux éponges CHT:HA (5:1) et CHT:HA:MDo
(5:1:0,4) (B).

Les figures 40A et 40B montrent une augmentation de l'adsorption de vapeur d'eau par les
éponges a base de CHT jusqu'a 95% d’HR. Les profils d'adsorption et de désorption sont
similaires pour les éponges de CHT, CHT:MDo et également pour les éponges de CHT:HA et
CHT:HA:MDo. Cependant, a 95 % HR, une diminution de I'adsorption a été observée pour les
groupes réticulés CHT:MDo (0,78 g/g) et CHT:HA:MDo (0,77 g/g), et ce en comparaison avec
les groupes témoins CHT (0,85 g/g) et CHT:HA (0,85 g/g) (tableau 14). Ceci montre que la
réticulation avec le MDo entraine une légere diminution du comportement d’adsorption des

éponges de CHT et CHT:HA lié au processus de réticulation.
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Les résultats ont montré une différence entre le test de gonflement et 'analyse DVS, liée a la
nature distincte des phénoménes physiques évalués. En effet, 'analyse DVS mesure
I'adsorption de vapeur d’eau, correspondant a la fixation des molécules d’eau a la surface de
I'éponge. Alors que le test de gonflement mesure I'absorption d’eau au sein de la structure de
I'éponge. La figure 41(A,B) montre les isothermes d’adsorption et de désorption de vapeur

d’eau des éponges a base de CHT et CHT:HA réticulés ou non par THMTA.
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Figure 41 : courbes d’adsorption- désorption des éponges de CHT 5%+TT et CHT:HMTA
(5:1)+TT (A). Courbes d’adsorption-désorption correspondant aux éponges de CHT:HA:HMTA
(5:1:1)+TT et CHT:HA (5:1) (B). TT : traitement thermique.

Pour les éponges de CHT:HMTA+TT, on peut noter que les courbes d’adsorption et de

désorption ne sont pas complétement superposables, ce qui montre une hystérésis. A 95%

90



HR, I'éponge de CHT réticulée avec 'THMTA a montré une diminution d’adsorption d’eau de

pres de 26% par rapport a I'éponge de CHT+TT (figure 41A).

Au niveau de la figure 41B, on constate la superposition des courbes d’adsorption et de
désorption, indiquant qu'il n'y a pas de différence de comportement. Cependant, a 95 %
d'humidité relative, une forte adsorption d’eau est observé pour 'éponge CHT:HA:HMTA+TT
(1,13 g/g) en comparaison avec I'’éponge CHT:HA (0,85 g/g). La différence observée peut étre
lice a l'effet de 'THMTA sur la structure des éponges. Dans le cas du CHT, le formaldéhyde
libéré lors de la décomposition de 'HMTA réagit avec les groupes amines du CHT, ce qui
réduit le nombre de sites actifs disponibles pour I'adsorption. En revanche, dans le systéme
CHT:HA, les fonctions hydrophiles libres du HA non lié seraient a 'origine de 'augmentation
du comportement d’adsorption des éponges de CHT:HA:HMTA.

Tableau 14 : Teneur en eau (g d'eau / g d'échantillon) a 95% d'humidité relative (HR)

Eponges Teneur en eau (g/g) 4 95% HR
CHT 0,85
CHT:HA 0,85
CHT:MDo 0,78
CHT:HA:MDo 0,77
CHT+TT 0,88
CHT:HMTA+TT 0,65
CHT:HA:HMTA+TT 1,13

En conclusion, la réticulation du CHT par les formaldéhydes issus de 'HMTA entraine une
diminution de la capacité d’adsorption de vapeur d’eau en réduisant la disponibilité des
groupes hydrophiles. En revanche, I'ajout de 'HA dans le systéeme CHT:HMTA augmente
sensiblement 'adsorption des éponges de CHT:HA:HMTA+TT et ce grace a la présence du
HA libre dans le systéme. Par ailleurs, la réticulation avec la MDo semble Iégerement diminuer

I'adsorption des systemes CHT et CHT:HA sans effet significatif.

5.Etude de la dégradation des éponges

L’étude du profil de dégradation des éponges est un paramétre important dans le domaine de
l'ingénierie tissulaire. En effet, ces derniéres doivent pouvoir se dégrader lentement in vivo
pour permettre de supporter la formation du nouveau tissu. Pour ce faire, une étude de
dégradation a été réalisée dans le PBS (dégradation hydrolytique), puis avec du lysozyme (0,5

mg/mL, dégradation enzymatique). L’étude a été réalisé a 37°C et sous agitation (80 rpm).

5.1. Dégradation hydrolytique dans le PBSapH=7.4
La figure 42 (A, B) présente les profils de dégradation des éponges réticulées et non réticulées

par MDo, et réticulées et non réticulées par HMTA dans le milieu PBS (pH 7,4, 37 °C, 80 rpm).
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Figure 42 : (A) Evolution de la masse résiduelle (%) des éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1),
CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4) aprés immersion dans le PBS (pH = 7.4, 37 °C,
80rpm) pendant 1, 2, 7, 14 et 40 jours.(B) Masse résiduelle (%) des éponges de CHT:HA
(5:D)+TT, CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT. TT : traitement thermique (n=3).

Au terme de 40 jours, une perte de masse relativement limitée, comprise entre 15 % et 25 %,

a été observée pour 'ensemble des formulations, sans observer de différences significatives

entre elles. Une tendance similaire a été observée pour les éponges avec HMTA, ou la perte

de masse était de 24% a 6% (figure 42B).

Ce type de comportement a déja été rapporté dans la littérature . Cette faible dégradation

s’explique en grande partie par les caractéristiques intrinséques des matériaux, en particulier

leur degré de cristallinité, lui-méme étroitement lié au taux de désacétylation du CHT *°,
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5.2.Dégradation enzymatique

La figure 43 (A, B) montre les profils de dégradation des éponges réticulées et non réticulées
par MDo, et réticulées et non réticulées par ’'HMTA dans le milieu PBS (pH = 7,4, 37°C, 80
rpm) enrichi en lysozyme (0,5 mg/mL).
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Figure 43 : (A) Masse résiduelle (%) des éponges apres dégradation dans la solution de lysozyme
0,5 mg/mL (37°C,80 rpm) pendant : 1,2,7,14, 90 jours. (a) les éponges : CHT 5%, CHT:HA (5:1)
, CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4). (B) Masse résiduelle (%) des éponges apres
dégradation dans la solution de lysozyme 0,5 mg/mL (37°C,80 rpm) pendant : 1,2,7,14, 40 jours.
CHT:HA (5:1)+TT ,CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT. TT : traitement thermique
(n=3).

Cette cinétique met en évidence une perte de masse dés les premiers jours d'incubation,

particulierement marquée pour les éponges CHT et CHT:HA, avec des diminutions respectives
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rapide jusqu'a étre complete aprés 14 jours. En revanche, les éponges CHT:HA présentent
une cinétique plus lente, avec une dégradation de 65% + 2% apres 14 jours, atteignant
finalement une dégradation totale au 60 -eme jour. Les éponges réticulées avec le MDo
présentent une dégradation plus progressive. En effet, les éponges CHT:MDo et CHT:HA:MDo
montrent des taux de dégradation compris entre 19% + 5 % et 12% + 1% durant les 21
premiers jours en milieu enzymatique. La perte de masse s’accélére ensuite, atteignant 50%
+ 1% et 44,5% + 2% au bout de 90 jours, sans toutefois aboutir & une dégradation compléte
(figure 43A). Ces résultats indiquent que la réticulation des éponges CHT et CHT:HA par le
MDo ralentit leur dégradation car elle montrent une meilleure résistance face a la dégradation
enzymatique. Par ailleurs, la dégradation des éponges contenant de lHMTA s’est révélée plus
lente que les éponges non réticulées mais plus rapide comparativement a celles réticulées
avec le MDo. Aprés 21 jours d’incubation, les éponges CHT:HMTA+TT et CHT:HA:HMTA+TT
ont respectivement atteint des taux de dégradation de 91,8% + 3% et 83% * 6%, tandis que
les éponges CHT:HA+TT ont montré une dégradation plus modérée (52,7% + 1%). Ce
processus de dégradation s'est poursuivi pour 'ensemble des échantillons, entrainant une
dégradation compléte des éponges CHT:HMTA+TT aprés 40 jours. En revanche, les autres
groupes ne se sont pas dégrader complétement, avec des taux de 93,7% + 1,1% pour les
éponges CHT:HA:HMTA+TT et 79,4% + 1,1% pour celles de CHT:HA+TT (figure 43B).Dans
cette étude, nous avons observé que les éponges réticulées avec 'HMTA présentent une
dégradation plus rapide que celles réticulées avec le MDo. Cela suggére que le réseau
covalent formé par les molécules de formaldéhyde issues de la dégradation de PHMTA est

moins résistant en milieu enzymatique.

Selon J.AJennings et al. la dégradation enzymatique est le principal mécanisme de
dégradation du CHT. En effet, des enzymes comme le lysozyme agit sur le CHT en clivant les
liaisons glycosidiques B (1-4) entre les unités polysaccharidiques (figure 44). L’étude du taux
de dégradation des éponges a base de CHT est un paramétre important dans le domaine de
l'ingénierie tissulaire, un scaffold idéal doit répondre a l'exigence d'une propriété de
dégradation lente pour maintenir des propriétés mécaniques satisfaisantes et permettre de
soutenir la régénération tissulaire 8. Dans notre étude, le CHT et le CHT:HA réticulé avec la
MDo ont montré une dégradation plus lente dans les milieux enzymatiques par rapport aux
groupes contrdle (CHT et CHT:HA) ou aux éponges réticulées avec HMTA. Ces résultats
indiquent que le réseau covalent formé aprés la réticulation par MDo améliore la stabilité des
éponges a base de CHT et de CHT:HA, ceci en ralentissant leur dégradation dans un milieu
enzymatique. Ces résultats indiquent que la réticulation du CHT a l'aide d’un polysaccharide

entraine une structure plus dense et compacte, limitant fortement I'accessibilité des enzymes
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aux sites de dégradation. En comparaison, l'utilisation de petites molécules réticulantes,
comme le formaldéhyde, ne confére pas au matériau une résistance suffisante pour ralentir
efficacement 'action enzymatique. Il faut noter que dans notre étude, nous avons utilisé une
concentration de lysozyme bien supérieure a la normale in vivo estimée entre 1 a 14 pg/mL 86,
Cela permet de tester la capacité de ces éponges dans des conditions hostiles voire dans un
environnement pathologique ou le lysozyme est secrété en abondance par les macrophages

ou les neutrophiles.
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Figure 44 : Scission des liaisons B (17— 4) du CHT par le lysozyme selon J.A.Jennings et al.®

5.3.Dégradation en milieu acide

Le CHT est connu pour étre soluble en milieu acide. Il perd sa solubilité une fois réticulé. Ce
test de dégradation en milieu acide a donc été réalisé afin de mettre en évidence la réticulation
chimique du CHT dans nos éponges. Ce test a consisté a exposer les différentes éponges a
une solution d’acide lactique (pH = 2,3) a 37°C, sous agitation, pendant 7 jours. Ainsi, nous
avons étudié le comportement de nos éponges en milieu aqueux acide en suivant I'évolution
de leur masse au cours du temps, Ce test permet de confirmer la réticulation chimique du CHT
par les deux voies de réticulation, et dans ces conditions agressives pour le CHT, de démontrer
que les deux stratégies de réticulation mises en ceuvre permettent bien de stabiliser et de
prolonger la durée de vie des éponges.

La figure 45 met en évidence la résistance des éponges réticulées en milieu acide pour les
systéme contenant MDo et THMTA.
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Figure 45 : Taux de dissolution des éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1), CHT 5%+TT, CHT:HA
(5:1)+TT, CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:1:0,4), CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA
(5:1:1)+TT, aprés 7 jours d'incubation dans un milieu acide (Acide lactique a 1%.x, pH=2,3), a
80 rpm, 37°C.
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Les éponges CHT:MDo et CHT:HA:MDo ont montré des taux de dissolution limités, atteignant
respectivement 13,5% + 1,3% et 6,4% + 2,6%. De méme, les échantillons réticulés avec
'HMTA, notamment CHT:HMTA+TT et CHT:HA:HMTA+TT, ont présenté des taux de
dissolution respectifs de 19,6% + 9% et 3% + 1%, indiquant une meilleure stabilité des éponges
réticulées en milieu acide. En revanche, les éponges CHT:HA, CHT+TT, et CHT:HA+TT ont
subi une dissolution compléte aprés 7 jours d’incubation. Ces résultats montrent que les
liaisons physiques et non covalentes ne suffisent pas a assurer une stabilité des éponges de
CHT en conditions acide. Cette étude du comportement de nos éponges en milieu acide
montre clairement que les deux stratégies de réticulation appliquées au CHT sont efficaces.
Elles permettent de stabiliser les structures, méme dans un environnement plus agressif que

celui rencontré in vivo.

6.Caractérisation des éponges par MEB

L’étude de la structure des éponges est importante pour caractériser la morphologie globale
de la structure ainsi que celle des pores qui la compose. En effet, les éponges formées ici
doivent favoriser une bonne prolifération cellulaire ainsi que I'échange de nutriments et de gaz
(comme le CO,) grace a leur porosité. La taille des pores doit étre compatible avec celle des
cellules, de plus, les pores doivent étre suffisamment interconnectés pour permettre la

circulation efficace des substances et la colonisation cellulaire.

La figure 46 présente les images MEB de la section transversale des éponges avant et aprés
gonflement dans le PBS (puis lyophilisation) : CHT (A,A’), CHT:HA (B,B’), CHT:MDo (C,C’) et
CHT:HA:MDo (D,D).
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Figure 46 : images MEB de la structure des éponges avant et apres gonflement dans le PBS :
CHT 5% (A,A’) CHT:HA (5:1) (B,B’), CHT:MDo (5:0,4) (C,C’), CHT:HA:MDo (5:1:0,4) (D,D’).
Les images marquées A, B, C et D correspondent aux éponges observées avant gonflement,
tandis que A, B’, C’ et D’ montrent les mémes échantillons apres gonflement puis
lyophilisation. Le grossissement : x37.
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Tableau 15 : Diametres moyens des pores (en um) des éponges a base de CHT 5%, CHT:HA
(5:1), CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4). L’acquisition des images a été obtenue avant
et aprés 24h de gonflement dans du PBS et lyophilisation. Les mesures ont été effectuées
avec le logiciel SEM flex 1000, 20 mesures ont été enregistrées pour chagque échantillon.

Eponges Taille des pores (um) avant Taille des pores (um) aprés
gonflement (SEM) gonflement (SEM)
CHT 182,7 £44,1 298,4 + 123
CHT:HA 1905+ 71 243,5 + 143
CHT:MDo 215,0+ 93,5 220,6 + 53,4
CHT:HA:MDo 204,0 + 67 213+111

On observe des structures poreuses interconnectées avec une hétérogénéité en termes de
distribution et de taille des pores. Cette variation dépend de la composition de I'éponge,
comme le montre le tableau 15. Les éponges de CHT et CHT:HA non réticulés (images A, B)
présentaient des pores plus petits que leurs homologues MDo réticulés (images C, D).

Aprés une premiére analyse MEB, les éponges ont été immergées dans une solution de PBS
pendant 24 heures, lyophilisées et analysées a nouveau par MEB. L'expansion de la taille des
pores aprés gonflement a été observée en comparant les images A, B, C, D avec les images
A', B, C', D'. Pour les éponges de CHT, la taille moyenne des pores passe de 182,7 + 44,1
pm avant gonflement (image A) a 298,4 + 123 um apres gonflement (image A’), ce qui
correspond a une augmentation de 63,3 %. De méme, dans le cas du systeme CHT:HA, la
taille des pores augmente de 190,5 + 71 um (image B) a 243,5 + 143 ym (image B'), soit une
augmentation de 27,8 %.En revanche, pour les éponges réticulées avec MDo, I'extension des
pores est nettement plus limitée. Pour CHT:MDo, les pores passent de 215,0 + 93,5 um a
220,6 £ 53,4 um (images C et C'), soit une hausse modérée de seulement 2,6 %. Enfin, dans
le cas du systéme CHT:HA:MDo, les dimensions passent de 204,0 + 67 um a 213 + 111 ym
(images D et D'), traduisant une faible augmentation de 4,4 %. Ces résultats, confirment que
le réticulant MDo contribue a limiter 'expansion des pores, en renforcant la cohésion de la

structure et en réduisant la mobilité des chaines polymeres lors du gonflement.

La taille des pores de nos éponges (200-300 um) differe des données de la littérature, c'est-
a-dire 10-100 um (Tan et al.'®8), 50-90 um (Nath et al.?%), 77-97 um (Correia et al.1’?). Ces
différences peuvent étre attribuées aux différents protocoles de préparation des éponges, tels
gue la concentration de polyméres dans I'hydrogel, la température de congélation avant la
lyophilisation. La structure poreuse ouverte de nos éponges sont susceptibles favoriser la
circulation des métabolites et des nutriments essentiels a la survie et a la prolifération cellulaire
et de permettre une largement une prolifération des chondrocytes dont la taille varie entre 10

et 40 pm.
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La figure 47 présente les images MEB de la section transversale des éponges avant et aprés
gonflement dans le PBS (puis lyophilisation) : CHT:HMTA+TT (A,A’), CHT:HA:HMTA+TT
(B,B’), CHT:HA+TT (C,C).
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Figure 47: images MEB des éponges de CHT:HMTA (5:1)+TT (A- A"), CHT:HA:HMTA
(5:1:1)+TT(B- B"), CHT:HA (5:1)+TT (C- C'). TT : traitement thermique. Les images marquées
A, B et C correspondent aux éponges observées avant gonflement, tandis que A’, B’ et C’
montrent les mémes échantillons aprés gonflement puis lyophilisation. Le grossissement : x37.
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Tableau 16 : Diamétres moyens des pores (en um) des éponges a base de CHT:HMTA
(5:1)+TT, CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT, CHT:HA (5:1)+TT. L’acquisition des images a été
obtenue avant et apres 24h de gonflement dans du PBS et lyophilisation. Les mesures ont été
effectuées avec le logiciel SEM flex 1000, 20 mesures ont été enregistrées pour chaque
échantillon.

Eponges Taille des pores (um) avant Taille des pores (um) aprés
gonflement (SEM) gonflement (SEM)
CHT:HMTA+TT 290 + 142 685 + 206
CHT:HA:HMTA+TT 194 + 31 287 £ 85
CHT:HA+TT 132+ 35 183+ 74

Avant le gonflement, les éponges de CHT:HMTA+TT présentent une taille des pores de 290 +
142 um (image A), ce qui est supérieur a la taille des pores des éponges de CHT, (182,7
44,1 ym). Par ailleurs, I'ajout du HA dans la formulation CHT:HA:HMTA+TT entraine une
diminution notable de la taille des pores, qui se stabilise autour de 194 + 31 um (image B).
Cette tendance est encore plus marquée dans la formulation CHT:HA+TT (sans HMTA), ou

les pores sont plus fins, avec une taille de 132 + 35 ym (image C).

Aprés gonflement, toutes les formulations présentent une augmentation de la taille des pores
(tableau 16). L’éponge CHT:HMTA+TT montre une expansion particulierement marquée,
passant de 290 + 142 ym (image A) a 685 + 206 uym (image A’), soit une augmentation de
136,2 %. Dans le cas de la formulation CHT:HA:HMTA+TT, 'augmentation est plus modérée
la taille moyenne des pores passe de 194 + 31 ym (image B) a 287 + 85 ym (image B'),
représentant une augmentation de 48 %. Enfin, bien que la taille des pores augmente
également pour I'éponge CHT:HA+TT, celle-ci reste la plus faible parmi les éponges testées,
évoluant de 132 + 35 pym (image C) a 183 + 74 um (image C’), soit une augmentation de 38,6
%. En résumé, l'introduction de I'agent réticulant HMTA entraine une expansion significative

des pores apres gonflement, tandis que I'ajout de I'HA tend a limiter cette expansion.

En conclusion, ces observations indiquent que I'ajout dHMTA dans la formulation induit la
formation de pores de plus grande taille, surtout aprés gonflement, par rapport aux échantillons
non réticulés. De maniére surprenante, la réticulation avec HMTA, qui est généralement
associée a une diminution du taux de gonflement en raison de la densification du réseau
polymeére, ne semble pas ici limiter la dilatation des pores. Ces résultats surprenants suggerent
que laugmentation de la taille des pores aprés gonflement provient d’une réticulation
hétérogene, créant des zones de densité variable au sein du réseau. Ces zones moins denses

sont davantage susceptibles de se dilater lors du gonflement.
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La comparaison entre les éponges réticulées avec MDo et celles contenant ’'HMTA révele
gu’'apres 24 heures dans le PBS, la taille moyenne des pores diminue de 68 % dans les
éponges de formulation CHT:MDo par rapport & celles de formulation CHT:HMTA+TT. De
maniere analogue, pour les formulations avec HA, les éponges CHT:HA:MDo présentent une
réduction de prés de 26 % de la taille des pores en comparaison avec les éponges
CHT:HA:HMTA+TT. Ces résultats montrent que la réticulation par MDo maintient la taille des
pores stable avant et aprés gonflement, contrairement au systtme CHT:HMTA+TT qui

présente une augmentation importante de la taille des pores aprés gonflement.

En conclusion, la réticulation des éponges de CHT et de CHT:HA a I'aide du MDo a démontré
son efficacité en termes de réduction du taux de gonflement dans le PBS. En effet, la
réticulation permet de renforcer la structure des éponges, limitant ainsi 'absorption d’eau, ce
qui contribue a maintenir leur intégrité et leur stabilité au cours du temps. De plus, les éponges
réticulées avec le MDo ont montré une amélioration de leur résistance a la dégradation
enzymatique comparativement a celle réticulées avec le HMTA. Cela peut étre attribué a la
formation d'un réseau réticulé plus stable qui limite la capacité des enzymes a pénétrer et a
dégrader la structure des éponges. Ceci contribuera a conserver ses propriétés mécaniques
et sa fonctionnalité sur une période suffisamment longue pour soutenir la régénération

tissulaire.
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Chapitre 3 : Analyse des propriétés
meécaniques, biologiques et de la libération de

la CFX des éponges
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Dans le chapitre précédent, nous avons évalué I'impact de la réticulation chimique du CHT par
le MDo et 'HMTA sur les propriétés d’adsorption et d’absorption des éponges en milieu
physiologique (PBS). Cette modification a permis de réduire le taux de gonflement de leur
macrostructure tout en améliorant la résistance a la dégradation enzymatique des éponges

réticulées par MDo et HMTA.

Dans ce chapitre, nous nous intéressons aux propriétés mécaniques des éponges en utilisant
lanalyse mécanique dynamique (DMA). Cette technique permettra d'évaluer leur
comportement en fonction de la fréquence, afin de simuler les mouvements lents et rapides
observés au niveau des articulations. L’objectif est de mesurer la capacité des différentes
éponges a résister aux contraintes mécaniques. Par ailleurs, nous étudierons le profil de
libération de la CFX a partir de formulations d’éponges préalablement chargée par
imprégnation dans la solution d’antibiotique. Cette analyse visera a déterminer le pourcentage
de CFX libéré dans le milieu au fil du temps, ainsi que la quantité libérée par gramme d’éponge
(mg/qg). En paralléle, les milieux prélevés a différents temps seront soumis a un test de diffusion
antibactérien afin d’évaluer 'activité antimicrobienne des solutions obtenues. Enfin, une étude
de la cytotoxicité indirecte sera réalisée conformément a la norme 1SO 10993-5. Cette analyse
permettra d’évaluer l'innocuité biologique des extraits issus des différentes éponges et

d’examiner I'impact de la réticulation sur la réponse cellulaire.

1.Analyse mécanique dynamique (DMA)

Dans notre étude, nous avons cherché a renforcer la rigidité élastique de nos éponges par
réticulation. Pour ce faire, nous avons effectué des tests en analyse mécanique dynamique
(DMA) afin de mesurer le module de stockage (E’), qui nous indique la capacité du matériau a
stocker et a restituer de I'énergie lorsqu’il est soumis a une déformation, autrement dit, un
module E’ plus élevé témoigne d'une meilleure performance mécanique. Le module de perte
(E”) représente I'énergie dissipée et décrit la composante visqueuse du matériau. Ces 2
parameétres sont donc importants pour comprendre le comportement mécanique global du

matériau.

Le cartilage articulaire présente un module d’Young compris entre 0,1 et 6,2 MPa 1034
cependant le scaffold destinée a l'ingénierie du cartilage peut présenter des valeurs inférieures
a celle-ci, avec un module compris entre 0,2 et 2 MPa serait particulierement intéressant dans
le cadre d’'une application a l'ingénierie du tissu cartilagineux, car elle peut favoriser la

prolifération des chondrocytes, sensibles aux propriétés mécaniques de leur
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microenvironnement, et également la production d’'un scaffold qui assure la stabilité du

phénotype cellulaire a long terme.

La Figure 48A montre I'évolution de la contrainte en fonction de la déformation. L’étude a été
réalisée a une fréquence de 1 Hz et & 37°C, sur des éponges de CHT, CHT:HA, CHT:MDo et
CHT:HA:MDo qui ont été immergées pendant 24 heures dans une solution de PBS. Nous
avons également enregistré les modules E’ et E” des éponges en fonction de la fréquence
(figure 48B). L'objectif de cette expérience est de comparer directement le comportement

mécanique entre les différentes formulations d’éponges.
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Figure 48 : (A) Evaluation de la contrainte en fonction de la déformation (jusqu'a 10 % de
déformation) des éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1), CHT:MDo (5:0,4) et CHT:HA:MDo
(5:1:0,4) a une fréquence d'oscillation de 1 Hz. (B) Evaluation des modules E’ et E” en fonction
de la fréequence (0,1-10 Hz) a une déformation de 1 %. Tous les tests ont été effectués sur des
éponges humides immergées dans une solution de PBS pendant 24 heures a 37°C. Les tests
ont été réalisés en triplicat (n=3).

Les résultats montrent que toutes les éponges présentent un comportement mécanique
élastique dans la gamme de déformation inférieure a 5 %, caractérisé par une relation linéaire
entre la contrainte et la déformation. Par ailleurs, le module E’ révéle que les éponges
CHT:MDo et CHT:HA:MDo présentent des valeurs nettement supérieures a celles des
éponges témoins sans MDo (CHT et CHT:HA), traduisant une rigidité plus élevée induite par
la réticulation. Puisque tous les matériaux présentent un comportement viscoélastique linéaire
jusqu'a 5 % de déformation (figure 48A), I'évolution de leur réponse viscoélastique a été
analysée en fonction de la fréquence dynamique dans cette plage linéaire, avec une amplitude
de déformation limitée 1 % (figure 48B). Une gamme de fréquences allant de 0,1 a 10 Hz a
été appliquée afin de simuler les conditions mécaniques du cartilage articulaire en
fonctionnement normal. Cette approche permet ainsi une évaluation plus représentative du

comportement mécanique des éponges sous charge dynamique.

Pour tous les groupes d’éponges, E' est plus élevé que le module E", indiquant que la réponse
élastique (comportement solide) des éponges domine sur leur comportement visqueux sur
'ensemble de la plage de fréquences étudiée. Les valeurs de E' mesurées a 1 Hz pour les 4
groupes d’éponges sont 29 + 4 kPa (CHT), 54 + 16 kPa (CHT:HA), 145 + 34 kPa (CHT:MDo)
et 197 + 18 kPa (CHT:HA:MDo). Ainsi, on enregistre une augmentation significative de E' suite

a la réticulation du CHT et du CHT:HA par la MDo, en effet, une augmentation de prés de 400
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% est observée pour CHT:MDo et de 260 % pour CHT:HA:MDo par rapport a leurs équivalents
sans MDo. L’ajout du HA au CHT entraine également une augmentation du module E’, avec
une augmentation de 86 % par rapport aux éponges de CHT 5%. En prenant les éponges CHT
comme référence, 'augmentation des valeurs de E' observée indique un renforcement de la
rigidité des éponges. Ce renforcement peut étre attribué, d’une part, aux interactions ioniques
entre le CHT et I’'HA, formant un complexe polyelectrolyte, et d'autre part, de maniére plus
significative, aux liaisons covalentes formées par MDo. Ainsi, MDo et HA jouent des rbles
complémentaires dans l'amélioration des propriétés mécaniques des éponges, MDo étant
principalement responsable de la formation d'un réseau réticulé covalent, tandis que HA
contribue a un renforcement physique supplémentaire a travers des interactions polymére-
polymére non covalentes.

La figure 49A montre les courbes contraintes déformation enregistrées a une fréquence de
1Hz pour les éponges de CHT:HMTA+TT et CHT+TT. La figure 49B montre I'étude du
comportement viscoélastique des éponges de CHT:HMTA+TT et CHT+TT, I'enregistrement

de E’ et E” en fonction de la fréquence (0,1 - 10 Hz) est réalisé dans les conditions citées

précédemment.
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Figure 49 : (A) Evaluation de la contrainte en fonction de la déformation (jusqu'a 10 % de
déformation) pour les éponges de CHT 5%, CHT 5%+TT et CHT: HMTA (5:1)+TT. TT:
traitement thermique. Le test est réalisé a une fréquence de 1 Hz. (B) Test de balayage de
fréquence (0,1-10 Hz) a une déformation contrblée de 1 % a permis d’enregistrer E’ et E”.
Tous les tests ont été effectués sur des éponges humides mises en équilibre dans une solution
de PBS pendant 24 heures a 37°C. Les tests ont été réalisés en triplicat (n=3).

On observe que les éponges CHT:HMTA+TT présentent une réponse mécanique (contrainte)
supérieure aux éponges de CHT+TT, ce qui indique un comportement plus rigide et une
résistance a la déformation plus élevée provoquée par la réticulation. Les valeurs de E’ sont
de 446 + 134 kPa et 54,9 + 11 kPa pour CHT:HMTA+TT et CHT+TT respectivement. On peut
remarquer aussi que la réponse mécanique est linéaire dans tout le domaine 0-10% pour
I'éponge non réticulée, contrairement a I'éponge réticulée. Par conséquent, E’ de 'éponge non
réticulée reste constant dans tout le domaine de déformation, alors qu’il diminue pour I'éponge

réticulée.

Les résultats montrent une augmentation de E’ et E” & mesure que la fréquence augmente et
avec E’ supérieur a E”, ce qui caractérise un comportement élastique (solide) des éponges.
On observe également une élévation significative des modules élastiques (E’ et E”) pour les
éponges de CHT:HMTA+TT par rapport aux éponges de CHT+TT. A une fréquence de 1 Hz,
E’ atteint 349 + 68,9 kPa pour les éponges de CHT:HMTA+TT, contre 92,8 + 5,7 kPa pour
celles de CHT+TT, tandis que E” est de 49 + 15 kPa et 4,2 + 2,6 kPa, respectivement.
L'augmentation du E’ est de 276%, ce qui reflete directement I'impact de la réticulation avec
HMTA sur la rigidité et I'élasticité des éponges. Cette amélioration est attribuée a la structure
réticulée des éponges de CHT:HMTA+TT, qui génére un matériau a la fois plus rigide et

élastique.
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La figure 50 montre un récapitulatif de modules E’ et E” des différentes éponges a une

fréquence de 1 Hz et une déformation de 1 %.
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Figure 50 : Comparaison des modules élastique (E') et module de perte (E") des différentes
éponges CHT 5%, CHT:HA (5:1), CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4), CHT:HMTA
(5:D)+TT. TT : traitement thermique. la fréquence de 1Hz et une déformation de 1%, T°C=
37°C.

L’analyse permet de faire plusieurs observations, tout d’abord, le traitement thermique du CHT
entraine une augmentation de 68,6 % de E’ et de 25,6 % de E” par rapport aux éponges de
CHT non traitées thermiguement. Cette évolution suppose une augmentation de la cristallinité
du CHT, due au renforcement des interactions intermoléculaires par la formation de liaisons
hydrogénes. Par ailleurs, les résultats illustrent la supériorité du systéme contenant HMTA par
rapport a celui avec MDo en termes de propriétés mécaniques. En effet, les éponges de
CHT:HMTA+TT présentent une augmentation de E’ d’environ 142 % par rapport aux éponges
de CHT:MDo, tandis que E” augmente de 250 %. Ces résultats mettent en avant l'intérét de
la réticulation du CHT par 'HMTA et les bénéfices qu’elle apporte en termes de rigidité et de

propriétés viscoélastiques.

Des études sur les biopolyméres réticulés ont exploré leurs applications dans I'ingénierie des
tissus du cartilage articulaire. Subramanian et al. ont rapporté que les chondrocytes sont
capables de percevoir leur environnement mécanique, la rigidité du support agissant comme
un stimulus externe influencant la prolifération cellulaire et la préservation de la morphologie
des chondrocytes. Dans cette étude, des films de CHT ont été soumis & une réticulation a
l'aide du 1,4-butanediol diglycidyl éther selon divers rapports molaires. Il a été observé que le
film présentant la concentration la plus élevée en agent réticulant, correspondant a un ratio
molaire ou la quantité de diépoxyde est cinq fois supérieure a celle des amines du CHT,
affichait E’ de 19,9 kPa. Cette configuration a ainsi favorisé une prolifération des chondrocytes

ainsi gqu'une meilleure activité biosynthétique 1'% Il est noté que ces valeurs sont relativement

108



basses par rapport a nos résultats (valeurs de E’ pour CHT:HA 54 + 16 kPa, CHT:MDo :145
+ 34 kPa, CHT:HA:MDo : 197 + 18 kPa, CHT:HMTA+TT : 446 + 134 kPa et CHT+TT : 54,9 +
11 kPa) attribuable probablement a la différence en terme de réticulant utilisé et des conditions
expérimentales. Le-Ping Yan et al. ont réalisé une analyse DMA sur des supports constitués
de collagene et de CHT réticulés avec différentes concentrations de génipine (0,1 %, 0,3 % et
0,5 %). Pour les supports contenant 50 % de CHT(Coll/CHT-50), les résultats ont révélé que
E’ augmentait proportionnellement avec la concentration de génipine. A une fréquence de 1
Hz, E’ variait entre 300 kPa et 700 kPa lorsque la concentration de génipine passait de 0,1 %
a 0,5 %ww, ce qui indique une rigidité plus élevée du matériau. En comparaison, les scaffolds
réticulés avec MDo et HMTA+TT ont montré des valeurs de E' respectives de 145 + 34 kPa et
446 + 134 kPa, valeurs qui sont inférieures a celles observées dans I'étude de Le-Ping Yan et
al. Cette divergence peut étre expliquée par l'utilisation de génipine, qui crée un réseau
polymeére plus dense et plus rigide en réticulant a la fois le CHT et le collagene. En outre,
l'utilisation de ce support en collagene/CHT réticulé améliore non seulement la rigidité du
matériau, mais aussi I'adhésion et la viabilité des chondrocytes 2. R. Kocen et al. ont étudié
les propriétés viscoélastiques de supports poreux a base de gomme gellane combinée a
différentes concentrations de verre bioactif (de 2 % a 8 % ) en utilisant 'analyse mécanique
dynamique (DMA). Les résultats ont montré que E’ variait entre 500 a 800 kPa 73, D’autres
études ont examiné I'impact de la réticulation et de la rigidité des supports a base de
biopolyméres sur la prolifération cellulaire. S. Silva et al. a testé une éponge de CHT/ fibroine
de soie réticulée par la génipine comme support pour l'ingénierie du cartilage et a rapporté
une valeur de E’ de 32,6 kPa, ce qui s’est avéré suffisant pour induire et supporter la
prolifération cellulaire et a la synthése des GAGs par les chondrocytes 4. D’autre part, E.
Schuh et al. a étudié l'influence de l'élasticité de la matrice sur le maintien de l'activité
chondrogénique des chondrocytes cultivées sur des monocouches de gels de polyacrylamide
avec différents modules de Young (4, 10, 40 et 100 kPa). Les résultats ont montré une bonne
prolifération cellulaire et une organisation structurée de l'actine sur les supports avec des
modules supérieurs a 4 kPa. Cependant, des niveaux plus €élevés de collagene de type Il et
d’agrécane ont été observés sur le support a 4 kPa, suggérant que la croissance des

chondrocytes était plus stable dans ces conditions (figure 51) 175
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Figure 51 : Coloration des filaments d’actine des chondrocytes apres 7 jours de culture sur des
matrices a différents module d’Young (kPa) montrant le réle de la rigidité des supports sur
l'organisation de l'actine des cellules. La coloration a été réalisé avec lisothiocyanate de
fluorescéine (FITC) et la coloration du noyau (bleu) avec le colorant DAPI 17>

De plus, Y. Zhou et al. a démontré que la différenciation chondrogénique des cellules souches
mésenchymateuses (CSM) pouvait étre améliorée sur des hydrogels de polyacrylamide
souples avec une rigidité de 0,5 kPa 6. M. Murphy et al. a étudié les propriétés des éponges
de collagéne combinées aux GAGs (chondroitine sulfate ou I'HA), ces éponges ont été
réticulées avec le 1-éthyl-3-(3-diméthylaminopropyl) carbodiimide, permettant d’obtenir 3
niveaux de rigidités (0,5, 1 et 1,5 kPa). Les résultats ont révélé une expression du facteur de
transcription SOX 9 dans le support présentant la plus faible rigidité (0,5 kPa), indiquant une
différenciation chondrogénique des CSM. En revanche, les supports plus rigides (1,5 kPA)
étaient associés a une différenciation ostéogénique avec la production du marqueur RUN X 2
177 Ces résultats montrent que la différenciation chondrogénique des cellules souches

mésenchymateuse est plus favorable sur des supports plus souple et moins rigide.

S. Escalante et al. a proposé un hydrogel innovant composé de CHT et d’'HA, intégrant du
chondroitine sulfate, pour induire une réparation du cartilage. Un réseau polymére interpénétré
(IPN) a été formé avec succes par réticulation au diisocyanate. Le support CHT/HA obtenu a
montré une capacité a favoriser la différenciation chondrogénique des cellules souches
mésenchymateuses et a faciliter la formation d’un tissu de type cartilagineux in vitro. De plus,
il a été rapporté que ce support pourrait soutenir la technique de microfracture en stabilisant

le caillot sanguin et en exploitant les propriétés mucoadhésives du CHT %%,
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Outre l'utilisation de deux polyméres particulierement intéressants pour la régénération
cartilagineuse, a savoir le CHT et I'HA, la réticulation joue un rble essentiel dans I'augmentation
de larigidité des scaffolds a base de CHT. L’ajout de MDo et, plus particulierement, de HMTA,
a permis de renforcer cette rigidité en formant un réseau covalent. De nhombreuses études ont
démontré que la rigidité des supports a un impact majeur sur l'activité des cellules, en
particulier les chondrocytes et les cellules souches mésenchymateuses. En effet, une rigidité
adaptée favorise la prolifération et la différenciation des cellules, tout en stimulant la synthése
des composants de la MEC in vitro, éléments essentiels a la régénération du cartilage. Un
scaffold a faible rigidité serait donc plus favorable aux cellules souches mésenchymateuses,
tandis qu'un scaffold plus rigide favoriserait la prolifération des chondrocytes, qui nécessitent

un environnement plus rigide pour optimiser leur croissance et leur activité biosynthétique.

Dans ce contexte, notre scaffold pourrait constituer une structure prometteuse pour stimuler
la prolifération des chondrocytes et favoriser I'ingénierie des tissus cartilagineux. Toutefois,
afin d’optimiser davantage ce dispositif, il serait pertinent d’explorer I'effet de 'augmentation
de la concentration de réticulant chimique sur le systeme CHT:HA, et d’étudier I'association
de ce systéme avec d’autres polyméres, comme le collagéne, afin de créer un réseau
polymére combinant a la fois réseautage chimique et physique. Cette approche de double
réticulation pourrait offrir des propriétés mécaniques et biologiques supérieures, favorisant
ainsi la création d'un scaffold optimal capable de répondre aux besoins spécifiques des
chondrocytes et des cellules souches, tout en soutenant efficacement la régénération
cartilagineuse. Dans notre cas, |l serait également pertinent d’évaluer I'impact de différentes

rigidités des scaffolds sur la biosynthése et la prolifération des chondrocytes.

La figure 52 illustre l'influence de la rigidité du substrat (en kPa) sur I'expression de divers
marqueurs biologiques dans plusieurs études. La rigidité varie de "soft" (mou) a "stiff" (rigide),
et chaque étude mentionnée (Murphy et al., Bian et al., Schuh et al.,) montre comment certains
géenes et protéines sont régulés en fonction de cette rigidité. On observe que des marqueurs
comme SOX 9, COL Il et GAG/DNA, associés a la chondrogenése, sont généralement
favorisés par des substrats de rigidité intermédiaire a €lever. En revanche, des marqueurs
comme RUNX 2, liés a I'ostéogenése et a la contractilité, sont plus exprimés sur des substrats
plus rigides. L'encadré en bas a gauche présente une autre étude (Sanz-Ramos et al.), qui

explore la relation entre la rigidité et I'expression de ACAN et COL Il & des valeurs plus faibles
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de rigidité. Globalement, ce graphiqgue met en évidence l'importance de la rigidité mécanique
dans l'orientation des processus de différenciation cellulaire et de production de la MEC.
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Figure 52 : impact de la rigidité du substrat sur la transcription des génes (SOX 9, COL Il, COL
I, COL X, ACAN) et la synthése de protéines (GAG / ADN, COL Il) par les chondrocytes
(couleurs bleu et rouge), et par les CSMs (couleur grise et jaune) 178

2.Etude de la libération de la ciprofloxacine par les éponges

La figure 53 (A, B) illustre le profil de libération de la CFX a partir de différentes éponges,
montrant a la fois la quantité cumulée de CFX exprimée en mg/g d'éponge et en pourcentage
en fonction du temps. Le pourcentage de la CFX libéré a été calculé a partir de la libération
cumulée de CFX mesurée en mg/g aprés 240 heures. Il convient de souligner que la CFX a
été utilisée dans cette étude principalement pour évaluer les capacités de captation et de
libération des différentes formulations d'éponges. Bien qu'elle puisse présenter un intérét
clinique dans la prévention des infections, cet aspect ne constitue pas la problématique

majeure.
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Figure 53 : (A) Profils de libération de la CFX exprimés en pourcentage (%), et en quantité
(mg/g) (B). Pour les éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1) , CHT:MDo (5:0,4) et CHT:HA:MDo
(5:1:0,4) Le test a été réalisé dans des conditions stériles sous agitation (80 rpm) a 37°C en
trois exemplaires (n=3).
Tous les groupes d’éponges ont montré une libération prononcée (effet burst) au cours des 6
premiéres heures. Parmi eux, le CHT:MDo et le CHT:HA:MDo ont montré la plus forte
libération pendant cette période avec 76% + 8% et 71% + 13% de CFX libérée, respectivement,

suivis par le CHT:HA (40% * 3%) et le CHT (36% * 4%).

Les profils de libération des éponges CHT:MDo et CHT:HA:MDo ont atteint un plateau
précocement avec une libération compléte de la CFX apres 96 heures, correspondant a 34,6
+ 2,5 mg/g et 32 + 3,7 mg/g, respectivement. D'autre part, les éponges CHT:HA et CHT ont

montré des profils de libération soutenus, puisque le plateau avec une libération compléte de
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CFX a été atteint aprés 168 heures pour CHT:HA et aprés 192 heures pour CHT,
correspondant & 49,4 £ 5,5 mg/g et 54,5 £ 9,3 mg/g de CFX libéré, respectivement.

Ainsi, les éponges non réticulées (CHT et CHT:HA) ont montré un effet burst moins important
et une libération de CFX prolongée par rapport aux mémes éponges réticulées avec la MDo.
Il est intéressant de noter que la présence d'HA dans les éponges réticulées et non réticulées
n‘a pas modifi€ de maniéere significative les profils de libération par rapport aux éponges
composeées uniquement de CHT, cela signifie que le profil de libération est principalement
contrdlé par linteraction CHT-CFX et que la réticulation chimique avec MDo modifie le profil

de libération.

Les différences observées dans la cinétique de libération du CFX sont liées aux interactions
chimiques entre les éponges et la CFX. En effet, les groupes fonctionnels du CHT sont
capables de former des interactions électrostatiques avec la CFX. Selon A. Semwal et al. des
interactions électrostatiques entre les groupes amine du CHT et les groupes carboxylate de la
CFX sont possibles, ce qui favorise I'affinité entre le CHT et le CFX 17°. Aprés la réticulation
des éponges avec le MDo, certains groupes amine du CHT ont été impliqués dans la réaction
chimique et ne sont pas disponibles pour interagir avec la CFX, ce qui explique la plus faible
guantité de CFX libérée par les éponges CHT:MDo et CHT:HA:MDo mais aussi la libération
plus rapide. En outre, nos résultats ont montré que I'HA n'a pas eu d'effet significatif d'inhibition

ou d'amélioration sur le mécanisme de liaison et de libération de la CFX.

En conclusion, la diminution de la libération de la CFX observée dans les éponges réticulées
au MDo est principalement liée a des interactions physicochimiques spécifiques entre la

molécule de CFX et le réseau polymere réticulé.

La figure 54 (A, B) présente le profil de libération de la CFX a partir des éponges contenant de
'HMTA.
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Figure 54 : (A) Profils de libération de la CFX exprimés en pourcentage (%) et en quantité
(mg/g) (B). Pour les éponges de CHT 5%, CHT 5%+TT, CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA
(5:1:1)+TT. TT : traitement thermique. Le test a été réalisé dans des conditions stériles sous
agitation (80 rpm) a 37°C en trois exemplaires (n=3).

Différents profils de libération de la CFX ont été observé selon la composition des différentes
éponges, les formulations contenant HMTA présentent une libération plus rapide, tandis que
celles sans HMTA montrent un profil de libération prolongée. Sur 'ensemble de la période, les
guantités cumulées libérées varient d’environ 12 mg/g a plus de 52 mg/g, allant de

CHT:HMTA+TT, qui libere le moins de CFX, a CHT qui au contraire, en libére plus .

L’analyse des profils de libération met en évidence un effet burst important au cours des 6
premiéres heures, particulierement marqué pour I'éponge CHT:HMTA+TT (81 % + 10 %),
suivie de CHT:HA:HMTA+TT (63,1 % * 15,6 %), CHT+TT (51,4 % + 2,9 %) et CHT (36 % + 4
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%). Les éponges de CHT:HMTA+TT atteignent un plateau rapidement dés 72 heures (12,5 +
2,1 mg/g), tandis que les éponges CHT:HA:HMTA+TT et CHT+TT atteignent un plateau aprés
120 heures (27,2 £ 3,8 mg/g) et 168 heures (36,3 + 4,6 mg/g), respectivement. Ces résultats
montrent que la réticulation du CHT par le formaldéhyde provenant de la décomposition
thermique de 'HMTA réduit la quantité de CFX libérée. Ce phénoméne s’explique par la
réticulation chimigue du CHT, qui limite les sites de fixation de la CFX sur les groupements
amines du CHT. Cette observation est cohérente avec les résultats obtenus pour les éponges

réticulées avec la MDo.

Dans le systeme avec HMTA, les éponges contenant du HA libérent davantage de CFX que
celles sans HA (figure 54B), contrairement & ce qui a été observé pour les éponges
CHT:HA:MDo. Cette différence ne semble pas liée au taux de gonflement des éponges, qui
reste similaire entre les groupes. Une augmentation de 54 % de la quantité de CFX libérée par
gramme d’éponge (mg/g) est constatée, suggérant une possible interaction chimique entre le
HA et la CFX,'® le phénomeéne est observé uniqguement dans les systéemes réticulés avec
'HMTA.

Les éponges de formulation CHT+TT présentent un profil de libération plus prolongé dans le
temps comparativement aux autres groupes. Bien qu'elles ne soient pas réticulées
chimiquement, elles libérent des quantités de CFX significativement plus élevées que les
éponges réticulées avec 'HMTA, avec une augmentation d’environ 33 % par rapport aux
éponges CHT:HA:HMTA+TT et de 65 % par rapport aux CHT:HMTA+TT. Cette libération plus
importante pourrait s'expliquer par I'absence de réticulation chimique au sein de ces éponges,
qui laisse plus de sites disponibles a la fixation de la CFX. Toutefois, en comparaison avec les
éponges de CHT non traitées thermiquement, une baisse de 33 % de la quantité de CFX
libérée est observée pour les éponges CHT+TT, cela est di au renforcement des éponges

traitées thermiquement.

La Figure 55 illustre la quantité de CFX libérée (mg/g) aprés 240 heures pour chaque groupe
d'éponges, permettant ainsi d’évaluer I'impact du type de réticulation (MDo ou HMTA) sur la

libération du principe actif.

116



0T 240H

60 +

J 1

40 +

.| . .

20 4

0] .
0

CHT CHT:HA CHT:MDo CHT:HA:MDo CHT:HMTA+TT  CHT:HA:HMTA+TT CHT+TT

CFX (mg/g)

Figure 55 : comparaison de la quantité de CFX (mg/qg) libérée par les éponges de CHT 5%,
CHT:HA (5:1), CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4), CHT:HMTA (5:1)+TT,
CHT:HA:HMTA (5:1:1)+TT aprés 240h. TT : traitement thermique, n=3.

L’analyse des profils de libération de la CFX montre des différences entre les systémes
réticulés avec MDo et de ’'THMTA. Les éponges réticulées a 'THMTA (CHT:HMTA+TT) libérent
environ 62 % de CFX en moins que celles réticulées au MDo (CHT:MDo), ce qui traduit une
structure plus dense limitant la diffusion de la CFX. Cette tendance est également observée
dans les formulations contenant de I'HA, avec une baisse de 13,5 % pour les éponges
CHT:HA:HMTA+TT par rapport a CHT:HA:MDo.

L’ajout de I'HA agit de maniére distincte selon le systeme : il n’a pas d’impact significatif dans
les éponges réticulées au MDo, tandis qu’il augmente de 116 % la libération de la CFX dans
les éponges réticulées avec le formaldéhyde provenant de la décomposition thermique de
'HMTA. La différence observée résulte des mécanismes distincts de réticulation. Dans le cas
des éponges réticulées avec la MDo, un réseau covalent stable et peu dense se forme, dont
la structure reste inchangée malgré I'ajout d’'HA. A linverse, pour les systémes réticulés a
'HMTA, la libération de formaldéhyde qui est une molécule de faible poids moléculaire
entraine une réticulation dense par la création de ponts méthyléne entre les chaines de CHT.
Dans ce contexte, l'incorporation d’HA dans les éponges CHT:HMTA+TT perturbe la
compacité du réseau, probablement en diminuant la densité de réticulation, ce qui facilite la
diffusion de la CFX. Ces résultats soulignent l'influence du type de réticulant chimique et de

ses interactions sur la capacité de libération de la CFX.

En conclusion La libération de la CFX est principalement déterminée par les interactions
entre le CHT et la CFX, et la nature du réticulant chimique joue un rdéle déterminant dans ce

processus. En effet, les éponges réticulées a ’THMTA présentent une libération plus faible de
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CFX que celles réticulées au MDo, ce qui s’explique par la formation d’'un réseau polymére
plus compact et limite la libération de la CFX. Par ailleurs, I'ajout d’HA exerce un effet variable
selon le type de réticulation : il n’altére pas le profil de libération dans les éponges CHT:MDo,
alors qu’il favorise une augmentation de la libération de la CFX dans les éponges CHT:HMTA.
Cette différence est probablement due a une perturbation de la structure du réseau polymere
réticulés, ce qui réduit la rétention de la CFX dans I'éponge et facilite sa diffusion. Ainsi, le
choix du réticulant et l'incorporation d’'HA apparaissent comme des parameétres clés pour

moduler la libération de la CFX.
3.Evaluation microbiologique

L’activité antibactérienne des milieux de libération a été évaluée par diffusion en présence d’'E.
coli. Les figures 56 et 57 montrent les diamétres d’inhibition (zone de non-prolifération
bactérienne) en fonction du temps (320h). Les éponges testées sont CHT, CHT:HA, CHT:MDo
et CHT:HA:MDo (figure 56) et CHT:HMTA+TT, CHT:HA:HMTA+TT et CHT+TT (figure 57).
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Figure 56 : Diametre d'inhibition (test de diffusion) aprés libération statique (sans flux constant)
sur E. coli K12, éponges de CHT 5%, CHT:HA (5:1), CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4)
(n=3). La valeur initiale de 6 mm correspond au diamétre du puits, expliquant I'absence de
retour a zéro.

Le test de diffusion réalisé sur les milieux de libération prélevés au cours des 100 premieres
heures a partir des éponges de CHT et de CHT:HA a révélé un diamétre d’inhibition constant,
avoisinant 44 mm, ensuite, ce diamétre diminue progressivement pour atteindre 6 mm en fin

du test (320 heures).

L’activité antibactérienne du milieu de libération des éponges CHT:MDo diminue

progressivement, avec un diamétre d’inhibition passant de 38,7 + 1 mm aprés 24 heures a 6
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mm aprés 168 heures. Une évolution similaire est observée pour les éponges CHT:HA:MDo
le diamétre d'inhibition, initialement de 41,3 = 2,3 mm aprés 24 heures, diminue
progressivement jusqu'a 6 mm aprés 216 heures. Ces résultats mettent en évidence une
corrélation entre l'activité antibactérienne et la libération de la CFX avec les conclusions
suivantes : 1) L’activité antibactérienne est plus soutenue pour les éponges de CHT et CHT:HA
par rapport aux éponges réticulés avec la MDo. 2) La présence d’'HA dans les éponges n’a
pas eu d’'impact significatif sur le profil de I'activité antibactérienne des éponges avec ou sans
MDo.

La figure 57 illustre I'activité antibactérienne des milieux de libération recueillis lors du test de

libération de la CFX pour les éponges réticulées avec 'HMTA.
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Figure 57 : Diametre d'inhibition (test de diffusion) apres libération statique sur E. coli K12 des
éponges CHT 5%, CHT:HA (5:1), CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA (5:1:1) +TT , CHT
5%+TT , TT : traitement thermique (n=3). La valeur initiale de 6 mm correspond au diamétre
du puits, expliquant I'absence de retour a zéro.

Au cours des premiéres heures d’analyse, les éponges CHT, CHT:HA et CHT+TT présentent
des diametres d’inhibition stables et comparables de 42 + 2 mm, traduisant une activité
antibactérienne similaire. Les milieux issus des éponges CHT:HMTA+TT présentent une
activité antibactérienne élevée au début, illustrée par un diamétre d’inhibition stable autour de
40 + 2 mm, qui décroit progressivement jusqu’a 144 heures. Cette évolution est en phase avec
le profil de libération de la CFX, dont la libération cesse aprés 72 heures. Toutefois, I'effet
antibactérien persistant jusqu’a 144 heures indique la présence de quantités résiduelles de

CFX, insuffisantes pour étre détectées par les méthodes analytiques classiques, mais encore
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capables d'inhiber la croissance bactérienne. A l'inverse, les éponges CHT+TT maintiennent
leur activité sur une période nettement plus longue (7 £ 1 mm a 312 heures), ce qui s’explique
par une libération prolongée de la CFX (168 heures) contre 72 heures pour CHT:HMTA+TT et
par une quantité de CFX libérée prés de 3 fois supérieure pour CHT+TT en comparaison avec
CHT:HMTA+TT. Par ailleurs, lajout de I'HA a la formulation CHT:HMTA+TT
(CHT:HA:HMTA+TT) permet d’étendre la durée de I'activité antibactérienne jusqu'a 216
heures (6 mm), contre 144 heures (6 + 3mm) pour les éponges sans HA (CHT:HMTA+TT), ce

qui est en accord avec son profil de libération prolongé de la CFX.

En conclusion, tous les milieux de libération de la CFX issus des différentes éponges ont
montré une activité antibactérienne contre E. coli K12 durant les premiéres heures.
Cependant, cette activité diminue et prend fin plus rapidement pour les éponges
CHT:HMTA+TT (144h) et CHT:MDo (168h), suivies par CHT:HA:MDo (216h) et
CHT:HA:HMTA+TT (216h). En revanche, les éponges de CHT, CHT+TT et CHT:HA
présentent une activité prolongée (312h), en accord avec leur profil de libération. Ces résultats
soulignent I'impact du processus de réticulation chimique des éponges CHT et CHT:HA par la
MDo ou 'HMTA sur leur cinétique de libération du principe actif et, par conséquent, sur leur

activité antibactérienne.

4.Evaluation biologique - cytotoxiciteé

La figure 58 montre I'étude de la cytotoxicité par méthode indirecte, réalisée avec les cellules
pré-ostéoblastiques MC3T3-E1 selon la norme 1SO10993-5.
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Figure 58 : Viabilité cellulaire mesurée par la méthode de l'extrait (technique indirecte) selon
la norme ISO 10993-5 pour les éponges de CHT 5%, CHT 5%+TT, CHT:HA (5:1), CHT:HA
(5:1)+TT, CHT:MDo (5:0,4), CHT:HA:MDo (5:1:0,4), CHT:HMTA (5:1)+TT, CHT:HA:HMTA
(5:1:1)+TT. TT : traitement thermique.
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Les résultats de viabilité cellulaire montrent que les éponges de CHT et CHT:HA présentent
des taux de viabilité élevés, respectivement de 100% et 97%, indiquant une absence de
toxicité au regard de la norme 1SO10993-5. Les éponges réticulées avec MDo (CHT:MDo et
CHT:HA:MDo) montrent une diminution de la viabilité cellulaire, bien que les taux de 71%
(CHT:MDo) et 80% (CHT:HA:MDo) restent au-dessus du seuil de cytotoxicité de 70% selon la
norme 1SO 10993-5 181182,

Les éponges réticulées avec HMTA (CHT:HMTA+TT et CHT:HA:HMTA+TT) présentent une
plus faible viabilité cellulaire. Ceci n’est pas dd au traitement thermique appliqué qui n’a pas
montré de cytotoxicité (CHT+TT a 100%, CHT:HA+TT a 83%) mais probablement aux produits

libérés suite a la décomposition de ’THMTA en ammoniac et formaldéhyde non lié.

Le formaldéhyde est connu comme produit cytotoxique, dans I'étude de H. Lovschal et al. a
montré que le formaldéhyde retrouvé par exemple au niveau des produits d’obturation
coronaire et canalaire (ciments canalaires) inhibe la viabilité des cellules épithéliale de la
muqueuse buccale ou encore les cellules pulpaires (fibroblastes) d’'une maniére dose

dépendante 83,

5.Conclusion

L'analyse par DMA des propriétés mécaniques des différentes éponges a montré que la
réticulation des éponges a base de CHT avec la MDo ou le formaldéhyde provenant de la
décomposition de 'HMTA conduit a des structures présentant une rigidité plus élevée par
rapport aux éponges témoins non réticulées chimiquement. Cette augmentation de rigidité met
en évidence l'intérét du processus de réticulation chimique, pour construire des supports
stables mécaniquement et qui pourrait agir comme un paramétre influencant la différentiation
cellulaire, notamment celle des chondrocytes et des cellules mésenchymateuses, ouvrant

ainsi des perspectives en ingénierie tissulaire du cartilage.

L’étude du profil de libération de la CFX par ces éponges a montré des différences entre les
formulations réticulées et non réticulées. Les éponges non réticulées présentent une libération
prolongée, avec une quantité plus importante de CFX libérée dans le milieu. En revanche, les
éponges réticulées avec MDo ou le formaldéhyde provenant de la décomposition thermique
de I'HMTA, fixent une quantité plus faible de CFX, ce qui entraine une libération plus rapide et
en moindre quantité. Cette différence s’explique par des modifications structurelles induites
par la réticulation, influencant la capacité de libération de ces éponges. Par ailleurs,
l'incorporation d’HA n’affecte pas le profil de libération dans les systémes réticulés ou non avec

MDo, mais augmente la libération dans les éponges réticulées avec le formaldéhyde provenant
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de la décomposition thermique de 'HMTA, probablement en perturbant la densité du réseau
polymére. Ainsi, le choix du réticulant chimique influence directement le profil ainsi que la

capacité de libération de la CFX a partir des éponges a base de CHT.

Sur le plan biologique, I'évaluation de la cytotoxicité indirecte selon la norme 1SO 10993-5 a
mis en évidence une différence significative entre les éponges selon le type de réticulation
utilisé. Les produits libérés par les éponges réticulées avec MDo ont montré une
cytocompatibilité acceptable, par rapport aux éponges a base de CHT et CHT:HA sans MDo.
A Tinverse, les éponges réticulées avec le formaldéhyde provenant de la décomposition
thermique HMTA ont induit une cytotoxicité importante pour les cellules MC3T3, montrant que
la réticulation via HMTA est cytotoxique, probablement d0 aux produits libérées et la
décomposition de 'HMTA en ammoniac et formaldéhyde dont la forme libre peut étre

cytotoxique.

6.Conclusion générale et perspectives

Ce projet de recherche s’inscrit dans une démarche de conception de supports a base de
biopolyméres réticulés, destinés a des applications en régénération du cartilage articulaire.
L’étude a porté sur le développement d’hydrogels lyophilisés a base de CHT seuls ou en
association avec I'HA, en explorant des stratégies de réticulation, a la fois physiques et
chimiques. L’objectif principal a été d’évaluer I'impact des paramétres de formulation et de la
nature de la réticulation sur les propriétés structurales, mécaniques, biologiques et
fonctionnelles des éponges, dans une perspective d’utilisation comme support pour la

reconstruction tissulaire du cartilage.

L’analyse rhéologique de différentes solutions de CHT a permis d’identifier une concentration
optimale de 5 %, offrant un compromis satisfaisant entre viscosité, élasticité et facilité de
préparation. A partir de cette formulation de base, I'ajout d’HA a conduit a la formation d’un
complexe polyélectrolytique (CHT:HA), stabilisé par des interactions ioniques réversibles,
améliorant la cohésion de I'hydrogel en milieu aqueux. Néanmoins, cette stabilité restait
limitée, justifiant le recours a une réticulation chimique pour renforcer la structure et assurer
une durabilité des supports de CHT:HA. L'utilisation de la MDo comme agent de réticulation
s’est révélée particulierement pertinente. A une concentration de 0,4 %, la MDo a permis la
formation d’un réseau covalent par interaction avec les groupes amines du CHT, renforgant
significativement les propriétés mécaniques des hydrogels de CHT et CHT:HA, de plus, la
combinaison de la réticulation physique et chimique a permis la formation d’un hydrogel fort
de CHT:HA:MDo .
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La transformation de ces hydrogels en éponges, par lyophilisation, a permis d’évaluer 'impact
de la réticulation sur la porosité et la stabilité en conditions physiologiques. Les structures
réticulées avec la MDo ont montré une résistance aux environnements acides et a I'activité
enzymatique, avec une augmentation des propriétés mécaniques en comparaison avec les
formulations d’éponges sans MDo. Ce comportement est attribuable a la formation de liaisons

covalentes entre les fonctions aldéhydes de la MDo et les amines du CHT.

Parallélement, une autre stratégie de réticulation chimique a été mise en ceuvre en exploitant
la libération de formaldéhyde issue de la décomposition thermique de 'lHMTA. Ce procédé,
fondé sur une réticulation in situ du CHT, a permis d’obtenir des éponges dotées d’une rigidité
renforcée et d’'une capacité de gonflement limitée. Cependant, ces structures se sont révélées
plus vulnérables a la dégradation enzymatique, indiquant une réticulation moins uniforme

comparée a celle obtenue avec la MDo.

Les analyses mécaniques dynamiques ont mis en évidence une relation entre la nature du
réticulant chimique et la rigidité des éponges. Les éponges réticulées avec 'HMTA ont affiché
des performances mécaniques supérieures a celles réticulées par la MDo. Cette capacité a
moduler les propriétés mécaniques selon I'agent de réticulation offre une flexibilité pour
concevoir des supports répondant aux exigences spécifiques des tissus visés, notamment le
cartilage, ou la rigidité de la matrice joue un rble important dans la modulation des réponses
cellulaires par la stimulation mécano-sensible et le maintien du phénotype cellulaire a long
terme. Un autre aspect de I'étude a concerné la libération d’un principe actif (CFX). Les
résultats ont mis en évidence que le mécanisme de libération dépend principalement des
interactions entre le CHT et la CFX. La réticulation chimique, en densifiant le réseau polymere
et en réduisant les sites de fixation disponibles, induit une libération plus rapide mais moins
prolongée. Dans les systémes réticulés ou non avec la MDo, I'ajout de HA n’a pas affecté le
profil de libération. En revanche, dans les formulations a base d’HMTA, l'ajout de I'HA a
entrainé une augmentation de la libération de la CFX dans le milieu, probablement en
perturbant la structure du réseau polymére fortement réticulé. Ces observations ont été
corroborées par I'analyse de l'activité antibactérienne des milieux de libération, révélant une

action moins prolongée dans le temps pour les éponges ayant subi une réticulation chimique.

La biocompatibilité des différents systemes a été évaluée par des tests de cytotoxicité indirecte
sur des cellules pré ostéoblastiques MC3T3. Les hydrogels réticulés avec la MDo ont
démontré une bonne tolérance cellulaire, confirmant leur potentiel pour des applications
biomédicales. En revanche, les formulations contenant THMTA ont révélé une cytotoxicité

importante, probablement liée a la présence de sous-produits de dégradation tels que le
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formaldéhyde libre et 'ammoniac, connus pour leur toxicité cellulaire. Ces observations
soulignent I'importance de choisir des agents réticulants non seulement efficaces mais
également slrs du point de vue biologique. Des études précliniques sur modéles animaux
seront indispensables pour valider leur comportement dans un environnement physiologique

complexe.

Pour approfondir et optimiser le développement de ces supports, plusieurs axes d’amélioration
peuvent étre envisagés. |l est nécessaire d’étudier la possibilité de stérilisation de ces éponges
sans compromettre leurs propriétés mécaniques et fonctionnelles. Parmi les méthodes
envisageables, la stérilisation par I'oxyde d’éthyléne constitue une option intéressante.
Cependant, il convient d’évaluer rigoureusement l'impact de ce procédé sur la structure des
éponges réticulés, notamment sur la stabilité des liaisons chimiques et la conservation des

caractéristiques viscoélastiques.

La conception d’éponges multicouches présentant un gradient progressif de rigidité permettra
de mieux reproduire la structure hétérogéne du cartilage naturel, qui s’intensifie en rigidité en
se rapprochant de l'os sous-chondral. Par ailleurs, I'association du CHT et de I'HA avec
d’autres polyméres naturels tels que le collagene ou le sulfate de chondroitine offrirait une
composition plus proche de celle du cartilage natif, favorisant ainsi une interaction cellulaire
plus efficace. L’incorporation de facteurs de croissance, notamment le TGF-3, connu pour
induire la différenciation des cellules en chondrocytes, constitue également une piste
prometteuse ; il serait pertinent d’explorer ses effets conjoints avec des agents tels que I'lGF-
1, le FGF-18 ou le BMP-2 afin de potentialiser la régénération tissulaire. Pour améliorer
d’avantages les propriétés mécaniques des zones profondes, l'intégration d’hydroxyapatite
dans les couches inférieures des éponges de CHT:HA réticulées constituerait une stratégie

efficace afin de mieux reproduire la jonction naturelle entre le cartilage et 'os sous-jacent.

D’un point de vue biologique, il est important d’évaluer la cytocompatibilité des éponges en
culture directe avec des chondrocytes ou des CSMs différenciées, afin d'observer leur
adhérence, viabilité et comportement cellulaire en contact avec les supports. Par ailleurs,
'analyse de I'expression des marqueurs spécifiques du cartilage, notamment le collagéne de
type Il, 'aggrécane et SOX9, permettra de confirmer le maintien ou I'acquisition du phénotype
chondrocytaire. Pour valider la biocompatibilité, I'intégration et la fonctionnalité des matériaux
dans un environnement physiologique, il est nécessaire de réaliser des études in vivo sur des
modéles animaux pertinents, tels que le lapin ou le porc. Enfin, 'exploration des technologies

innovantes, comme la bioimpression 3D, ouvre des perspectives prometteuses pour la
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fabrication de structures tissulaires complexes et multicellulaires, mieux adaptées aux

exigences de la régénération cartilagineuse.

Sur le plan clinique, I'association de ces éponges au sang autologue du patient permettrait
d’apporter a la fois des CSMs des facteurs de croissance essentiels, facilitant ainsi I'ingénierie
tissulaire in situ. Cette approche pourrait étre mise en ceuvre cliniquement, en complément de
procédures chirurgicales telle que la microfracture, dans le but d’optimiser la régénération

cartilagineuse et d’améliorer les résultats fonctionnels.
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7. Annexes 1- Spectres infra rouge de la maltodextrine et

maltodextrine oxydee
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Figure 59 : Spectres IR de la maltodextrine et maltodextrine oxydée

L’analyse du spectre IR de la MDo montre un pic a 1719 cm™, ce qui montre la présence d’'un
groupement carbonyle (C=0), indiquant la formation d’aldéhydes. On observe aussi deux pics
a 2889 et 2964 cm™, qui correspondent aux vibrations des liaisons C—H des chaines

aliphatiques. Ce résultat confirme I'oxydation de la maltodextrine.
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Design and Evaluation of a Crosslinked Chitosan-Based Scaffold
Containing Hyaluronic Acid for Articular Cartilage Reconstruction
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Abstract: Polymeric scaffolds are promising in tissue engineering due to their structural
similarity to extracellular matrix components. This study aimed to design freeze-dried
hydrogels based on chitosan (CHT) and hyaluronic acid (HA). Chitosan-based gels were
crosslinked with oxidized maltodextrin (MDo) before the freeze-drying step, resulting in
spongy porous scaffolds. Based on the state-of-the-art, our hypothesis was that crosslinking
would increase scaffold stiffness and delay the degradation of the CHT:HA resorbable
scaffolds swelled in a hydrated physiological environment. The physicochemical and
mechanical properties of crosslinked CHT- and CHT:HA-based scaffolds were analyzed.
Hygroscopic and swelling behavior were assessed using dynamic vapor sorption analysis
and batch studies. Degradation was evaluated under different conditions, including in
phosphate-buffered saline (PBS), PBS with lysozyme, and lactic acid solutions, to investigate
scaffold resistance against enzymatic and acidic degradation. The porosity of the spongy
materials was characterized using scanning electron microscopy, while dynamic mechanical
analysis provided information on the mechanical properties. Crosslinked scaffolds showed
reduced swelling, slower degradation rates, and increased stiffness, confirming MDo as
an effective crosslinking agent. Scaffolds loaded with ciprofloxacin (CFX) demonstrated
their ability to deliver therapeutic agents, as the CFX loading capacity was promoted
by CHT-CEX interactions. Microbiologic investigation confirmed the results. Finally,
cytotoxicity tests displayed no toxicity. In conclusion, MDo-crosslinked CHT and CHT:HA
scaffolds exhibit enhanced stability, functionality, and mechanical performance, making

them promising for cartilage tissue engineering.
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