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Développement d’un hydrogel a base de réseaux interpénétrés de polymeéres pour la

médecine régénérative

Aude GIGODOT

RESUME

Les hydrogels constituent d'excellentes matrices 3D pour la modélisation in vitro des tissus
humains. Cependant, les hydrogels constitués de polymeéres naturels présentent généralement
de faibles propriétés mécaniques et une faible stabilité in vitro. Le principal défi consiste a
mimer les tissus durs tels que le cartilage, en particulier reproduire les propriétés mécaniques
et biologiques du microenvironnement in vivo.

Le principal objectif vise a créer un réseau de polymeres interpénétrés (IPN) et bio-encre a
base de chitosane thermosensible (CH) et de gélatine méthacrylée (GM) permettant
'encapsulation de cellules et démontrant de bonnes propriétés mécaniques pour imiter le
cartilage.

Plusieurs formulations d'IPN a base de CH et de GM ont été¢ évaluées en fonction de leurs
propriétés physico-chimiques et biologiques. Des solutions CH-GM ont été préparées suivant
différents ratios en fixant la concentration finale de CH (1,67% wx). Des lots de GM avec un
faible, moyen et haut degré de substitution (DS) ont été préparés (40, 60 et 90 %) et évalués
au sein de 1'IPN. La cinétique de réticulation a été suivie par rhéologie in sifu, en appliquant
une lumiere bleue (405 nm, 1 500 mW) a 37°C conduisant a la réticulation chimique du GM
et a la réticulation physique du CH avec le 3-glycérophosphate et le carbonate de sodium.

L’ajout de GM a 2%, en particulier avec le plus haut DS, au réseau CH améliore
significativement les propriétés mécaniques de I'hydrogel par rapport au CH seul (module de
compression : ~40 kPa contre 7 kPa). Cette amélioration est attribuée au nombre élevé de
groupes méthacrylates dans le GM densifiant considérablement le réseau de polymeres. Cet
IPN est également plus adapté a 1'impression 3D sans bain de support. La biocompatibilité a
¢té évaluée par I'encapsulation de fibroblastes L929 dans I'encre sélectionnée, montrant une
bonne viabilité et croissance cellulaire jusqu'au 7éme jour, mais pourrait étre davantage
améliorée en réduisant le temps d’exposition a la lumiére par 5.

Nous présentons ici des bio-encres prometteuses a partir de formulations d'hydrogel 1PN
basées sur des polyméres naturels, avec une imprimabilité et des propriétés mécaniques

améliorées.

Mots clefs : hydrogel injectable, réseau interpénétré, bio-encre, cartilage






Development of a Hydrogel based on Interpenetrating Polymer Networks for
Regenerative Medicine

Aude GIGODOT

ABSTRACT

Hydrogels are excellent cell-supportive materials for the in vitro modelling of human tissues.
However, hydrogels made from natural polymer sources generally exhibit weak mechanical
properties and low stability in vitro. The main challenge is in the generation of hard tissues,
such as cartilage, by reproducing both the mechanical and biological in vivo microenvironment
properties.

We aim to create an interpenetrating polymer network (IPN) hydrogel and bio-ink based on
heat-sensitive chitosan (CH) and methacryloyl gelatin (GM) that enables cell encapsulation
while demonstrating good mechanical properties to mimic cartilage.

Several IPN formulations based on CH and GM were evaluated on their physicochemical and
bio-properties. CH-GM solutions were prepared at various ratios with fixed final concentration
of CH (1.67% wr). GM batches with low, medium and high degree of substitution (DS) were
prepared (40, 60 and 90%) and evaluated within the IPN. The crosslinking kinetics was
monitored by in situ rheology, applying blue light (405 nm, 1 500 mW) at 37°C leading to the
chemical crosslinking of GM and the physical crosslinking of CH with B-glycerolphosphate
and sodium carbonate.

The addition of 2%GM with the higher DS to the CH network significantly enhances the
mechanical properties of the hydrogel compared to CH alone (compressive modulus of ~40
kPa instead of 7 kPa). This improvement is largely attributed to the high number of
methacrylate groups in GM, which considerably densifies the polymer network. This IPN is
also more suitable for 3D printing without a support bath. Biocompatibility was assessed
through L1929 fibroblasts encapsulation within the selected ink, showing good cell viability and
growth until the 7th day, with potential improvement by reducing the exposure time to 2
minutes.

We report here promising bio-inks from IPN hydrogel formulations based on natural polymers
with enhanced mechanical properties and printability.

Keywords: Injectable hydrogels, Interpenetrating Networks, Bio-ink, Cartilage
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INTRODUCTION

L’ingénierie tissulaire vise a restaurer la fonction des tissus ou organes endommagés (Gerlach
& Arndt, 2010). C’est le cas notamment pour la régénération du cartilage articulaire, dont la
dégénérescence réduit drastiquement la qualité de vie des personnes atteintes et s’accompagne
généralement de douleurs intenses. L’avascularisation du tissu cartilagineux limite
considérablement sa capacité a se régénérer et conduit a des dommages souvent irréversibles.
Les traitements actuels mis en place, souvent symptomatiques ou invasifs, ne permettent
qu’une restauration partielle des fonctions du tissu. Il s’avére donc primordial de trouver de
nouveaux traitements moins invasifs comme des matériaux injectables, permettant davantage
de mimer la structure et les propriétés du tissu naturel. La bio-impression 3D est une
technologie émergente dont la précision et la reproductibilité¢ favorisent la fabrication de
matrices biomimétiques. En combinant 1’utilisation de matrices injectables avec la bio-
impression 3D, il est envisageable de développer des traitements innovants comme la
possibilité de d’abord injecter un matériau dans la région 1ésée puis d’y ajouter par la suite une

structure bio-imprimée plus complexe comportant des cellules vivantes.

L’utilisation de matrices injectables chargées en cellules ouvre de grandes perspectives dans
ce domaine. Certaines matrices présentent I’avantage de gélifier in situ par effet thermique,
chimique ou en présence de lumicre. Ces dernieres permettent de combler des régions a
géométries complexes et irrégulicres sans nécessiter une intervention chirurgicale lourde.
D’autres part, ces matrices injectables permettent de créer des structures 3D in vitro, afin de
les implanter dans la région Iésée ou de servir comme modeles 3D pour I’étude des mécanismes
biologiques ou des médicaments. Les hydrogels a base de polymeres naturels, en raison de leur
forte teneur en eau et de leur biocompatibilité, sont d’excellents candidats comme matrices.
Toutefois, ils sont généralement trop faibles mécaniquement pour supporter les contraintes
physiologiques s’exercant sur les tissus durs tels que le cartilage ou I’0s. C’est le cas des
hydrogels de chitosane thermosensibles gélifiant a température corporelle, méme si 1’équipe
de la Professeure Sophie Lerouge a permis d’augmenter significativement leurs propriétés

mécaniques grace a 1’ajout d’hydrogénocarbonate de sodium (SHC) a I’agent gélifiant B-



glycérophosphate (BGP) (Assaad, Maire, & Lerouge, 2015). La gélatine méthacrylée
(GelMA), polymérisable par rayonnement UV ou visible, suscite quant a elle un intérét
grandissant dans la communauté scientifique en raison de ses propriétés ajustables en fonction
de I’application visée, de sa haute biocompatibilité, de sa meilleure résistance mécanique et
stabilité par rapport a la gélatine (He et al., 2023). Mais ses propriétés sont ¢galement trop
faibles pour le cartilage et elle tend a gonfler en milieu aqueux. Afin d’accroitre les propriétés
mécaniques des hydrogels, il est envisageable de créer des réseaux interpénétrés de polymeres
(IPN) en vue de combiner les avantages respectifs des différents polyméres employés

(Silverstein, 2020).

Ce projet de maitrise a pour objectif principal de créer des bio-encres IPN a base de chitosane
thermosensible et de GeIMA permettant 1’encapsulation cellulaire tout en ayant de bonnes
propriétés mécaniques afin de mimer le cartilage. Dans cette perspective, le document est
découpé en cinq chapitres. Le premier chapitre présente 1’état de 1’art. Plus précisément, seront
présentés les enjeux et roles des matrices pour I’ingénierie tissulaire, la technique de bio-
impression 3D par extrusion, les propriétés des hydrogels et en particulier ceux de GelMA et
de chitosane thermosensible, ainsi que d’IPN a base de ces deux polymeéres. Les objectifs et
hypotheses de 1’étude seront présentés dans le second chapitre. Le troisieme chapitre constitue
la section méthodologique. Les principaux résultats seront présentés dans le quatrieme
chapitre, puis discutés dans le cinquieéme chapitre. Enfin, le présent document s’achevera sur

une conclusion générale du projet.



CHAPITRE 1

REVUE DE LA LITTERATURE
1.1 Matrices pour I’ingénierie tissulaire
1.1.1 Définition et raisons d’étre

L’ingénierie tissulaire vise a « restaurer ou remplacer la fonction des tissus ou organes
endommagés » [traduit de I’anglais] (Gerlach & Arndt, 2010). Elle permet ¢galement de créer
des modeles 3D vivants visant & mieux comprendre le fonctionnement d’un tissu ou organe
ainsi qu’a tester différents traitements médicamenteux (Ashammakhi et al., 2022). Dans
certains cas, ceux-ci peuvent présenter une alternative a I’utilisation de mod¢les animaux, selon
le principe des 3R (Refine, Reduce, Replace) (De Vries et al., 2015). L’ingénierie tissulaire est
particulierement intéressante pour la régénération de tissus avasculaires tel que le cartilage,
puisque leur réparation naturelle est extrémement limitée et conduit a une dégénérescence
souvent irréversible (Terzopoulou et al., 2022). Par exemple, la dégénérescence des disques
intervertébraux est I’'une des principales causes de douleurs dorsales et nécessite plus de
250 000 opérations chirurgicales par an aux Etats-Unis d’Amérique (Perera et al., 2021), ce
qui cotite en moyenne plus de 100 milliards de dollars par an (Dagenais, Caro, & Haldeman,
2008). Les traitements médicaux sont actuellement insatisfaisants puisqu’ils visent
principalement a réduire la douleur et ne permettent pas de recouvrer les propriétés natives du
disque (Adoungotchodo, 2022 ; Long, Torre, Hom, Assael, & latridis, 2016 ; Perera et al.,
2021). De méme, la dégradation du cartilage articulaire ne cesse d’augmenter a I’échelle
mondiale en raison de la population vieillissante et de la recrudescence de facteurs de risques
comme 1’obésité. L’ ostéoarthrite conduit a une diminution considérable de la qualité de vie des
personnes atteintes et les cotits annuels estimés aux Etats-Unis d’Amérique sont environ de 45
milliards de dollars (X. Zhao et al., 2019). Dans ces deux cas, comme pour d’autres
applications, 1’ingénierie tissulaire permet de développer des méthodes alternatives

minimalement invasives, en utilisant un mélange de biomatériaux, de cellules et de molécules



bioactives afin de mimer la structure et les fonctions des tissus biologiques (Lanza, R, Langer,

R, Vacanti, J.P, & Atala, A, 2020).

1.1.2 Matrices pour I’ingénierie tissulaire

Les matrices, en anglais scaffolds, utilisées en ingénierie tissulaire sont primordiales pour la
reconstitution des tissus 1ésés. Elles visent a reproduire la matrice extracellulaire (MEC) native
essentielle au développement et a la survie cellulaire. Il s’agit d’un support temporaire
permettant aux cellules ensemencées (2D) ou encapsulées (3D) d’adhérer, de migrer, de
proliférer et de se différencier une fois implantées dans le corps humain. Le choix des
matériaux constituant la matrice est d’une importance capitale puisqu’il définit le
comportement cellulaire ainsi que les propriétés biomécaniques. Les scaffolds a base de
polymeres suscitent un intérét grandissant puisqu’ils ressemblent a la structure des
supramolécules de la MEC et que leur diversit¢ permet de couvrir un large domaine
d’applications. Les polyméres peuvent étre d’origine naturelle ou synthétique. Il est essentiel
que la matrice posséde des propriétés proches du tissu d’intérét. En effet, une différence
significative des propriétés mécaniques entre la matrice et le tissu remplacé peut engendrer son
descellement, sa rupture ou encore la nécrose du tissu environnant. De plus, des contraintes
trop fortes ou trop faibles peuvent nuire aux cellules encapsulées. Par exemple, des contraintes
mécaniques physiologiques favorisent la prolifération des chondrocytes et peuvent faciliter la
différenciation des cellules souches mésenchymateuse osseuses (BMSCs) (J. Zhao et al.,
2016). Une fois implantée, la matrice doit résister aux contraintes et au stress environnants,
tout en permettant aux cellules de la coloniser et de progressivement la substituer par la MEC
qu’elles sécretent (Jafari et al., 2017 ; Nikolova & Chavali, 2019). La matrice implantable doit
étre biocompatible, c’est-a-dire restaurer les fonctions du tissu substitué¢ sans engendrer de
réponse adverse chez I’hote. La réponse immunitaire de 1’hote peut conduire a la formation de
tissu fibrotique autour de I’implant et déclencher une inflammation chronique (Terzopoulou et
al., 2022). Dans de nombreux cas, elle doit également étre biodégradable, c’est-a-dire qu’elle
doit pouvoir étre décomposée par des processus biologiques sans que les produits de sa

dégradation soient toxiques. La vitesse de dégradation de la matrice implantée et celle de la



régénération du tissu doivent étre similaires (Iervolino et al., 2023 ; Rastin, Ormsby, Atkins,
& Losic, 2020). La porosité est un critére essentiel, d’autant plus lorsque les cellules sont
encapsulées dans la matrice, puisqu’elle permet aux cellules d’accéder aux nutriments et a
I’oxygene tout en assurant 1’évacuation des déchets cellulaires (Jafari et al., 2017 ; Nikolova
& Chavali, 2019). La taille optimale des pores dépend du type cellulaire utilisé. Par exemple,
les chondrocytes proliférent davantage lorsque le diametre des pores est de 150 a 250 um (Q.
Zhang, Lu, Kawazoe, & Chen, 2014). D’autres propriétés sont essentielles comme le pH,
I’osmolarité, la bonne intégration de I’implant au tissu environnant, son aptitude a étre stérilisé
sans détériorer sa structure ou encore favoriser les interventions chirurgicales minimalement
invasives (Terzopoulou et al., 2022). Les matrices peuvent exister sous différentes formes :
poreuses, fibreuses, en mousse ou encore sous forme de microspheres. Elles peuvent également
étre chargées de molécules bioactives comme des facteurs de croissances afin de renforcer leur
biomimétisme (Jafari et al., 2017 ; Nikolova & Chavali, 2019). Dans le cadre de ce projet, on

s’intéresse aux matrices injectables chargées en cellules. Elles ont 1’avantage d’étre

minimalement invasives et sont aptes a combler des cavités de formes complexes et
irrégulieres. Une propriété requise supplémentaire est qu’elles soient suffisamment fluides afin
d’étre injectées a I’aide d’une seringue ou d’un cathéter, mais de se solidifier rapidement in
situ dans le corps. Différentes techniques peuvent étre employées afin d’initier leur
solidification. Par exemple, elles peuvent gélifier sous I’effet de la température corporelle ou
bien étre combinées a des photoinitiateurs et 1’utilisation d’une source lumineuse. Toutefois, il
est essentiel de contrdler leur cinétique de gélification afin d’éviter qu’elles ne se répandent
dans le corps ou ne se solidifient avant méme d’atteindre la zone d’intérét (Kretlow, Klouda,
& Mikos, 2007). Ces qualités sont également requises lorsque I’on cherche a créer des matrices
3D implantables mimant les tissus vivants, par exemple par la technique de bio-impression 3D

par extrusion, détaillée ci-apres.



1.1.3 Bio-impression 3D : une technologie prometteuse

La bio-impression 3D permet de surmonter de nombreuses difficultés rencontrées dans les
autres méthodes traditionnelles de fabrication de modeles 3D, notamment le manque de
reproductibilité, de précision, de personnalisation ainsi que la difficulté de créer des structures
multicouches (Jafari et al., 2017 ; Nikolova & Chavali, 2019). Il s’agit d’une technique de
fabrication additive assistée par ordinateur (CAO) permettant de créer des structures 3D
relativement complexes grace a la manipulation d’encres et de cellules vivantes. Elle assure
une distribution homogéne des cellules dans le biomatériau tout en controlant sa forme et sa
porosité. Il est également possible de créer des structures complexes hétérogeénes a base de
différentes encres, mimant davantage les tissus vivants comme le tissu osseux. Différentes
techniques de bio-impression 3D existent, telles que la stéréolithographie, 1’impression
assistée par laser, I’impression a jet d’encre ou encore 1’impression par extrusion. Malgré sa
moins bonne résolution d’impression (~200 pm), la bio-impression 3D par extrusion est une
des techniques les plus couramment répandue en raison de sa simplicité d’utilisation et de son
cout relativement faible. Elle permet également d’imprimer des structures avec une haute
densité cellulaire a I’aide d’une grande diversité de biomatériaux. Une fois que les différents
parametres d’impression sont définis comme la température de la cartouche, la température du
lit d’impression, la vitesse de déplacement de I’aiguille ou la pression d’extrusion, I’impression
peut démarrer. La bio-encre est ainsi extrudée a travers 1’aiguille fixée sur la téte d’impression
a ’aide d’un piston, d’un systéme pneumatique ou d’une vis, puis déposée sur le lit
d’impression (Gu, Fu, Lin, & He, 2020 ; Mobaraki, Ghaffari, Yazdanpanah, Luo, & Mills,
2020 ; Rahimnejad, 2022). Pour les encres photosensibles, il est également possible de les
polymériser a ’aide de tétes d’impression a lumiere visible ou ultraviolette (UV) (Gaglio,
Baruffaldi, Pirri, Napione, & Frascella, 2024). Etant donné les faibles propriétés mécaniques
des bio-encres, on utilise de plus en plus souvent la méthode FRESH également appelée
« Freeform Reversible Embedding Suspended Hydrogels » (Figure 1.1), qui prévient
I’affaissement et la déformation de la structure en cours d’impression grace a I’utilisation d’un
bain de support. Il permet également de controler de fagon homogéne la température. La

matrice utilisée comme bain de support peut aisément étre éliminée une fois I’impression



terminée sans que la structure d’intérét ne se détériore (Yogeshwaran, Goodarzi Hosseinabadi,

Gendy, & Miri, 2024).

Bio impression 3D par extrusion pneumatique
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Figure 1.1 Illustration de la bio impression 3D par extrusion utilisant un systéme
pneumatique avec ou sans bain de support (BioRender)

1.1.4 Cabhier des charges d’une bio-encre

Le biomatériau contenant les cellules, utilisé en bio-impression 3D, est appelé bio-encre. Pour
étre utilisée en bio-impression 3D par extrusion, une bio-encre doit posséder des
caractéristiques spécifiques. Tout d’abord, elle doit étre biocompatible et avoir une viscosité
adéquate pour permettre un mélange homogeéne des cellules sans exercer de contraintes de
cisaillement qui pourraient les endommager. La bio-encre doit pouvoir s’écouler a travers
I’aiguille sous une pression raisonnable, ce qui nécessite qu’elle soit rhéofluidifiante, c’est-a-
dire que sa viscosité diminue sous |’effet de la contrainte de cisaillement. Une encre ne doit
étre ni trop visqueuse, pour éviter de boucher 1’aiguille ou de former des filaments irréguliers
et discontinus, ni trop fluide, pour ne pas s’écouler sous I’effet de la gravité (Rahimnejad,
2022 ; Rastin et al., 2020). Une viscosité¢ ¢levée augmente la pression d’extrusion, ce qui
accroit les contraintes sur les cellules et réduit leur viabilité (Aldana, Valente, Dilley, & Doyle,

2021). Idéalement, la contrainte de cisaillement exercée sur les cellules encapsulées et générée



lors du processus d’extrusion ainsi que la viscosité¢ de la bio-encre ne doit pas excéder une
valeur de 5 kPa (Blaeser et al., 2016). Une fois déposée sur le lit d’impression, la bio-encre
doit gélifier rapidement pour limiter son étalement et posséder des propriétés mécaniques
suffisantes pour supporter le poids des couches supérieures sans s’affaisser, afin d’obtenir une
bonne résolution et fidélité¢ de forme aprés impression, qui est I’un des critéres essentiels pour
¢valuer la qualité¢ d’une bio-encre (Rahimnejad, 2022 ; Rastin et al., 2020). L’ autre critere
principal est la compatibilité avec la survie et fonctions des cellules encapsulées. La bio-encre
doit donc aussi avoir des propriétés physico-chimiques adaptées pour permettre 1’impression
dans des conditions physiologiques, par exemple a des températures assurant la survie
cellulaire (Rahimnejad, Labonté-Dupuis, Demarquette, & Lerouge, 2021 ; Rastin et al., 2020).
La bio-encre doit avoir un pH proche de 7,4 ainsi qu’une osmolalité s’approchant de 330
mOsm/L (Adoungotchodo, 2022). Surtout elle doit étre riche en eau, dont les cellules ont
besoin pour survivre. C’est pourquoi les hydrogels sont les candidats prometteurs comme bio-

encre.

1.1.5 Hydrogels : définition et propriétés

Les hydrogels sont composés de chaines polymériques hydrophiles, reliées entre elles par des
liaisons chimiques ou physiques, formant ainsi un réseau tridimensionnel capable de retenir
une grande quantité d'eau. Leurs propriétés dépendent principalement de la nature des
polymeéres qui les composent et du type de réticulation employé (i.e., physique, chimique ou
enzymatique) (Gerlach & Arndt, 2010 ; Ho et al., 2022 ; Ullah, Othman, Javed, Ahmad, &
Akil, 2015 ; Yang, 2012). Les hydrogels physiques reposent sur des interactions faibles entre
les chaines polymériques tels que les liaisons hydrogenes, liaisons de Van der Waals, des
interactions ioniques ou hydrophobes (Gerlach & Arndt, 2010 ; Ho et al., 2022 ; Ullah et al.,
2015). A I’inverse, le réseau tridimensionnel des hydrogels chimiques repose sur des liaisons
covalentes. Par conséquent, les hydrogels chimiques sont plus stables et plus résistants
mécaniquement que les hydrogels physiques (Adoungotchodo, 2022 ; Gerlach & Arndt, 2010).
Par contre ils ne possédent généralement pas les propriétés biologiques requises a une bonne

adhésion et développement cellulaire (Jafari et al., 2017). Au contraire, les hydrogels a base



de polymeres naturels tels que la gélatine, 1’alginate, le chitosane ou encore la fibroine de soie
possedent d’excellentes propriétés biologiques propices au bon développement cellulaire.
Toutefois, ils manquent de stabilité et sont généralement trop faibles mécaniquement pour
mimer les tissus durs tels que le cartilage ou les os. L’utilisation de polymeéres semi-
synthétiques comme la gélatine méthacrylée (GelMA), dont les groupements méthacrylates
peuvent former des liaisons covalentes en présence de lumiére et de photoinitiateur, permet de
trouver un meilleur équilibre entre propriétés mécaniques et biologiques (Ho et al., 2022).
Toutefois, quel que soit le type de chaines polymériques qui composent 1’hydrogels, ces-
derniers sont généralement trop faibles mécaniquement pour reproduire des tissus durs comme
le cartilage qui est capable de résister a des compressions de 1’ordre du MPa bien que
majoritairement constitué¢ d’eau (Pahoff et al., 2019 ; Terzopoulou et al., 2022). Une stratégie
prometteuse consiste a créer des réseaux de polymeres interpénétrés (IPN). Il s’agit d’au moins
deux réseaux réticulés de polymeres, qui sont entremélés mais qui ne sont pas liés
chimiquement entre eux (Figure 1.2). Lorsqu'un seul réseau de polymeres est réticulé et
contient un polymeére linéaire physiquement entremélé, on parle de semi-IPN. La création
d'IPN conduit souvent a l'obtention d'un matériau combinant les avantages des polymeres qui
le constituent (Silverstein, 2020). Dans le cadre de cette maitrise, on s’est intéressé a la GeIMA

et ses potentiels IPN avec le chitosane.
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Réseau B

Réseau A Chaines linéaires B Semi-IPN (A+B)

Figure 1.2. Représentation simplifiée de (semi)-réseaux interpénétrés de polymeres (IPN)
Image reproduite et modifiée de Inamdar, Cherukattu, Anand, & Kandasubramanian (2018)

1.2 Hydrogels de gélatine méthacrylée (GelMA)

1.2.1 Syntheése de réaction

Le collagéne est la principale protéine structurelle constituant les tissus conjonctifs des
vertébrés (Sajkiewicz & Kotbuk, 2014). Sa dénaturation conduit a 1’obtention de la gélatine
dont son processus de fabrication comporte de nombreuses étapes. En particulier, la premiere
¢tape consiste a effectuer un pré traitement du collagéne qui dépend de sa source comme la
peau de porc, les os de beeuf, la peau de poisson, etc. (Sultana, Ali, & Ahamad, 2018). Afin
d’hydrolyser les liaisons peptidiques du collagéne peu densément interconnecté (ex : peau de
porc), un pré traitement acide est utilisé ce qui conduit a I’obtention de la gélatine de type A.
Au contraire, pour rompre les liaisons covalentes du collagene densément interconnecté (ex :
collagene bovin), un pré traitement alcalin est privilégié¢ et donne lieu a la gélatine de type B
(Pahoffet al., 2019). Les différents procédés de fabrication de la gélatine affectent sa structure
et donc ses propriétés physico-chimiques (Young, White, & Daniele, 2020). En effet,
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I’asparagine et la glutamine du collagéne sont conservés dans la gélatine de type A tandis qu’ils
sont respectivement remplacés dans la gélatine de type B par I’acide aspartique et I’acide
glutamique (Ahmed, 2017 ; Sewald et al., 2018). Par conséquent, la gélatine de type A posséde
une structure plus proche du collagéne que celle de type B (B. Lee, Lum, Seow, Lim, & Tan,
2016). Une des caractéristiques essentielles de la gélatine est le facteur de Bloom mesurant
entre autres sa résistance a la compression et sa dureté apres gélification physique pendant 16
a 18 h a 10°C. Les chaines a qui constituent la structure secondaire de la gélatine sont en
grande partie responsables de sa valeur de Bloom, généralement comprise entre 50 et 325 g.
Plus la proportion de chaines « est ¢élevée, plus la valeur de Bloom 1’est aussi, traduisant une
plus grande rigidité. A la température du corps humain (37°C), la gélatine est soluble en milieu
aqueux et posséde une faible résistance a la compression. Afin d’améliorer ses propriétés
mécaniques et d’accroitre sa stabilit¢ (Sajkiewicz & Kolbuk, 2014), il est possible de la
modifier chimiquement pour qu’en présence de photoinitiateurs et d’une source lumineuse
adéquate celle-ci puisse former un réseau covalent (He et al., 2023). Les groupements aminés
(par exemple : lysine et résidus hydroxylysine) et hydroxyles (par exemple : sérine, thréonine,
hydroxyproline) de la gélatine peuvent réagir avec 1’anhydride méthacrylique (AM) sous I'effet
de la température, conduisant respectivement a la formation de groupements méthacrylamides
ou méthacrylates (ClaaBen et al., 2018 ; Di Muzio et al., 2021 ; Yue et al., 2017). Les produits
de la réaction sont la GeIMA (GM) ainsi que I’acide méthacrylique comme présentés sur la
Figure 1.3 (Shirahama, Lee, Tan, & Cho, 2016). D’apres Zhu et al., (2019) le degré de
substitution (DS) de la GM est définit comme étant le ratio de groupements aminés et
hydroxyles remplacés par les groupements méthacrylamides et méthacrylates lors de sa
synthese. Différents facteurs intervenant lors de la synthése de la GM comme la source de la
gélatine, la quantité d’AM ajouté (B. H. Lee, Shirahama, Cho, & Tan, 2015), la température,
la vitesse d’agitation ou encore le temps de réaction impactent le DS final (Shirahama et al.,
2016). Par exemple, Peyret et al., (2023) expliquent que 1’ajout d’AM en exces a la solution
de gélatine a un faible débit permet d’accroitre le DS. L’ajout d’exces d’AM tend a augmenter
la proportion de groupes méthacrylates tandis que les groupes méthacrylamides sont maintenus

quasi-constants (Claallen et al., 2018 ; Di Muzio et al., 2021). Cette observation permet de
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mettre en évidence la plus haute réactivité des groupes aminés de la gélatine par rapport aux

groupes hydroxyles (Yue et al., 2017).

- S~ Groupe méthacrylamide

Acide méthacrylique

Gélatine Gélatine méthacrylée

Figure 1.3. Schéma simplifi¢ de la synthése de la GeIMA (BioRender)

1.2.2 Amélioration de la méthode de synthése

L’enjeu principal lors de la synthése de la GM est d’obtenir le DS ciblé tout en maintenant une
grande reproductibilité d’un lot a un autre. Cette synthése est d’autant plus complexe lorsque
le DS visé s’approche de 100% (Iervolino et al., 2023). La méthode conventionnelle de
synthese de la GM, développée en 2000 par Van den Bulcke et al., utilisait comme solvent
pour dissoudre la gélatine le PBS 1X, une solution tampon saline au phosphate dont le pH est
généralement proche de 7,4 (Shukla, Mitruka, & Pati, 2022). Toutefois, le sous-produit issu de
la réaction entre la gélatine et I’AM tend a fortement acidifier le pH final de la solution qui
peut atteindre des valeurs proches de 3,7. Lorsque le pH de la solution est inférieur au point
isoélectrique (PI) de la gélatine, les groupes aminés sont dit protonés, c’est-a-dire chargés
positivement. Les groupes ainsi chargés réagissent moins efficacement avec I’AM et ne
permettent généralement pas 1’obtention d’un haut DS (B. H. Lee et al., 2015). Afin de pallier

I’acidification de la solution au cours de la synthése de la GM, il a été proposé d’ajuster de



13

facon séquentielle le pH a 1’aide d’une base comme I’hydroxyde de sodium (NaOH) (B. H.
Lee et al., 2015). Cela requiert d’augmenter le temps de réaction entre la gélatine et I’AM, qui
passe a trois heures au lieu d’une heure, ce qui permet d’ajuster le pH six fois toutes les 30 min
(B. H. Lee et al., 2015). Cette méthode laborieuse s’est avérée plus efficace mais nécessite
encore I’ajout de I’AM en exces. Or, ce solvent est tres volatile et toxique (Pepelanova, Kruppa,

Scheper, & Lavrentieva, 2018).

L’utilisation du tampon carbonate bicarbonate (CB) est une bonne alternative au PBS 1X et
conduit a I’obtention de plus hauts DS (B. H. Lee et al., 2015). Ainsi, Chen, Wang, Lai, Tan,
& Wang (2023) ont montré que le tampon CB permet de réduire de 4 a 8 fois le volume de
AM par rapport au PBS pour I’obtention d’un méme DS. D’ailleurs, Shirahama, Lee, Tan, &
Cho (2016) ont proposé une méthode de synthése en une seule étape basée sur 1’utilisation du
CB. La concentration molaire optimale de CB est de 0,25 M conduisant a une solution tampon
de pH 9-9.,4 ; ce qui permet d’étre au-dessus du PI de la gélatine type A (7-9) et type B (4-5)
(B. H. Lee et al., 2015 ; Shirahama et al., 2016). Au contraire, I’utilisation du tampon CB a
une concentration plus ¢levée comme 0,5 M inhibe la réaction car le pH trés basique proche
de 11 engendre I’hydrolyse des groupes méthacrylates (B. H. Lee et al., 2015 ; Shirahama et
al., 2016 ; Zheng, Zhu, Ferracci, Cho, & Lee, 2018). D’apreés Shirahama et al., (2016) les
parametres optimaux de syntheése sont I'utilisation du CB a 0,25 M (pH~9), un temps de
réaction de 1h, un ratio AM/gélatine de 0,1 mL/g et une concentration de gélatine entre 10 et
20%uwsv. Cependant, nombreuses études ultérieures continuent d’utiliser le PBS 1X et différents
parametres comme en témoigne le Tableau 1.1 qui résume les méthodes utilisées dans

différents travaux sur la GM.
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1.2.3 Mécanisme de photopolymérisation

La photopolymérisation est un procédé permettant aux hydrogels photosensibles, telle que la
GM, de former un réseau covalent afin d’accroitre leur propriétés mécaniques et leur stabilité
(Monteiro et al., 2018). Les doubles liaisons présentes sur les groupes méthacrylates et
méthacrylamides réagissent en présence d’un photoinitiateur lorsque celui-ci est exposé a une
longueur d’onde spécifique (He et al., 2023) (Figure 1.4). Une fois I’énergie absorbée, les
photoinitiateurs se scindent en radicaux libres et initient une réaction de polymérisation en
chaine (He et al., 2023 ; Paul, 2023). Afin de gagner en stabilité, les radicaux libres réagissent
avec les liaisons doubles C=C présentes dans la GM conduisant a la formation de radicaux, qui
a leur tour réagissent soit avec des liaisons doubles, soit avec d’autres radicaux de GM. La
réaction de polymérisation s’achéve lorsque tous les radicaux de GM ont réagi, formant ainsi
la formation de liaisons covalentes entre les chaines de polymeres de la GM (He et al., 2023).
Du fait de leur haute réactivité, les radicaux libres peuvent également réagir avec des molécules
biologiques comme I’ADN et causer des dommages cellulaires. Il est primordial de choisir un
systéme de photopolymérisation permettant de maintenir une bonne viabilité cellulaire. Le
systeme de photopolymérisation est défini par le type et la concentration du photoinitiateur,
I’intensité¢ lumineuse, la longueur d’onde et le temps d’exposition a la lumiére (Bryant,
Nuttelman, & Anseth, 2000). D’autres facteurs peuvent impacter la viabilité cellulaire comme
la production de chaleur et le type de cellules utilisé puisqu’elles réagissent de facon distincte
aux facteurs environnants (Monteiro et al., 2018). Il existe différentes classes de
photoinitiateurs. Par exemple, le 2-hydroxy-4'-(2-hydroxyéthoxy)-2-méthylpropiophénone
(Irgacure 2959) et le phényl-2,4,6-triméthylbenzoylphosphinate de lithium (LAP) sont de
classe I, tandis que le systtme Ruthénium/Persulfate de Sodium (Ru/SPS) est de classe 1I. Le
mécanisme d’initiation de la réaction est plus complexe chez les photoinitiateurs de classe 11
puisqu’il nécessite I’utilisation de deux composants : un photosensibilisateur et un co-initiateur
(Paul, 2023). L’Irgacure 2959 est le plus couramment employé dans la littérature. Toutefois,
son utilisation requiert 1’usage des rayons ultraviolets (UV) de longueur d’onde (1) d’environ
365 nm. I1 a été¢ démontré que 1’exposition aux UVs est délétere pour les cellules (Urushibara,

Kodama, & Yokoya, 2014). De plus, I’'Irgacure 2959 peut réagir avec 1’oxygene conduisant a
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la formation d’espéces cytotoxiques pour les cellules. Pour des applications biomédicales, il
est donc préférable d’utiliser des photoinitiateurs réagissant a la lumicre visible comme le LAP
(1 =405 nm), I’éosine Y ou Ru/SPS (A= 525 nm) (He et al., 2023 ; Lim et al., 2019 ; Monteiro
etal., 2018 ; Pahoff et al., 2019). La lumicre visible présente également I’avantage de posséder
une meilleure profondeur de pénétration. Lim et al., (2019) ont montré qu’un cylindre de 10
mm de hauteur pouvait étre complétement polymérisé en présence de Ru/SPS et de lumiére
visible alors que le systeme Irgacure 2959/UV avait une profondeur de pénétration d’environ
6 a 8 mm. Une surexposition a la lumiére peut accroitre la production de chaleur mais augmente
également le nombre de radicaux libres, et donc diminue la viabilité cellulaire. A I’inverse, une
sous-exposition a la lumicre cause la présence de radicaux libres n’ayant pas réagi dans la
solution et affaiblie les propriétés mécaniques de la GM (Nguyen, Goering, Elespuru, Sarkar

Das, & Narayan, 2020).

Liaison covalente

Photoinitiateur )
_—
Source lumineuse

Gélatine méthacrylée ‘ Gélatine méthacrylée
chimiquement réticulée

Figure 1.4. Mécanisme simplifié de la photo-réticulation de la GeIMA (BioRender)
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1.2.4 Propriétés biologiques et mécaniques

La réaction de synthése de la GM conserve en majorité la structure initiale de la gélatine. Ainsi,
les motifs RGD (séquence Argine - Glycine - Acide Aspartique) servant de point d’accroche
aux cellules sont conservés et la GM peut étre dégradée par les métalloprotéases matricielles
(MMP) conférant a ce polymere semi-synthétique une excellente biocompatibilité et
biodégradabilité (Di Muzio et al., 2021 ; He et al., 2023). Toutefois, la méthode de synthése,
la concentration en polymere et la photo-réticulation définissent ses propriétés finales. Ces
facteurs déterminent la densité du réseau moléculaire et de réticulation. Ils impactent
directement la porosité, la viscosité, le taux de gonflement, la dégradation, la résistance
mécanique et la cytocompatibilité de I’hydrogel. En contrdlant précisément ces facteurs, il est
possible de couvrir un vaste champ d’applications de 1’ingénierie tissulaire (He et al., 2023 ;
Leu Alexa et al., 2021 ; Ramesh & Ramalingam, 2021). Toutes les propriétés précédemment
citées sont étroitement liées. L’augmentation du DS et/ou de la concentration du polymere tend
a densifier le réseau et rigidifier I’hydrogel. Un DS élevé traduit la présence de nombreux
groupes méthacrylates et méthacrylamides, qui, sous 1’effet de la photopolymérisation, sont
aptes a former de nombreuses liaisons covalentes entre les chaines de GM. Une densité de
réticulation élevée se traduit par une diminution de la taille des pores réduisant le volume libre
auquel les molécules d’eau ont acces. L’étirement des chaines étant plus restreint, la capacité
de gonflement de I’hydrogel est ¢galement réduite. De méme, plus la proportion de liaisons
covalentes est ¢levée par rapport aux liaisons physiques, plus la dégradation est ralentie (He et
al.,2023 ; Iervolino et al., 2023 ; Joshi, Ahmed, Vig, Vega Erramuspe, & Auad, 2021 ; Ramesh
& Ramalingam, 2021 ; Rastin et al., 2020). Augmenter la concentration du photoinitiateur,
I’intensité lumineuse et/ou le temps d’exposition participe a 1’amélioration des propriétés
mécaniques (He et al., 2023). Toutefois, cette amélioration se produit au détriment de la
cytocompatibilité du gel. Méme si Xu et al., (2021) ont montré que les cellules du noyau
pulpeux adherent davantage sur la GM a 15%w par rapport a la GM a 5%wy mais les cellules
encapsulées disposent de moins d’espace pour proliférer et se différencier. L’acces a I’oxygene
et aux nutriments est plus restreint et I’évacuation des déchets cellulaires est limitée (He et al.,

2023). Pahoff et al., (2019) soulignent que les hydrogels de GM ont une résistance a la
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compression pouvant aller d’environ 5 a 180 kPa, ce qui est bien inférieur aux propriétés du
cartilage articulaire dont le module de compression peut atteindre 1,5 MPa. Pour mimer les
tissus durs tels que le cartilage et 1’os, il est donc essentiel d’envisager d’associer la GM a

d’autres matériaux (Pahoff et al., 2019).

1.2.5 Effet de la température et du pH sur les propriétés de la GelMA

La substitution des groupes aminés lors de la réaction de synthése impacte considérablement
le PI de la GM (Leu Alexa et al., 2021). Le PI de la GM type A et B possédant un haut DS est
de 4,5 et 4,1 respectivement, soit bien inférieure a celui de la gélatine (Ben Messaoud, Aveic,
Wachendoerfer, Fischer, & Richtering, 2023 ; Sewald et al., 2018). Par conséquent, le pH est
un parametre influengant fortement les propriétés mécaniques de la GM. Paul, (2023) a mis en
¢vidence I’impact du pH sur le module de compression et le taux de gonflement de la GM (type
A, DS=80%) en le faisant varier de 5 a 9. Le taux de gonflement de la GM a tendance a
s’accroitre avec I’augmentation du pH et cela d’autant plus que le pH est proche de 8 — 9 (Paul,
2023). En effet, plus le pH augmente et s’¢loigne du PI de la GM, plus les groupements
carboxyles -COOH sont ionisés, ce qui a pour conséquence d’accroitre les répulsions
¢lectrostatiques entre les chaines. L’hydrogel de GM en milieu basique est donc davantage
apte a retenir une grande quantité d’eau, justifiant ’augmentation de son taux de gonflement
(Paul, 2023). Toutefois, la capacité d’un hydrogel a gonfler en milieu aqueux s’accompagne
généralement d’une réduction de ses propriétés mécaniques (He et al., 2023). Il est important
de noter que le pH n’est pas le seul facteur impactant les propriétés de la GM, mais la
température joue €galement un réle majeur. Tout comme la gélatine, la GM possede des
propriétés thermoréversibles grace a sa structure secondaire. Elle adopte une conformation
aléatoire ou hélicoidale selon la température a laquelle elle se trouve. Toutefois, les
groupements méthacrylates et méthacrylamides créent une géne stérique entravant la formation
de liaisons hydrogénes entre les chaines de GM. Par conséquent, plus le DS est élevé, moins
la GM est apte a adopter une conformation en triple hélice. Ainsi, la GM possédant un faible
DS est plus résistante mécaniquement que celle possédant un haut DS lorsque la GM subit

uniquement une gélification physique comme c’est le cas lorsque I’on diminue la température
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(Chen et al., 2023 ; De Maeseneer et al., 2024 ; Leu Alexa et al., 2021 ; Leucht, Volz, Rogal,
Borchers, & Kluger, 2020 ; Young et al., 2020). Il est donc aussi possible de tirer profit de sa
thermo sensibilité. Par exemple, 1’étude de Young et al., (2020) a montré que les propriétés
mécaniques de la GM étaient amplifiées lorsqu’elle subit une gélification physique (a basse
température) avant la photopolymérisation. En effet, le module de stockage (G’), caractérisant
le comportement solide du gel, peut atteindre une valeur finale huit fois plus élevée lorsque la

GM est photopolymérisée apres refroidissement a 4°C (Young et al., 2020).
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Figure 1.5. Structure secondaire de la gélatine et GeIMA (avant réticulation)
sous ’effet de la température
Image inspirée de Van Den Bulcke et al., (2000) (BioRender)
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1.2.6 Bio-impression 3D de la GelMA

La GM possede de nombreuses propriétés biologiques et mécaniques pertinentes pour les
applications en ingénierie tissulaire. La polymérisation de la GM nécessitant 1’apport de
lumicere, ses applications comme matériau injectable se concentrent sur les tissus en surface ou
atteignables par laparoscopie, et surtout sur la fabrication in vitro de structures implantables.
Plusieurs équipes ont étudi¢ le potentiel de la GM pour la bio-impression 3D. Cependant, ses
avantages peuvent devenir des contraintes lorsqu’il est question de I’imprimer en présence de
cellules encapsulées. Si une faible concentration de GM est propice a la migration et survie
cellulaire, sa faible viscosité rend son impression quasiment impossible sans bain de support.
Par exemple, la GM a 5,75%w forme des filaments irréguliers qui s'étalent aprés impression
a température ambiante (Leucht et al., 2020). La faible viscosité de I’encre ne lui permet ni de
maintenir sa forme apres extrusion ni de supporter le poids des couches supérieures (Leu Alexa
et al., 2021 ; Yin, Yan, Wang, Fu, & Suo, 2018). Bien que certaines études indiquent que la
GM peut étre imprimée a partir d’une concentration égale a 7,5%wy (Mouser et al., 2016),
d'autres montrent que des concentrations inférieures a 10%w,y nuisent a la résolution
d'impression (Shen et al., 2024). Les variations dans les propriétés de la GM, telles que le DS
et l'origine de la gélatine, peuvent influencer ces résultats. Augmenter la concentration de GM
améliore la résolution d'impression et les propriétés mécaniques, comme le montre un hydrogel
a 30%ywy dont le module de compression est de 280 kPa (Aldana et al., 2021). Cependant, des
concentrations supérieures a 15%wy peuvent compromettre la survie cellulaire en raison d'une
diminution de la taille des pores (Jongprasitkul, Turunen, Parihar, & Kelloméki, 2023 ; Levato
etal., 2014 ; Shen et al., 2024 ; M. Zhou, Lee, Tan, & Tan, 2019) et d'une pression d'extrusion
accrue (Davern, Hipwood, Bray, Meinert, & Klein, 2024). En effet, pour des concentrations
proches de 30%wn, l'extrusion devient difficile, voire impossible, en raison de la viscosité
excessive (Leu Alexa et al., 2021). A température ambiante ou corporelle, la GM présente une
faible viscosité (Rastin et al., 2020 ; X. Wang et al., 2024). Abaisser la température de travail
favorise la formation de sa structure triple hélice, permettant une solidification (Leucht et al.,
2020). Toutefois, cela représente également un enjeu considérable puisque maintenir la bio-

encre a une température inférieure a son point de transition sol-gel pendant une assez longue
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durée est délétere pour les cellules encapsulées (Jongprasitkul et al., 2023). Une gélification
physique excessive augmente la rigidit¢ de la GM entrainant la formation de filaments
irréguliers. D’apres Wang et al., (2024) I’impression de 5%wv GM type B a 28°C entraine la
formation de gouttes en raison de son état liquide, tandis que cette méme encre ayant refroidit
5 min a 4°C devient trop visqueuse et ne permet pas I’impression de filaments réguliers. De
plus, il est difficile de stabiliser la température de la cartouche, de I’aiguille et du lit
d’impression (Jongprasitkul et al., 2023). Afin de pallier les problémes cités précédemment,
mélanger la GM a d’autres polymeéres, comme la gélatine, 1’alginate, 1’acide hyaluronique ou
encore le polyéthyléne glycol diacrylate (PEGDA), permet d’accroitre significativement la
résolution d’impression ainsi que certaines propriétés physico-chimiques et mécaniques (Shen
et al., 2024). Certains polysaccharides peuvent étre utilisés pour augmenter la viscosité comme
la gomme de xanthane ou de gellane mais les propriétés mécaniques restent insuffisantes
(Iervolino et al., 2023 ; J. Li et al., 2023 ; Mouser et al., 2016). D’autres études ont privilégié
I’ajout de nano-matériaux comme [’hydroxyapatite (HAP) connue pour améliorer les
propriétés de compression (X. Zhou et al., 2016). Dans notre cas, nous nous intéressons a une

combination avec le chitosane.
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1.3 Chitosane
1.3.1 Structure et propriétés du chitosane

Le chitosane (CH) est un polysaccharide linéaire obtenu a partir de la désacétylation de la
chitine provenant de la carapace des crustacés comme le crabe ou la crevette. La chitine est le
deuxiéme polymeére naturel le plus répandu dans le monde et constitue une source bio
renouvelable. Le CH est composé d’unités D-glucosamine et N-acétyle-D-glucosamine
réparties de maniere aléatoire le long des chaines (Chenite et al., 2000 ; Zargar, Asghari, &
Dashti, 2015) (Figure 1.6). Le degré de désacétylation (DDA) peut étre définit comme étant la
« quantité relative de groupements acétylés retirés a la macromolécule de chitine lors de sa
préparation » et doit &tre supérieur a 50% pour permettre la formation du CH (Crini, Grégorio,
Guibal, Eric, Morcellet, Michel, Torri, Giangiacomo, & Badot, Pierre-Marie, 2009). Il s’agit
d’un paramétre essentiel puisqu’il influence ses propriétés comme sa solubilité. Par exemple,
plus le DDA est élevé, plus la réaction inflammatoire du CH est limitée (Chenite et al., 2000).
Ce polymeére peu colteux posséde de nombreuses qualités pertinentes pour 'utilisation en
ingénierie tissulaire comme la biocompatibilité, la biodégradabilité, la bio adhésion, la non
toxicité ou encore des propriétés antibactériennes (Zargar et al., 2015). Sa structure s’approche
également de celle des GAG de la MEC des tissus humains et abondamment présents dans le
cartilage (Saravanan, Vimalraj, Thanikaivelan, Banudevi, & Manivasagam, 2019). Toutefois,
le CH est insoluble dans I’eau a un pH proche des conditions physiologiques (~7,4) et risque
de précipiter (Chenite et al., 2000). 11 se solubilise en milieu acide lorsque le pH est inférieur
a son pKa (~ 6,2 - 6,5). En milieu acide, les groupes aminés sont protonés, ce qui a pour
conséquence d’accroitre les répulsions ¢€lectrostatiques entre les chaines de CH et de faciliter
sa solubilisation. Différents acides peuvent étre utilisés comme [’acide acétique, 1’acide
chlorhydrique (HCl) ou bien I’acide nitrite. Cependant, il est insoluble dans les acides
sulfuriques et phosphoriques (Zargar et al., 2015). Une fois dissout en milieu acide, le pH peut
étre augmenté a I’aide d’ajout de bases fortes comme le NaOH mais pose des complications

pour ’encapsulation de cellules vivantes et I’injectabilité (Assaad et al., 2015).
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Figure 1.6. Désacétylation de la chitine donnant le chitosane
Tirée de Pal, Sarkar, Anis, Wiszumirska, & Jarzebski (2021)

1.3.2 Hydrogels de chitosane thermosensibles

L’utilisation de bases faibles comme le B-glycérophosphate (BGP) permet de solubiliser le CH
a pH neutre tout en lui conférant des propriétés thermosensibles réversibles. Le CH-BGP peut
gélifier in situ a 37°C, ce qui est particuliecrement intéressant pour des applications
minimalement invasives (Chenite et al., 2000). Comme schématisé sur la Figure 1.7, le BGP
négativement chargé interagit avec les protons du CH réduisant donc les répulsions
¢lectrostatiques et permettant aux chaines de CH de se rapprocher, puis lorsque la température
augmente, le pKa du CH change, favorisant le transfert de proton du CH au BGP, permettant
au CH de former des interactions hydrophobes ou liaisons hydrogeénes (Assaad et al., 2015).
Pour une concentration en BGP favorable a la survie cellulaire, la vitesse de gélification est
faible. L’augmentation de la concentration en agents gélifiants s’accompagne d’une
augmentation de I’osmolarité des hydrogels, ce qui est défavorable a la survie cellulaire. De
plus ces hydrogels ont des propriétés mécaniques tres faibles (<12 kPa a 50% de déformation).

L’équipe de la Professeure Sophie Lerouge a montré que ’utilisation de I’hydrogénocarbonate
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de sodium (SHC) comme base faible permet d’accroitre trés significativement les propriétés
mécaniques des hydrogels de CH. Seul, le SHC forme un gel dont la gélification est lente, mais
la combinaison de SHC et du BGP ou d’une autre base faible comme le tampon phosphate
(PB) permet d’atteindre de bonnes propriétés mécaniques malgré une gélification rapide et une
osmolarité physiologique (Assaad et al., 2015). La concentration en agents gélifiants doit étre
adaptée a la concentration de CH et d’acide dans lequel il est dissout. En effet, plus la
concentration d’acide est élevée, plus le CH est protoné, ce qui nécessite davantage d’agents
gélifiants pour le neutraliser. De plus, les protons en exces dans la solution acide vont interagir
avec I’agents gélifiants. Assaad et al., (2015) ont démontré que pour préparer du CH a 2%

dissout dans du HCI a 0,1 M, la concentration finale optimale de SHC est de 0,075 M.

H | Groupe protoné

©-@© CO2libéré (@ BGP/SHC Gloupe aminé  @@— du chitosane
H b

Figure 1.7 . Mécanisme simplifi¢ de la gélification du chitosane en présence des agents
gélifiants BGP et SHC (BioRender)
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1.3.3 Limitations du chitosane comme bio-encre

Les hydrogels de CH sont tres facilement injectables et gélifient in situ ; ils sont donc des
candidats extrémement intéressants pour la thérapie cellulaire. Par contre, leur utilisation
comme bio-encre pour la bio-impression 3D pose beaucoup plus de défis (Rahimnejad et al.,
(2021). L’un des inconvénients majeurs de ces hydrogels, est leur instabilité au cours du temps.
En particulier, leur viscosité évolue avec le temps car ils commencent a gélifier a température
ambiante mais beaucoup plus lentement qu’a la température du corps. Afin qu’ils bénéficient
d’une bonne récupération de leurs propriétés viscoélastiques apreés extrusion, il est essentiel
que les hydrogels ne commencent pas a gélifier avant ’impression. C’est pourquoi les
hydrogels de CH a base de BGP/SHC possédant une cinétique de gélification plus lente que
ceux a base de PB/SHC a température pi¢ce sont privilégiés pour I’impression par extrusion.
I1 a également ¢ét¢ démontré que la résolution d’impression du CH a 3%wy était
significativement supérieure a celle du CH a 2%w, (Rahimnejad et al., 2021). Toutefois, les
hydrogels de CH dont la concentration est de 3%w possédent une faible viabilité¢ cellulaire
(Rahimnejad, Adoungotchodo, Demarquette, & Lerouge, 2022). Afin de limiter le taux
d’étalement des structures aprés impression, il est envisageable de chauffer le lit d’impression
a 37°C pour initier le processus de gélification. Cependant, la température des couches les plus
¢loignées du support diminue. Pour surmonter cette difficulté, il est envisageable d’utiliser un
bain de support. Or, ce-dernier doit répondre a de nombreux criteres comme &tre
biocompatible, doit étre aisément retiré sans abimer la structure imprimée et présenter les
propriétés rhéologiques adéquates a la température d’impression. En particulier, le bain de
support doit étre suffisamment rigide pour maintenir en place la structure imprimée tout en
permettant la pénétration de 1’aiguille d’impression. Mais il est également nécessaire que la
bio-encre remplisse d’autres critéres puisqu’elle ne doit plus pouvoir s’écouler une fois
déposée dans le bain de support (Rahimnejad et al., 2022). Il est donc complexe d’imprimer
des hydrogels de CH ayant une bonne cytocompatibilité¢ sans utiliser de bain de support ou

sans y incorporer d’autres polymeres.



26

14 Réseau de polyméres interpénétrés (IPN) a base de chitosane-GelMA

Jusqu’a présent trés peu d’études, résumées dans le Tableau 1.2, se sont intéressées a la création
de réseaux interpénétrés (IPN) a base de GM et de CH. Leur travaux sont prometteurs
puisqu’en faisant varier la concentration en CH de 0,5 a 2%wy et celle de GM de 10 a 20%wv,
Suo et al., (2018) sont parvenus a réaliser des semi-IPN (réticulation chimique) et IPN
(réticulation chimique et physique) dont le module sécant a 15% de déformation pour la
meilleure formulation peut atteindre 233 kPa. Les travaux de Paul, (2023) confortent ces
résultats puisque le module de compression de semi-IPN pour un ratio en CH/GM équivalent
et réticulé avec différents photoinitiateurs (I’Irgacure 2959, le LAP ou le systeme Ru/SPS)
atteint des valeurs similaires. L.’ajout de CH a la GM permet également de ralentir la cinétique
de dégradation des hydrogels (Suo et al., 2018) et le taux de gonflement (Paul, 2023). Malgré
de bonnes propriétés mécaniques, leur méthode de fabrication des (semi)-IPN de CH-GM n’est
pas compatible avec 1’encapsulation cellulaire comme en témoignent les résultats dans 1I’étude
de Paul (2023) dont la viabilité cellulaire des chondrocytes est inférieure a 20%. Ces résultats
peuvent en partie s’expliquer en raison de 1’acidité de I’hydrogel (pH=5,5), notamment due a

la non neutralisation du CH (Paul, 2023).

Afin de pallier les difficultés rencontrées lors de la culture cellulaire, le CH a été substitué par
un de ses dérivés : le glycol CH (Paul et al., 2023). Des études récentes se sont également
intéressées a la formation d’IPN a base de GM et d’autres dérivés du CH comme le CH-
carboxyméthylique (L. Wang et al., 2023). Toutefois, utiliser des dérivés du CH présente des
limites. En effet, leur synthése est plus compliquée a controler et I'utilisation de produits
chimiques lors de la réaction de synthese risque de compromettre leur approbation par certains

organismes comme la Food and Drug Administration.

Dans cette étude, nous nous intéressons donc a la fabrication d’hydrogels IPN a base de CH

thermosensible et de GM.
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CHAPITRE 2

HYPOTHESES ET OBJECTIFS

2.1 Résumé de la revue de la littérature

L’ingénierie tissulaire du cartilage est pertinente pour soigner les défauts cartilagineux de
fagon peu invasive et/ou pour I’élaboration de modeles 3D pour 1’étude des pathologies et la
validation de traitements en phase précliniques. Toutefois elle présente un défi considérable
puisqu’il est difficile de concevoir des biomatériaux combinant biodégradabilité, propriétés
mécaniques de I’ordre de MPa et excellente viabilité cellulaire. La GM et le CH sont tous deux
des polymeres biocompatibles et biodégradables particulierement intéressants. Le CH peut
former des hydrogels physiques gélifiants a 37°C et sa composition est proche des
glycosaminoglycanes (GAG) de la matrice extracellulaire du cartilage. La GM, quant a elle,
est un polymere dont les propriétés peuvent facilement étre modulées en fonction de
I’application visée en faisant varier sa concentration, son degré de substitution (DS) et/ou son
systeme de photo-réticulation. Toutefois, ces deux polymeres sont difficilement imprimables
sans bain de support et ne possedent pas les propriétés mécaniques adéquates pour mimer a

eux seuls les tissus durs, tel que le cartilage.

L’hypothése principale de ce projet est que la création de réseau interpénétrés de polymeres
(IPN) a base de CH et de GM pourrait permettre de surmonter les difficultés énoncées

précédemment et €tre imprimable sans bain de support, tout en maintenant une excellente

viabilité cellulaire. A notre connaissance, aucune étude ne s’est intéressée a la création de

réseaux IPN a base de CH thermosensible et de GM. Cette combinaison pourrait favoriser

I’encapsulation cellulaire, limite principale rencontrée dans la littérature actuelle et favoriser

la création d’une nouvelle bio-encre.
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2.2 Objectifs et hypotheses de I’étude

L’objectif général de cette maitrise est de créer des IPN et bio-encres a base de CH

thermosensible et de GM permettant 1’encapsulation cellulaire tout en démontrant de bonnes

propriétés mécaniques pour mimer le cartilage. Cet objectif a ét¢ divisé en trois sous-objectifs

(Figure 2.1) :

Objectif 1 : Développer et caractériser des hydrogels thermosensibles a base de CH-GM. Ceci

se divise en trois sous-objectifs :

1.1 : Mettre au point une méthode de fabrication de la GM reproductible, permettant de
moduler le degré de substitution (DS)

1.2 : Etudier les formulations d’IPN CH-GM en faisant varier la concentration en GM
ainsi que son DS (faible, moyen et ¢levé) tout en évaluant 1’effet de la réticulation
thermique et de la photo-réticulation sur leurs propriétés rhéologiques et mécaniques.
1.3 : Evaluer la stabilité des propriétés mécaniques des formulations prometteuses

d’IPN.

Objectif 2 : Evaluer la faisabilité d’impression 3D des encres de CH-GM sans bain de support,

comparativement au CH et CH-G¢élatine (non méthacrylée).

Objectif 3 : Evaluer le potentiel de I'IPN pour la survie de cellules encapsulées.
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Figure 2.1. Schématisation des différents objectifs du projet

2.3 Conditions et controles utilisés

Afin de répondre aux objectifs de 1’étude, différentes formulations a base de CH

thermosensible et de GM ont été préparées et réticulées en présence des agents gélifiants

BGP+SHC et/ou du photoinitiateur LAP (lumiére visible) présentés dans les sections 1.3.2 et
1.2.3. Tout d’abord, une formulation contenant 1%CH et 10%GM a été préparée. Ce ratio
n’ayant pas conduit a des résultats satisfaisants, la concentration du CH a été augmentée a
1,67%w et la concentration en GM diminuée a 2%w, 3%wn €t 5%wy. Pour chacune de ces
formulations de CH-GM, des GM avec différents DS ont été utilisés : ~40% (faible), ~60%
(moyen) et ~90% (¢élevé). Les formulations sont nommées en indiquant la concentration finale
de GM et son DS tel que présenté dans le Tableau 2.1, la concentration initiale en HCI est
ajoutée entre parenthéses si nécessaire. Ces formulations ont été comparées avec les hydrogels
thermosensibles de 1,67%CH et 1,67%CH-G¢latine (semi-IPN) avec une concentration en

gélatlne de 2%w/v, 3%w/v et 5%w/v.
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Tableau 2.1. Nomenclature des formulations de CH-GM étudiées

Nomenclature Concentration finale | Concentration finale Degré de
en CH (%wn) en GM (Yowrv) substitution de la

GM (%)
CH-2%GM DS40% 1,67 2 40
CH-3%GM DS40% 1,67 3 40
CH-5%GM DS40% 1,67 5 40
CH-2%GM DS60% 1,67 2 60
CH-3%GM DS60% 1,67 3 60
CH-5%GM DS60% 1,67 5 60
CH-2%GM DS90% 1,67 2 90
CH-3%GM DS90% 1,67 3 90




CHAPITRE 3

METHODOLOGIE
3.1 Fabrication et caractérisation de la GeIMA
3.1.1 Matériel

La gélatine type A (porcine, 300 g bloom), la gélatine type B (bovine, 225 g bloom), le lithium
phenyl-2.4,6-trimethylbenzoylphosphinate (LAP, MM : 29421 g/mol), 1’anhydride
méthacrylique (AM, MM : 154,16 g/mol), le carbonate de sodium (Na>xCOs, SigmaUltra,
minimum 99.0%) et I’oxide de deutérium (D20, 99.9 atom% D) ont été fournis par Sigma-
Aldrich (Etats-Unis d’ Amérique). Le bicarbonate de sodium (NaHCO3, M : 84,01 g/mol) a été
fourni par Supelco® (Sigma-Aldrich, Allemagne). Le tampon salin phosphate (PBS, 10 X)

provient de Wisent Inc (Canada).

3.1.2 Procédé

La fabrication de la GeIMA (type A ou B) a été mise au point en se basant sur la littérature
(Shirahama et al., 2016) et est illustrée par la Figure 3.1. Tout d’abord, une solution tampon
carbonate bicarbonate (CB) 2 0,25 M (pH=9,4) a été réalisée en dissolvant 0,795 g de carbonate
de sodium puis 1,465 g de bicarbonate de sodium dans 100 mL d’eau distillée. Ensuite, 10 g
de gélatine ont été dissouts dans la solution CB a 50-55°C. Apres dissolution complete et sous
agitation magnétique, 1 ou 2 mL d’anhydride méthacrylique a été ajouté au goutte a goutte a

I’aide d’un pousse seringue (0,02 ou 0,1 mL/min) et laiss¢ réagir 1 a 3 h, suivant le DS ciblé.

La réaction a ensuite été arrétée par I’ajout de 250 mL de PBS 1X. La solution a été dialysée
durant 7 a 10 jours contre ’eau distillée (a 50°C) dans des membranes de dialyses (3,5 kD)
sous agitation magnétique a I’abris de la lumicre. L’eau distillée a ét¢ changée 2 a 3 fois par
jour afin d’éliminer les résidus d’anhydride méthacrylique et autres produits de la réaction

(Zheng et al., 2018). La solution a été filtrée (0,22 pm). Apres congélation a -80°C pendant
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24 h, la solution a été lyophilisée pendant 72 heures. La préparation finale de GeIMA a I’aspect

de mousse blanche cotonneuse a été stockée a -20°C jusqu’a utilisation.

. \(Gé}atine
w 55°C
4~ Tampon CB

S P

N
=1

55°C

R

Eau

distilléN '

S

2. Dissolution de la gélatine

1ha3h

3. Ajout de l'anhydride méthacrylique 4. Arrét de la réaction

50°C

6. Filtration 7. Lyophilisation 8. Mousse de GelMA

Figure 3.1. Différentes étapes de la synthese de la GeIMA (BioRender)
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3.1.3 Détermination du DS

Les différents échantillons de GelMA lyophilisés ont été analysés par résonance magnétique
du proton (RMN-H!) afin de déterminer leur degré de substitution (DS). Pour cela, 10 mg
d’échantillon ont été dissouts dans 1 mL d’oxide de deutérium (D>O) et analysés a température
ambiante en utilisant un spectrophotometre RMN (Varian Inova, QANUC 500 MHz), et les
spectres ont été analysés avec le logiciel TopSpin (version 4.2.0, Bruker). Le pic caractéristique
du solvent D>O (a 4,8 ppm) a été conservé sur les spectres afin d’effectuer la correction de
phase. Le pic de I’acide aminé aromatique comptant pour 5 protons et situ¢ entre 7,23 ppm et
7,5 ppm a été pris comme référence (Iervolino, F., et al., 2023 ; Peyret, C., et al., 2023). Le
signal de la lysine méthyléne située entre 2,8 ppm et 2,95 ppm a été mesuré et utilisé pour

calculer le DS comme indiqué dans I’équation 3.1 ci-dessous (Iervolino, F., et al., 2023) :

Intégrale du signal de la lysine de la GelMA
Intégrale du signal de la lysine de la gélatine

Ds (%) = (1- ) x 100 3.1)

Chaque mesure de I’intégrale du signal de la lysine sur le logiciel Bruker TopSpin a été réalisée
trois fois. Ainsi, le DS calculé de chaque échantillon est obtenu de la moyenne de tripliqua

d’analyse d’intégrale.

3.14 Préparation des hydrogels de GelMA

Les solutions de GeIMA ont été préparées en dissolvant la GeIMA lyophilisée dans du PBS
1X (pH=7,4). Afin d’évaluer 'impact de la stérilisation sur les propriétés mécaniques et
rhéologiques de la GeIMA, certaines fioles de GelMA (type A, DS=96%) ont été autoclavées
(121°C, 20 min). Les solutions de GelMA autoclavées ou non ont été conservées a 4°C jusqu’a

utilisation.

Pour former les hydrogels, avant exposition a la lumiére bleue, les préparations de GelMA ont
¢t¢ mélangées avec la  solution de photoinitiateur lithium  phenyl-2,4,6-

trimethylbenzoylphosphinate (LAP) dissout dans ’eau distillée de manieére a obtenir une
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concentration finale de LAP dans I’hydrogel égale a 0,05%uw ou 0,1%.w. La photo-réticulation

a ensuite été effectuée a 1’aide d’une fibre optique (A=405 nm, 1500 mW, Thorlab, Canada).

3.2 Préparation des hydrogels de chitosane
3.2.1 Matériel

Le chitosane (CH) (P1SLMW, DDA=89%, MM : 255 400 + 2 524 g/mol) provient de Primex.
Le sel B-glycérol phosphate disodique pentahydrate (BGP, C3H7Na>xOgsP SH2O, MM : 306,11
g/mol) et le bicarbonate de sodium (Supelco®, SHC, NaHCO3, MM : 84,01 g/mol) ont été
fournis par Sigma-Aldrich (Allemagne). L’acide chlorhydrique (HCI, 1 M) provient de Fisher
Scientific (Etats Unis d’ Amérique).

3.2.2 Procédé

Le CH est préparé suivant la méthode implémentée au laboratoire. La poudre de CH stérile a
¢été dissoute dans une solution d’acide chlorhydrique (HCI). Plusieurs formulations ont été
préparées en faisant varier la concentration de CH a 1,67%wy, 2,67%wy et 3,33%wy et celle de
HCI 4 0,10 M ou 0,12 M (Tableau 3.1). Apres 3 h d’agitation mécanique a environ 800 rpm,
les solutions acides de chitosane ont été stérilisées par autoclave (121°C, 20 min), puis

conservées a 4°C jusqu’a utilisation (Figure 3.2).
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Figure 3.2. Préparation de la solution acide de chitosane (BioRender)

La solution d’agents gélifiants a été préparée en dissolvant le BGP puis le SHC dans ’eau
distillée sous agitation magnétique de maniere a obtenir les concentrations de 0,5 M et 0,375
M respectivement (pH=8,4). Pour les expériences de culture cellulaire, la solution a été filtrée

sous hotte stérile a I’aide de filtres seringues (0,22 um).

Les hydrogels ont été préparés en mélangeant la solution acide de chitosane (solution A) avec
la solution d'agents gélifiants (solution B), puis avec une solution de PBS 1X a pH=7,4
(solution C) dans un rapport de 3 :1 :1 (v/v), a l'aide de seringues de 1 mL reliées entre elles

par un connecteur femelle-femelle.

Tableau 3.1. Concentrations initiales (Ci) et finales (Cf) aprés mélange des 3 seringues, en
chitosane et agents gélifiants (BGP/SHC)

Chitosane BGP SHC
Ci (Yown) Cf (Yown) Ci(M) Cft(M) Ci(M) Cft(M)
1,67 1 0,5 0,1 0,375 0,075
2,67 1,67 0,5 0,1 0,375 0,075
3,33 2 0,5 0,1 0,375 0,075
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33 Préparation des hydrogels de chitosane-GelMA

3.3.1 Mise au point de la méthode

L’¢laboration de la méthode de fabrication des hydrogels semi-et IPN a base de CH et de GM
a ¢été laborieuse et a nécessité plusieurs essais-erreurs €tant donné la viscosité importante des
solutions de CH et GelMA qui rendait impossible de les préparer séparément puis de les

mélanger.

3.3.2 Méthode de préparation retenue pour la solution A

La méthode retenue (Figure 3.3) repose sur la dissolution de la gélatine ou GM type A (DS~40
; ~60 ou ~90%) et du CH dans la solution de HC1 a 0,12 ou 0,10 M au bain marie a 37°C.
Une fois que la GM est ajoutée a la solution acide, celle-ci est mélangée mécaniquement a une
vitesse moyenne (~400 rpm). Puis, la poudre de CH est progressivement ajoutée a la solution
acide de GM de maniére a ne pas former de grumeaux. Une fois que la poudre de CH a été
totalement versée, la vitesse d’agitation est augmentée jusqu’a 800 rpm. Le bécher est
recouvert de papier aluminium afin de prévenir I’évaporation. Apres 3 h de mélange au bain
marie a 37°C, la solution est stérilisée par autoclave (121°C, 20 min). Cette derniére méthode
conduit a I’obtention de solutions homogenes et manipulables a la seringue. Les formulations
de CH-Gélatine, servant de controle, ont été¢ préparées suivant la méme méthode. Les
concentrations sont résumées dans le Tableau 3.2. Dans un premier temps, une solution de
1%CH 10%GM DS90% a été préparée car se rapproche des ratios rencontrés dans la littérature.
Les résultats n’ayant pas €té concluants (hydrogel gluant et pateux), la concentration en CH a
¢été augmentée et fixée a 1,67%wn. Par conséquent, la concentration en GM a été réduite et
variée a 2, 3 ou 5% avec différents DS (40, 60 et 90%). Suite aux résultats peu prometteurs
du CH-5%GM DS40 et 60%, nous avons décidé de ne pas préparer la formulation CH-5%GM
DS90%.
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Tableau 3.2. Concentrations initiales (Ci) pour préparer les solutions de polymeres a base de
chitosane-GelMA (ou gélatine) en vue d’obtenir les concentrations finales (Cf) souhaitées
dans I’hydrogel (Volume initial = 600 uL et Volume final = 1 mL)

Chitosane GelMA ou gélatine
Nomenclature Ci (Yown) Cf (Yown) Ci (Yoww) Cf (Y%own)
1,67%CH 2%GM 2,67 1,67 3,33 2
1,67%CH 3%GM 2,67 1,67 5 3
1,67%CH 5%GM 2,67 1,67 8,33 5
1%CH 10%GM 1,67 1 16,67 10
1 1

- e
| Papier & i

T ‘ a]ummlui‘ TH
T -"l'j‘ W _— s =
: L
P réparatimjm Ajout de la Ajout de la Agitation Préparation Fioles
de la solution mousse de poudre de mécanique des fioles autoclavées
de HCl GelMA chitosane (800 rpm), (121°C, 20 min)

t=3h

Figure 3.3. Méthode de préparation des solutions de chitosane-GelMA (BioRender)

3.3.3 Préparation des hydrogels de chitosane-GelMA

Les hydrogels ont été préparés en prélevant 600 pL de la solution de CH-GM a température
ambiante (solution A) puis en la mélangeant avec la solution d'agents gélifiants (solution B),
puis avec une solution de PBS 1X a pH=7,4 contenant le photoinitiateur LAP (solution C) dans
un rapport de 3 :1 :1 (v/v) a l'aide de seringues de 1 mL reliées entre elles par un connecteur

femelle-femelle (15 poussées allers-retours, 150 bpm).
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3.4 Caractérisation physico-chimique et mécanique des hydrogels

34.1 Tests de rhéologie

Les propriétés rhéologiques des formulations ont été analysées a 1’aide d’un rhéometre Physica
MCR 301 (Anton Paar, Allemagne) reli¢ a un controleur de température a circulation d’eau
(Julabo AWC100, Allemagne). Le systéme était concu de manicre a ce que la fibre optique
(405 nm, 1500 mW) éclaire I’hydrogel par le dessous (plateau en verre) et permette une
photopolymérisation au cours de la réalisation du test comme présenté sur la Figure 3.4.
Comme la photopolymérisation ne se produit pas dans 1’obscurité, la lumiére de la picce était

gardée éteinte.

Lumiére allumée Lumiére éteinte

/ i \\-\

—

=

Géométrie
plane Echantillon

Fibre optique
(405 nm)

Figure 3.4. Systéme de photopolymérisation mis en place pour les tests de rhéologie
(BioRender)
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L’¢tude rhéologique par cisaillement a été réalisée a 1’aide d’une plaque parall¢le de verre et
d’une géométrie plate (PP25-TG) dont I’espacement entre la géométrie supérieure et le plateau
est de 1 mm. De I’huile minérale (Fisher Scientific, Etats-Unis d’ Amérique) a été appliquée
autour de 1’échantillon ébavuré afin de prévenir son évaporation. Les différents tests suivants
ont été réalisés :

(a) Caractérisation de la cinétique de gélification des hydrogels : des balayages temporels
ont été réalisés pendant 40 min a 22°C et/ou 37°C dans la région linéaire viscoélastique
des formulations a une déformation constante de 1% et une fréquence constante de 1
Hz. L’¢évolution au cours du temps des modules de stockage G’ et de pertes G*” a été
réalisée en présence ou non de lumiere bleue (405 nm). Pour évaluer la capacité de
photopolymérisation et la cinétique de gélification des hydrogels de GM et de CH-GM,
la fibre optique placée sous la plaque de verre a 4,2 cm de 1’échantillon a été allumée
au temps t = 2 min pendant 10 min.

(b) Caractérisation du régime linéaire viscoélastique des hydrogels : des balayages en
fréquence (0,1 Hz a 10 Hz, déformation 1%) et des balayages en amplitude (1% a
1000% de déformation, fréquence 1 Hz) ont également été réalisés a 37°C.

(c) Température de transition sol-gel. La caractérisation de la température de transition sol-
gel de la GM a été réalisée a I’aide d’une plaque paralléle métallique avec géométrie
conique (CP25, Angle 1°, écart 47 um). La plaque métallique a été utilisée car elle
permet d’atteindre plus rapidement la température d’intérét. La température de
transition sol-gel a été déterminée par le croisement des modules de G’ et lors d’une
rampe de températures de 40°C a 4°C puis de 4°C a 40°C (a une vitesse de 1°C/min),
a une déformation de 1% et a une fréquence de 1 Hz. La température de transition sol-

gel de la gélatine (type A ou B) a également été évaluée, en guise de référence.

La viscosité et le caractére rhéofluidifiant des formulations ont été étudiés en mode rotationnel
a I’aide d’une géométrie a cylindres coaxiaux (CC10/T200).

(a) Laviscosité des solutions de gélatine et GM en fonction de la température a ét¢ mesurée

en réalisant une rampe de température de 40°C a 4°C (1°C/min) a un taux de

cisaillement de 1 s™'.
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(b) La viscosité en fonction du taux de cisaillement des solutions a été évalué de 0,01 s a

100 s a 22°C.

3.4.2 Tests de compression

Afin de comprendre I’impact de la photo-réticulation et de la température sur les propriétés des
gels, les tests de compression ont été réalisés sur des échantillons soumis a une réticulation
chimique et/ou physique, tel que résumé a la Figure 3.5. Directement aprés mélange des
solutions A, B et C, la préparation a été versée dans un moule cylindrique afin de former des
gels de 14 mm de diametre et 6 mm de hauteur. Les CH-GM (IPN) ont d’abord été exposés
10 min a la lumiére bleue (405 nm, 1 500 mW), puis incubés 24 h a 37°C. Ceux de GM et les
semi-IPN de CH-GM (réticulation chimique) ont été exposés seulement a la lumicre bleue
pendant 10 min, puis laissés reposer 10 min dans le noir a température ambiante. Enfin, les
gels de CH, CH-gélatine et de CH-GM (réticulation physique) ont seulement été incubés 24 h
a37°C.
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Figure 3.5. Préparation des hydrogels de chitosane-GelMA
réticulés physiquement et/ou chimiquement (BioRender)

Les tests de compression non confinée ont été réalisés a 1’aide de 1’appareil Mach-1 TM
Micromechanical System (Biomomentum, Laval, Canada) a température ambiante. Les
¢chantillons ont été placés au centre du plateau et du piston de compression et la force de
compression uni axiale a été appliquée a I’aide d’une cellule de charge de 100 N (résolution :
5 mN) jusqu’a 80% de déformation a un taux de 100% déformation/min. Les modules de
compression (ou modules sécants) ont ét¢ déterminés par le calcul de la pente de la courbe
contrainte-déformation entre 0 et 20% de déformation (région linéaire). Au moins trois réplicas
techniques ont été réalisés par formulation. De plus, la contrainte et la déformation maximales

(a la rupture, ou a 80% de déformation s’il n’y avait pas de rupture) ont été déterminées.
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Afin d’évaluer la résistance a la fatigue de certains hydrogels, des tests de compression
cycliques ont également été réalisés. Pour ce faire, une cellule de charge de 17 N (résolution :
0,85 mN) a été utilisée pour comprimer les hydrogels jusqu’a 20% de déformation
(v100%/min) pendant 20 cycles. Durant chaque cycle, les hydrogels ont ét¢ maintenus a 20%
de déformation pendant 10 s afin de mettre en évidence le processus de relaxation. Lorsque le
piston de compression retournait a sa position initiale, 10 s de pause était effectués entre deux
cycles consécutifs. Les courbes d’hystérésis des premiers et derniers cycles ont été¢ évaluées
(Figure 3.6). Puisque la surface est un parameétre essentiel pour déterminer le module de
compression, le diamétre des gels démoulés a été controlé. Pour ceux dont le diameétre s’est
rétracté apres incubation a 37°C, des photos ont été prises en présence d’une régle graduée afin

de calculer le diamétre réel du gel sur Imagel.

Compression Maintien de la Retour a la position Pause de 10 s avant
jusqu'a 20% de compression a 20% initiale le prochain cycle
déformation pendant 10 s

& &
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Figure 3.6. Méthode d’obtention d’une courbe d’hystérésis lors d’un cycle de compression
jusqu’a 20% de déformation (BioRender)
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Afin d’¢étudier le maintien des propriétés mécaniques des hydrogels en solution, des tests de
compression ont ét¢ effectués sur les gels les plus prometteurs aprés immersion a 37°C dans le
PBS 1X (pH=7,4) ou le milieu de culture DMEM complet (pH =8,1), pendant 7 jours. Le

milieu d’immersion a été changé au jour 3.

343 Osmolarité et pH des hydrogels

Apres 24 heures de gélification a 37 °C, les hydrogels retenus pour I’encapsulation cellulaire
ont été pressés et filtrés a travers un filtre seringue (0,45 um) afin de récupérer le filtrat et de
mesurer leur osmolarité (Advanced Micro Osmometer, Model 3300, Advanced Instruments).
Le pH de ces solutions a également été mesuré a 1’aide du pH-métre (UltraBasic, Denver

Instrument).

3.5 Spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF)

Des tests de spectroscopie infrarouge a transformée de Fourier (IRTF) ont été réalisés a 1’aide
du spectrométre (PerkinElmer) a une résolution de 2 cm™ et 32 scans. Pour cela, les hydrogels
de GM, gélatine, CH, CH-gélatine et CH-GM ont été congelés 24 h a -80°C puis lyophilisés
(HarvestRight, Etats-Unis d’ Amérique) toute une nuit. La GM synthétisée était déja lyophilisée

et n’a donc pas eu besoin de I’étre de nouveau.

3.6 Impression 3D des hydrogels et IPN

L’impression 3D a été réalisée a I’aide de I’instrument BioX (Cellink). Afin de tirer profit des
propriétés de la gélatine et de la GM, le lit d’impression a été stabilisé a 4°C pour permettre
une gélification physique et favoriser le maintien de la structure. L’instrument est muni d’une
téte a lumiere bleue (405 nm) afin de photopolymériser la GM. Plusieurs modes d’exposition
a la lumiére bleue sont disponibles. Afin de favoriser une réticulation homogene, la LED
réticulait la structure imprimée en se déplagant linéairement une fois I’impression terminée ou

bien entre I’impression de deux couches successives.



46

Tout d’abord, des essais avaient été réalisés a I’aide d’une géométrie en créneaux afin d’évaluer
la vitesse de déplacement de I’aiguille (diamétre interne : 250 um) et la pression d’extrusion
adaptée aux différentes formulations testées. Pour cela, la vitesse était fixée puis la pression
augmentée a la fin de chaque créneau. Ou a ’inverse, la pression était fixée et la vitesse
augmentée. Toutefois, cette méthode permettait difficilement de mettre en évidence les
irrégularités et discontinuités de la structure au cours de I’'impression. En effet, un systéme
pression/vitesse pouvait paraitre optimal sur la portion de la géométrie en créneaux étudice,
mais lorsqu’il fallait imprimer une plus grande structure la résolution d’impression s’avérait
mauvaise. Pour la suite des essais, la résolution d’impression et la fidélité de forme ont été
évaluées sur des grilles de 20 x 20 mm? (1 a 4 couches — 64 pores) en maintenant la pression
d’extrusion et la vitesse d’impression constantes. Suivant le résultat obtenu, ces parameétres
¢taient ajustés jusqu’a définir le meilleur systéme d’impression pour la formulation testée.
L’indice d’imprimabilité (Pr) et le taux d’étalement (Sp) (Seymour, Shin, & Heilshorn, 2021)
ont été mesurés sur les grilles présentant une bonne résolution a I’ceil, c’est-a-dire dont les
pores n’étaient pas totalement obstrués, les filaments cassés, discontinus et/ou irréguliers. Les
différents pores des grilles retenues ont ensuite ét¢ photographiés au microscope optique
(grossissement x4). Le périmétre L (um), I’aire A (um?) et le diamétre des filaments e (um)
des différents pores de la grille ont été calculés sur ImageJ. L’indice Pr a été déterminé suivant

I’équation 3.2 :

L2
Pr =
16 X A

(3.2)

Lorsque Pr est inférieur a 1, cela signifie que les pores sont obstrués. Lorsqu’ils le sont
totalement, Pr est nul.

Le taux d’étalement Sp du gel a quant a lui été calculé selon 1I’équation 3.3 :

Sp =  (um) (3.3)

diametre interne de l' aiguille d'impression(um)

Plus Sp est proche de 1, moins le filament s’est élargi et étalé et plus la structure imprimée sera

proche de la structure dessinée.
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3.7 Biocompatibilité et encapsulation cellulaire

3.7.1 Culture cellulaire

Les fibroblastes 1.929 Passage 4 a 7 ont été cultivés dans du milieu de culture Dulbecco’s
Modified Eagle Medium (DMEM) contenant de la L-glutamine a 2% (v/v) complété par 10%
(v/v) de sérum bovin feetal (SBF) et 1% (v/v) pénicilline/streptomycine (Wisent Inc, Canada)
dans une atmosphére humide a 37°C contenant 5% de COx». Les solutions polymériques ont été
stérilisées par autoclave (121°C, 20 min), les agents gélifiants avec ou sans photoinitiateur ont

été filtrés a I’aide d’un filtre seringue (22 pum).

3.7.2 Encapsulation cellulaire (3D)

Les fibroblastes L.929 a passage 5 (P5) ont été encapsulés dans les formulations de gel les plus
prometteuses a une concentration de 1 million de cellules/mL, en suivant la méthode décrite a
la section 3.3.3, a la différence que la solution C était formée de la suspension cellulaire dans
du DMEM complet (Figure 3.7). Un volume de 100 puL de solution pré-hydrogel a été versé
dans les puits d’une plaque de 48 puits. Les pré hydrogels de CH-GM ont chacun été exposés
pendant 10 min a la lumiere bleue (405 nm) avant d’€tre incubés 6 min a 37°C, puis recouverts
de 300 uL. de DMEM complet. Pour imiter les mémes conditions de photo-réticulation des
hydrogels CH-GM, les pré hydrogels de CH et CH-G¢élatine ont été laissés a température
ambiante pendant 10 min avant d’étre incubés 6 min a 37°C et recouverts de 300 uL DMEM
complet. Une plaque différente a été utilisée pour chaque point temporel des conditions CH-
GM (jours 1, 3 et 7) et pour chaque essai biologique (/ive/dead et test Alamar). Le pré-hydrogel
a été réticulé rapidement aprés mélange (irradiation puis incubation) et le milieu de culture a
ensuite été déposé sur les gels afin d’éviter toute altération des cellules en contact avec la
solution de polymeére. Les gels ont été cultivés durant 7 jours en changeant le milieu de culture

tous les deux jours.
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Figure 3.7. Encapsulation cellulaire par la méthode de mélange trois seringues (BioRender)

3.7.3 Tests de viabilité cellulaire

Live/dead : La viabilité cellulaire a été analysée grace aux essais de /ive/dead. La solution de
colorant a été préparée sous hotte stérile en mélangeant la solution de calcéine de 100 pM
(Invitrogen, Etats-Unis d’Amérique) a celle d’éthidium homodimer-1 (Eth-1) de 110 pM
(Invitrogen, Etats-Unis d’Amérique) dans du SBF afin d’obtenir en concentrations finales 2
uM de calcéine et 5,5 uM d’Eth-1. Apres avoir retiré le milieu de culture, un volume de 300
uL de colorant a été ajouté dans chaque puits et incubé 45 min a 37°C a I’abris de la lumiére.
Le colorant a ensuite été retiré et remplacé par du milieu de culture DMEM ne contenant pas
de SBF. Les cellules encapsulées ont été visualisées au microscope a fluorescence (Revolve

Microscope) au grossissement x4. Différentes zones de chaque puits ont été¢ photographiées.

Bleu d’Alamar : Afin de mesurer ’activit¢ métabolique des cellules encapsulées un test au

bleu d’Alamar a été réalisé. Le colorant stérile est constitué d’une solution de résazurine
(Biotium, Etats-Unis d’Amérique) a 10%y et de milieu de culture DMEM complet. Un

volume de 500 pL de colorant a été déposé au-dessus de chaque puits apres avoir délicatement
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retiré le milieu de culture. Les plaques ont ét¢ incubées 4 h a 37°C a I’abris de la lumiére. Apres
incubation, le colorant situé¢ dans chaque puits a délicatement ét€ homogénéisé par une dizaine
d’allers-retours a la pipette. Puis 100 pL de chaque puits ont été¢ analysées par fluorescence
(dans une plaque de 96 puits) a I’aide d’un spectrophotometre (Victor 2) a une longueur d’onde

d’excitation de 540 nm et d’émission de 615 nm.

3.8 Analyse statistique

Au moins trois réplicas par expérience ont été réalisés (sauf indication contraire). Les résultats
sont présentés sous forme de moyen avec écart-type. Etant donnée la trés petite taille des
¢chantillons (<10), il a été préféré de réaliser une analyse statistique descriptive combinée a
I’utilisation de tests (non) paramétriques. Pour ce faire, des graphiques boites & moustaches ou
bien des diagrammes en baton mettant en évidence la dispersion des jeux de données ont été
représentés. Les tests d’hypotheses ont été réalisés a 1’aide du langage de programmation R.
Pour les jeux de données vérifiant la loi normale, les tests ANOVA suivi du test de Tukey ont
¢été¢ réalisés. Lorsque I’hypothése de normalité (Shapiro-Wilk) est réfutée des tests non
paramétriques ont été réalisés tel que le test de Kruskal-Wallis. Lorsque 1’hypothese selon
laquelle aucun groupe significatif n’existe est rejetée (p-value < 0,05), une analyse post-hoc de
Dunn (correction de Bonferroni) a été réalisée afin de mettre en évidence les groupes présentant
des différences significatives (p < 0,05 : *,p <0,01 : **, p<0,001 : *** et p <0,0001 : ****),
Dans le cas ou seulement deux groupes ont été comparés, le test de Wilcoxon-Mann-Whitney

a été réalisé.






CHAPITRE 4

RESULTATS

4.1 Hydrogels de GeIMA

Avant de nous intéresser aux (semi)-IPN de chitosane-GelMA (CH-GM), nous avons d’abord

mis au point la méthode de synthése de la GeIMA ainsi que sa caractérisation.

4.1.1 Modulation du DS et reproductibilité

L’utilisation de la GeIMA (GM) au sein de notre équipe de recherche est relativement récente.
Des essais préliminaires de synthése de GM de type B (GMB) avaient été réalisés en utilisant
la méthode conventionnelle décrite par Van Den Bulcke et al., (2000). Les degrés de
substitution (DS) des différents lots obtenus étaient seulement d’environ 40%, ce qui donne de
faibles propriétés mécaniques. De plus, la solution de GM a 10%wv possédait un pH compris
entre 4 et 5, ce qui est toxique pour les cellules. Afin d’obtenir un pH proche des conditions
physiologiques et un DS supérieur ou égal a 60%, une nouvelle technique de synthese a été
instaurée, en adaptant la méthode de synthése en une seule étape décrite par Shirahama et al.,
(2016) et reposant sur I'utilisation du tampon CB (0,25 M). Dans un premier temps, différents
parametres de synthése ont été évalués et ajustés en fonction des DS obtenus. Puis, deux
combinaisons de parametres ont été conservées afin d’évaluer la reproductibilité de la synthese.

Ainsi, cinqg lots de GMB et dix lots de GMA ont été produits.

Chaque GM synthétisée a été analysée par RMN du proton et comparée avec le spectre de la
gélatine (A ou B) (Figure 4.1). Sur chacun des spectres de GM synthétisée, les pics a 5,5 et 5,7
ppm caractéristiques des protons méthacrylates apparaissent (Figure 4.1 a). De plus, le pic de
la lysine a ~3 ppm diminue en intensité (Figure 4.1 b). Ces résultats montrent que la réaction

de synthése a été réalisée avec succes.
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Figure 4.1. Spectres RMN du proton de la gélatine et de la GeIMA type A avec un DS~90%
et un DS~50% (TopSpin 4.2.0)

Les DS obtenus pour la GMB sont trés variables et résumés dans le Tableau 4.1. Seul le
premier lot de type B réalisé¢ s’approche du DS cible, en revanche il a été impossible de le
reproduire par la suite. Abaisser le débit d’addition de I’anhydride méthacrylique (AM) a

permis d’approcher un DS d’une valeur de 60% mais ne remplit pas 1’objectif initial.



53

Tableau 4.1. Degré de substitution (DS) des différents lots de GeIMA de type B synthétisés
en fonction des parameétres de réaction utilisés (AM : anhydride méthacrylique)

DS ciblé Volume | Débit d’addition Temps de la DS obtenu (%) DS moyen (%)
(%) AM (mL) (mL/min) réaction
91,4 + 1,1
339+42
100 1 0,1 1h30 549425 57,2+244
48,8 + 3,8
=80 1 0,02 1h30 57,7+ 14 -

Compte tenu des difficultés rencontrées lors de la synthese de la GMB et en vue de la mélanger
au CH, la GMA (dont le point isoélectrique est plus élevé) a été privilégi¢e pour le reste de
I’étude (Tableau 4.2). Les premiers essais de synthése de GMA dont le débit d’addition de
I’AM est de 0,02 mL/min n’ont pas été concluants. En effet, le DS obtenu est d’environ 44%
et de 57% pour un temps de réaction égal a 1h30 et 3h respectivement. L’augmentation du
débit d’addition de I’AM a 0,1 mL/min, tout en conservant un temps de réaction de 1h30, a
permis d’obtenir différents lots avec un DS de 68,2% + 17,3%. Doubler le volume d’AM ainsi
qu’augmenter le temps de la réaction a conduit a I’obtention de GMA avec un DS égal a 88,6%
+ 6,5%. Cette derniere méthode permet d’obtenir un DS proche de 90% avec une assez
bonne reproductibilité. La variabilit¢ du DS lorsque celui-ci s’approche de 100% peut
s’expliquer par la méthode RMN-H'. En effet, plus le DS est élevé, plus le pic caractéristique
de la lysine a ~3 ppm diminue en intensité voire disparait, ce qui augmente le risque d’erreur

lors du calcul de I’intégrale du signal.
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Tableau 4.2. Degré de substitution (DS) des différents lots de GeIMA de type A synthétisées

en fonction des paramétres de réaction utilisés (AM : anhydride méthacrylique)

DS ciblé Volume | Débit d’addition Temps de la DS obtenu (%) DS moyen (%)

(%) AM (mL) (mL/min) réaction

=80 1 0,02 1h30 44,0 + 4,0 -

=80 1 0,02 3h 56,6 £ 1,0 -
92,1 £2,7
82,6 £5,7

>80 2 0,1 2h 83,6 + 1,0 88,6 £ 6,5
95,8 +1,2
66,7 £ 1,6
48,8 £ 6,5

60 1 0,1 1h30 66,4 + 1,1 68,2+ 17,3
90,9 + 1,0

Les températures de transition sol-gel et gel-sol ont été mesurées par essais rhéologiques a
I’aide d’une rampe de température allant de 4°C a 40°C (Tableau-A I-1 en ANNEXE 1, p.105).
La température de transition sol-gel pour la gélatine et la GM correspond a I’intersection des
modules de perte (G’’) et de stockage (G’) lorsque la température diminue. Au contraire, la
température de transition gel-sol correspond a I’intersection de G’ et G*” lorsque la température
augmente. Contrairement a I’étude de M. Zhou et al., (2019), quel que soit le type de GM
synthétisée, les températures de transition sol-gel et gel-sol ne sont pas impactées de manicre
considérable par la valeur du DS. A 1’exception de la GMB DS~55%, les températures de
transition de la GM sont inférieures de 3 a 4°C par rapport a la gélatine de méme type, et sont
proches de la température ambiante (20-24°C). Pour tous les lots synthétisés, la température
de transition sol-gel est environ inférieure de 5 a 7°C a celle de transition gel-sol (26-29°C).
Ceci s’explique par le fait que 1’énergie requise pour passer de la structure triple hélice a une
structure aléatoire est plus importante, justifiant une température de transition gel-sol plus

¢levée (He et al., 2023).
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4.1.2 Choix du temps d’exposition a la lumiére bleue

Comme expliqué dans le premier chapitre, la concentration en photoinitiateur, la longueur
d’onde et I’intensité de la source lumineuse utilisée ainsi que le temps d’exposition a la lumiere
sont des parametres essentiels pour la réticulation de la GM et jouent un role sur ses propriétés.
Le photoinitiateur LAP a une concentration de 0,05%wy est couramment utilisé dans la
littérature et n’impacte pas négativement la viabilité cellulaire. Toutefois, il est important de
choisir le temps d’exposition a la lumiére adéquat pour polymériser les hydrogels photo
sensibles. Pour cela différents temps d’exposition a la lumiére bleue (1 = 405 nm, 7 mW/cm?)
ont été évalués pour polymériser la GM a 10%w (Figure 4.2). La gélification de la GM est
observée pour un temps d’exposition supérieur ou €gal a 4 min (courbes jaunes), tandis que
pour un temps d’exposition équivalent a 3 min la GM reste a I’état liquide (courbes vertes). Le
module de stockage G’ final augmente avec 1’augmentation du temps d’exposition : ~230 Pa
(t=4 min), ~1360 Pa (t=5 min), ~7170 Pa (t=10 min) et ~10 580 Pa (t=15 min). Prolonger
I’exposition au-dela de 10 min conduit a des gains de G’ de moins en moins importants et
pourrait compromettre d’autres expériences comme 1’encapsulation cellulaire. Un temps
d’exposition a la lumiere de 10 min permet d’atteindre d’excellentes valeurs de G’ et est retenu
pour la suite du projet. Enfin, un temps de latence d’environ 3 min est observé entre le moment

ou la lumiére est allumée et le moment ou la polymérisation s’initie.
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Figure 4.2. Photopolymérisation de la GeIMA a 10%wx (type A, DS~91%) en présence du

photoinitiateur LAP & 0,05%wv a différents temps d’exposition a la lumiére bleue (A = 405

nm), T=37°C. Les fléches indiquent lorsque la lumicre est allumée puis éteinte en fonction
des différentes conditions

4.1.3 Effet de 1a concentration de la GelMA sur ses propriétés rhéologiques

Bien que I’effet de la concentration de la GM sur ses propriétés soit bien connu, il est important
d’effectuer quelques tests rhéologiques en faisant varier la concentration de la GM synthétisée
afin de s’assurer que leurs propriétés soient conformes aux attentes. D’apres la Figure 4.3,
I’augmentation de la concentration en GM s’accompagne de 1’augmentation du module de
stockage G’. De plus, la polymérisation s’initie plus rapidement avec une augmentation de la
concentration. Toutefois, une concentration en GM de 2%wy est insuffisante pour permettre

une gélification chimique. Ces résultats sont consistants avec ceux trouvés dans la littérature
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démontrant qu’une concentration minimale de 3%y est requise pour initier une
photopolymérisation dans ces conditions (O’Connell et al., 2018 ; Seymour et al., 2021). En
effet, les chaines de GM sont probablement trop ¢loignées les unes des autres pour interagir

entres elles lorsque sa concentration est de 2%wy.
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Figure 4.3. Modules de stockage (G’) et de perte (G’”) des hydrogels de GelMA (type A,
DS~90%) a différentes concentrations exposés pendant 10 min a la lumiére bleue en présence
du photoinitiateur LAP a 0,05%wn~, T=37°C

4.14 Effet du degré de substitution de la GelMA sur ses propriétés rhéologiques

L’impact du degré de substitution (DS) a également été étudié par rhéologie (Figure 4.4). Tel
qu’attendu, le module de stockage (G’) augmente avec I’augmentation du DS. En effet, plus le
nombre de groupes méthacrylates et méthacrylamides est ¢élevé, plus les doubles liaisons C=C
sont aptes a €tre mobilisées sous I’effet de la lumiere pour former des liaisons covalentes. Un

léger retard de polymérisation est observé lorsque le DS vaut 40%.
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Figure 4.4. Modules de stockage (G’) et de perte (G’”) des hydrogels de GeIMA
(10%ww, type A) avec différents degrés de substitution (DS), réticulés pendant 10 min
a la lumiére bleue en présence du photoinitiateur LAP a 0,05%w~, T=37°C
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4.1.5 Effet de I’autoclave sur les propriétés rhéologiques et mécaniques

Afin d’utiliser les hydrogels dans des applications biomédicales, il est essentiel de les stériliser
avec une technique adaptée avant d’y ajouter les cellules vivantes. Les solutions de CH-GM
sont trop visqueuses pour étre filtrées. L’alternative est 1’autoclave, une technique de
stérilisation par traitement thermique (121°C, 20 min) trés efficace et largement utilisée au sein
de notre équipe de recherche pour stériliser le CH. Toutefois, I’effet de I’autoclave sur la GM
reste encore assez mal connu. Quelques études ont évalué I’impact de 1I’autoclave sur la mousse
de GM ou bien sur les hydrogels de GM photopolymérisés (Rizwan, Chan, Comeau, Willett,
& Yim, 2020 ; Shyam & Palaniappan, 2023 ; F. Zhang, Scull, Gluck, Brown, & King, 2023).
Nous avons donc étudi¢ I’impact de 1’autoclave sur les propriétés rhéologiques (Figure 4.5) et

mécaniques (Figure 4.6) de la GM dissoute dans le PBS 1X.

La polymérisation de la GM autoclavée s’initie environ 1 min aprés la GM non stérile et son
module de stockage (G’) est proche mais 1égérement inférieur et significativement plus
variable : 6232 + 2394 Pa et 6863 + 415 Pa a t=40 min, pour la GM autoclavée et non
autoclavée respectivement. Les hydrogels de GM autoclavés ou non sont tous les deux
transparents. Le module sécant a 20% de déformation de la GM autoclavée est Iégerement plus
faible que celui de la GM non stérile, mais non significative (p>0,05) : 20,6 + 2,2 kPa et 23,4
+ 2,2 kPa, respectivement (Figure 4.6 a). La déformation a la rupture de la GM est d’un peu
plus de 60% (~62% et ~64% respectivement). Les valeurs de contrainte a la rupture sont
presque similaires, mais la variation entre les réplicas de la GM autoclavée est plus
conséquente que la GM non stérile : 102 + 72 kPa et 108 + 8 kPa, respectivement (Figure 4.6
b). Ces résultats montrent que I’autoclave affaiblie légérement les propriétés rhéologiques et

mécaniques de la GM en générant davantage de variabilité.
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Figure 4.6. Effet de 1’autoclave (a) sur le module de compression a 20% de déformation et
(b) la contrainte a la rupture des hydrogels de GeIMA (121°C, 20 min), n=3 (RStudio)
n.s : non significatif (Test de Wilcoxon-Mann-Whitney)
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4.2 Hydrogels de chitosane-GelMA

4.2.1 Réticulation des hydrogels

Dans un premier temps, il est essentiel de s’assurer de la faisabilité de créer des réseaux (semi)-

interpénétrés de polymeres (IPN) a base de chitosane (CH) et de GeIMA (GM).

Tout d’abord, I’impact de 1’autoclave sur la GM lorsqu’elle est ajoutée au CH a été évaluée.
Pour cela, la GM non stérile a été dissoute dans la solution acide de CH autoclavée, puis laissée
sous agitation mécanique pendant 3 h au bain marie a 37°C. Afin de bien comprendre I’impact
de I’autoclave sur la GM incorporée au CH, il était essentiel d’utiliser du CH autoclavé puisque

sa stérilisation peut également affecter les propriétés mécaniques du mélange.

Ainsi, la méthode mise au point permet d’obtenir aprés mélange a I’agitateur mécanique et au
bain marie une solution blanche a I’aspect mousseux (Figure 4.7 a). Aprés autoclave (121°C,
20 min) une solution jaune transparente est obtenue (Figure 4.7 c¢). Lorsque la GM non
autoclavée est ajoutée au CH, qui lui a été préalablement autoclavé, la solution est jaune opaque
et hétérogéne (Figure 4.7 b). L’opacité de cette derniere peut justifier 1’absence de
photopolymérisation lorsqu’exposé a la lumiere bleue pendant 10 min et une allure de courbe
similaire a celle de I’hydrogel thermosensible de CH (Figure 4.8). Au contraire, lorsque les
deux polymeres ont été autoclavés, la photopolymérisation a lieu (courbe jaune Figure 4.8).
L’autoclave, en éliminant les bulles, est donc bénéfique pour la réticulation chimique du CH-
GM puisqu’elle rend la solution CH-GM transparente permettant la pénétration de la lumiere

de la solution pré-hydrogel.
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Figure 4.7. Fioles de la solution acide de chitosane-GelMA (a) lorsqu’aucun des polymeres
n’est autoclavé (b) lorsque seule la GeIMA n’est pas autoclavée et (c) lorsque les deux sont
autoclavés (121°C, 20 min), température ambiante

Comme observé a la section 4.1.3, méme pour un DS~90%, les hydrogels de GM a 2%y ne
réticulent pas en présence de LAP a 0,05%w et exposés pendant 10 min a la lumiére bleue
(405 nm, 7 mW/cm?). Toutefois, sur la Figure 4.8 la photopolymérisation de la GM a 2%wx
peut étre observée lorsqu’elle est ajoutée au réseau de CH (courbe jaune). Son module de
stockage (G’) initiale est plus faible que celui du CH mais augmente fortement une fois que la
photo-réticulation de la GM est initiée. Ainsi méme a de trés faibles concentrations, la GM est

capable de former un réseau covalent lorsqu’elle est ajoutée au CH.
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Figure 4.8. Module de stockage (G’) des hydrogels de 1,67%chitosane (CH), de 2%GelMA
DS~90% (2%GM), de 1,67%chitosane-2%GelMA DS~90% (CH-2%GM) et de CH-2%GM
lorsque la GeIMA n’est pas autoclavée (CH-(2%GM N.A)) lorsqu’exposés a la lumiere bleue
(405 nm) pendant 10 min et chauffés a 37°C en présence du photoinitiateur LAP et/ou des
agents gélifiants (BGP/SHC)

Il est difficile d’observer I’effet de la température sur la réticulation des hydrogels de CH-GM
en se basant uniquement sur les études rhéologiques. Afin de mieux comprendre 1’effet de la
réticulation chimique d’une part, et I’effet de la réticulation physique d’autre part, des tests de
compression ont été réalisés sur les hydrogels de CH-GM DS90% lorsque la concentration en
GM est de 2% ou 3%w. Pour cela, les hydrogels ont soit uniquement été exposés a la lumiere
bleue pendant 10 min (Lumiére), soit uniquement incubés a 37°C pendant 24 h (Température).
Ils ont ensuite été comparés aux gels ayant d’abord été exposés a la lumiére puis incubés 24 h

a 37°C (Combinaison des deux).
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Lorsque les hydrogels de CH-GM DS90% sont uniquement exposés 10 min a la lumiére bleue
ou uniquement incubés 24h a 37°C aucune modification apparente de leur volume n’est
observée. En revanche, lorsqu’ils sont d’abord exposés 10 min a la lumiére, puis incubés 24h
a37°C, les hydrogels se contractent (i.e, perdent en volume et leur diamétre rétrécie). La Figure
4.9 met en évidence la différence de diamétre observé chez les hydrogels de CH-2%GM
DS60% (a) et ceux de CH-2%GM DS90% (b). Par exemple alors que le diamétre du CH-
2%GM DS60% est de 14 mm, celui du CH-2%GM DS90% est de 11,7 + 1,2 mm
lorsqu’exposés a la lumiére puis incubés a 37°C. Lorsqu’exposés a la lumicre, le réseau riche
en groupes méthacrylamides et méthacrylates (DS~90%) de la GM réagit et forme des liaisons
covalentes. Sous l’effet de la chaleur, les chaines de CH interagissent entre elles par des
liaisons faibles. Toutefois, les chaines de CH entremélées dans le réseau chimique de la GM
sont fortement contraintes. Il est possible que les chaines polymériques du CH et de GM
adoptent une conformation plus compacte pouvant accroitre 1’hydrophobicité de I’hydrogel.
Par conséquent, une partie de 1’eau est chassée du réseau engendrant la formation d’un

hydrogel plus dense et rigide.

(2)

(b)

Figure 4.9. Hydrogels de 1,67%chitosane 2%GelMA (CH-2%GM) dont le DS est de 60%
(a) ou 90% (b) apres exposition 10 min a la lumiere bleue (405 nm) puis incubation 24 h
a37°C

Une différence entre les différentes conditions de réticulation est observée, en particulier la
différence est significative entre les conditions « Lumicre » et « Combinaison des deux »

lorsque 2%GM est ajoutée au CH (p<0,0001). En effet, pour les hydrogels CH-2%GM le
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module de compression a 20% de déformation vaut 9,2 + 2,9 kPa lorsqu’exposés a la lumiere,
19,5 £ 2,7 kPa lorsqu’incubés a 37°C et 37,6 + 6,4 kPa lorsqu’exposés a la lumiere et incubés
a 37°C (Figure 4.10). Une légere différence (n.s) est observée entre les modes de réticulation
pour les hydrogels de CH-3%GM mais avec des modules généralement plus bas. Les résultats
semblent mettre en évidence un effet synergique de la réticulation physique et chimique sur la
résistance a la compression des hydrogels de CH-GM. Le mécanisme de réticulation est résumé
sur la Figure 4.11. Lorsque I’hydrogel est exposé a la lumiére, les liaisons doubles C=C des
groupes méthacrylates et méthacrylamides de la GM forment des liaisons covalentes formant
ainsi un gel chimique (réticulation chimique) dans lesquelles les chaines de CH sont
« emprisonnées ». Lorsque I’hydrogel est chauffé a 37°C, le transfert de protons du CH vers
les agents gélifiants est accéléré permettant aux chaines de CH a leur tour d’interagir via des
liaisons faibles (réticulation physique). Les chaines de CH et de GM s’entremélent sans que
des liaisons covalentes ne se forment entre elles : il s’agit d’un réseau interpénétré de
polymeéres (IPN). Lorsque seulement un des polymeres (CH ou GM) est réticulé (solution
soumise seulement a la lumiére ou a la température), alors il s’agit d’un semi-IPN. Avec 3%wn
de GM la flexibilité des chaines est réduite, ce qui explique peut-étre le plus faible gain obtenu

en combinant lumicre et chauffage.



66

o
T

skoksk : stk sk —

a1
o
1

3k k3K

(kPa)
5 &

w
[4)]
L

Groupe

CH-2%GM
CH-3%GM

w
o
1

(@)
1

N N
o
1

Module de compression
&

-
o
1

Lumiére Température Combinaison des deux

Figure 4.10. Module sécant a 20% de déformation (kPa) des hydrogels de
Chitosane-GelMA DS~90% avec 2%w~ (CH-2%GM) ou 3%uw de GeIMA (CH-3%GM)
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suivi du test de Tukey : p-value < 0,05 : *, p-value < 0,01 : **
p-value < 0,001 : *** et p-value < 0,0001 : ****
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Figure 4.11. Formation de réseaux de polymeres interpénétrés (IPN) ou semi-IPN a base de
chitosane et de GelMA (BioRender)

4.2.2 Analyse par Infrarouges

Des analyses infrarouges a transformées de Fourier (IRTF) ont été réalisées pour évaluer la
photopolymérisation des hydrogels a base de GM et comprendre les liaisons impliquées dans
le mélange a base de CH et de gélatine/GM. Dans un premier temps, la GM lyophilisée (DS=60
ou 90%), référée comme GM non réticulée, et les hydrogels de gélatine et GM de type A ont
¢té analysés (Figure 4.12). Les spectres de la gélatine et de la GM présentent les pics
caractéristiques des amides primaire (C=0), secondaire (N-H) et tertiaire (N-H) a 1636 cm™,
1542 cm™ et 1237 cm! respectivement. A environ 3 290 cm-1, peut également étre observé le
pic associ¢ au signal des groupes O-H et N-H. Lorsque la GM n’est pas réticulée, un 1éger pic
correspondant aux signaux =C-H et C=C-H> des groupes méthacrylates et méthacrylamides
peut étre observé a 558 cm™!. Le signal correspondant a la double liaison carbone-carbone se
superpose avec celui de I’amide primaire, et est plus intense pour la GM non réticulée, en
particulier pour celle dont le DS est de 90%. L’intensité des pics de I’amide I est quasiment

identique chez la gélatine et la GM ayant été photopolymérisée quel que soit son DS. Ces



68

résultats démontrent que la réticulation de la GM s’est réalisée avec succes puisque les doubles

liaisons ont permis de former des liaisons covalentes.

 ———— ”
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Figure 4.12. Spectres infrarouges de la GeIMA type A avec un degré de substitution de 60
ou 90% photo réticulée (t=10 min, A=405 nm) ou non ainsi que de la gélatine type A

Dans un second temps, les spectres des hydrogels thermosensibles de CH, CH-Gélatine et de
CH-GM (DS=60 ou 90%) réticulés en présence des agents gélifiants sont comparés dans la
Figure 4.13. La large bande caractéristique des signaux O-H et N-H entre 3100 cm™ et
3600 cm™! est également présente sur le spectre du CH. D’autres bandes caractéristiques sont
observées comme celles correspondant a I’amide I et I’amide 11 a environ 1658 et 1583 cm™
respectivement. Entre 900 et 1050 cm™, des bandes intenses caractéristiques des groupes

phosphates (P-O, P-O-C et P=0) apparaissent sur les spectres et t¢émoignent de la présence du
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B-glycérophosphate (BGP). Il est difficile d’observer la présence de pics caractéristiques du
bicarbonate de sodium (SHC) puisque celui-ci se transforme en CO» une fois mélangé a la
solution acide de chitosane. Les hydrogels n’ayant pas été rincés avant d’étre lyophilisés
présentent des traces des agents gélifiants qui sont restés piégés dans le réseau polymérique.

Ces résultats concordent avec ceux trouvés dans la littérature (Assaad et al., 2015).

Enfin, les hydrogels de CH-G¢latine et de CH-GM présentent a la fois les pics caractéristiques
du CH thermosensible et de la gélatine ou de la GM réticulée, montrant que les deux
composants n’ont pas été dégradés lors de la réaction. L’absence de nouvelle bande sur ces
hydrogels met en avant qu’aucune liaison covalente ne s’est créée entre les polymeéres de CH

et de GM/gélatine.
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Figure 4.13. Spectres infrarouges a transformée de Fourier des hydrogels
de chitosane (CH), de gélatine et GeIMA de type A (DS=60 ou 90%) ainsi que
des hydrogels de chitosane-Gélatine (CH-G¢élatine) et chitosane-GeIMA (CH-GM)
ayant été réticulés en présence d’agents gélifiants (37°C) et/ou photopolymérisés
(t=10 min, A = 405 nm)
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4.2.3 Effet du DS et de 1a concentration en GelMA

Afin de mieux comprendre la réticulation et d’optimiser les formulation, I’impact de plusieurs
paramétres sur les propriétés rhéologique et en compression des IPN a été étudié, notamment
la concentration en GM ainsi que son DS la concentration en photoinitiateur ou encore la
concentration initiale en acide chlorhydrique (HCI) utilisée lors de la préparation du mélange

prépolymere (ces derniers résultats sont présentés en ANNEXE II, p.104).

Tel que montré a la Figure 4.14, I’ajout de GM au CH ralentit la cinétique de gélification a
37°C de ce-dernier. En effet, la gélification du CH en présence du BGP et du SHC est tres
rapide et commence avant méme lancement du test de rhéologie (G’<G’’). En revanche, la
cinétique de gélification en présence de la gélatine a 2%.wy est plus lente et prend environ deux
minutes (courbe verte Figure 4.14). Plus le DS de la GM augmente, plus la cinétique de
gélification est ralentie en 1’absence d’exposition a la lumiére. Ces résultats peuvent étre la

conséquence d’un encombrement stérique di au groupes méthacrylates et méthacrylamides.

Cette idée est renforcée d’apres la Figure 4.15 lorsque le CH-GM est exposé simultanément a
la lumiére et a 37°C. En effet, I’ajout de la gélatine/GM au CH abaisse la valeur du module de
stockage quel que soit le DS. L’encombrement stérique semble entraver la gélification
physique du CH et cela d’autant plus que le réseau de GM photopolymérise. Lorsque la
concentration en GM est fixée a 2%w (Figure 4.15), la photopolymérisation est davantage
observée lorsque le DS augmente (cohérent avec résultats de la section 4.1.4) mais G’ se
stabilise plus rapidement pour un DS égal a 90%. La photopolymérisation semble alors

fortement prédominer.

Tel que présenté en ANNEXE II, p.108, la densification du réseau de GM (GM=3%) semble
davantage restreindre la gélification du CH. L’impact du DS semble étre réduit lorsque la
concentration en GM est de 3%wn. En effet, contrairement a une concentration en GM
équivalente a 2 ou 5%wn, les courbes des hydrogels de CH-GM sont plus proches les unes des

autres notamment pour un DS de 40 et 60%.
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Figure 4.14. Modules de stockage (G’) et de perte (G’’) des hydrogels de 1,67%Chitosane
et 1,67%Chitosane-2%GelMA DS=0, 40, 60 ou 90% lorsque réticulés a 37°C en présence
d’agents gélifiants (pas d’exposition a la lumiere), n >3
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Figure 4.15. Effet du degré de substitution (DS) sur le module de stockage (G’) des
hydrogels de chitosane (CH), de chitosane-gélatine (CH-GM DS0%) et de chitosane-GelMA
(CH-GM) a une concentration en gélatine/GelMA fixée a 2%yw. Hydrogels réticulés a 37°C

en présence d’agents gélifiants et/ou photopolymérisé€s en présence du photoinitiateur LAP
(0,05%wn, t=10 min), n >3

Les propriétés mécaniques des différentes formulations a base de chitosane-Gélatine (CH-GM
DS0%) et de chitosane-GelMA (CH-GM DS40, 60 ou 90%) ont ensuite ¢té évaluées en
compression uni axiale jusqu’a 80% de déformation. La reproductibilité des différents lots de

CH-GM DS90% a été évaluée et est présenté en ANNEXE III, p.111.

A T’exception du CH-3%Gélatine (CH-3%GM DS0%), une amélioration du module de
compression est observée pour toutes les formulations par rapport aux hydrogels de CH (Figure
4.16 a). Les meilleures propriétés mécaniques sont obtenues pour les IPN contenant seulement
2% de gélatine ou GM, en particulier lorsque le DS vaut 90%. Pour les formulations contenant

de la GM, le module tend a légérement augmenter en fonction du DS et s’accompagne d’une
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augmentation de la variabilité. Ainsi, le module sécant a 20% de déformation du CH-2%GM
DS60% et CH-2%GM DS90% sont de 20,6 + 6,8 kPa et de 30,5 + 10,1 kPa, respectivement
contre environ 7 kPa pour le CH seul. La différence est surtout marquée en termes de contrainte
a la rupture (>300 kPa au lieu de 36 kPa pour le CH seul) (Figure 4.16 b). Les IPN contenant
3 ou 5%w~ de GM n’atteignent pas ces valeurs, surtout en termes de résistance a la rupture.
Une baisse s’observe aussi en termes de déformation a la rupture par rapport aux IPN contenant

2%w/v de GM.

11 est également possible d’émettre I’hypothése que plus le DS est élevé dans les hydrogels de
CH-2%GM, plus I’hydrogel gagne en stabilité lorsqu’immergé en milieu aqueux a 37°C.
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Figure 4.16. Effet du degré de substitution (DS) sur (a) le module sécant a 20% de
déformation, (b) la contrainte a la rupture et des hydrogels de chitosane-GelMA (CH-GM)
pour différentes concentrations en GeIMA (GM) (2%wv, 3%wn et 5%ww), n =3 (RStudio)
DS=0% : gélatine. Test de Kruskal-Wallis suivi du test post-hoc de Dunn — p-value ajustée
(correction de Bonferroni) p < 0,05 : *, p < 0,01 : **,p <0,001 : *** et p <0,0001 : ****
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Figure 4.17. Effet du degré de substitution (DS) sur la déformation a la rupture des hydrogels
de chitosane-GelMA (CH-GM) pour différentes concentrations en GelMA (GM)
(2%W/V, 3% et S%W/V), n >3 (RStule)

4.2.4 Chargement cyclique

Les IPN de CH-2%GM montrant les meilleures propriétés mécaniques, ont été conservés pour
les analyses suivantes, notamment lors de tests de compression cyclique jusqu’a 20% de
déformation (Figure 4.18 et Figure 4.19). Afin d’évaluer la relaxation des hydrogels, ces
derniers ont ét¢ maintenus a 20% de déformation pendant 10 s avant que le piston de
compression ne retourne a sa position initiale. Ces tests confirment le net avantage de I’'IPN
CH2%GM DS90% (p ajusté proche de la significativité). Sur les courbes, on constate une large
hystérésis au 1° cycle et une déformation permanente de I’échantillon. La valeur du module
sécant a 20% de déformation du CH reste relativement stable au cours des différents cycles de
compression : 6,6 + 2,1 kPa (cycle 1) et 6,5 £+ 1,5 (cycle 20). Ces résultats suggerent que le
réseau du CH s’adapte rapidement une fois contraint. Au contraire, les courbes hystérésis des
hydrogels de CH-2%Gel et CH-2%GM s’amincissent et s’affaissent au cours des cycles
s’accompagnant d’une diminution de la variation de la contrainte Ao et de la variation de

déformation A€ (Figure 4.19 b, c, d et a). De la méme maniére, la valeur du module sécant a
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20% de déformation diminue drastiquement entre le premier et le dernier cycle. En effet, la
valeur du module du CH-2%Gel au premier cycle est de 22,5 + 6,3 kPa tandis qu’elle vaut
6,6 + 1,5 kPa au dernier cycle. Des valeurs quasi-similaires sont obtenues pour le CH-2%GM
DS40 et 60%. Toutefois, le module sécant du CH-2%GM DS90% vaut 64,1 + 20,7 kPa lors
du premier cycle et 41,2 + 13,0 kPa lors du dernier cycle. Malgré I’affaiblissement de la
résistance a la fatigue causé par I’ajout de la gélatine ou de la GM au CH, les résultats mettent
en évidence qu’une augmentation considérable du DS permet d’accroitre la rigidité initiale et

maintenir une rigidité supérieure aux autres hydrogels apres 20 cycles de déformation a 20%.
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Figure 4.18. Evolution du module sécant & 20% de déformation des hydrogels de CH
CH-2%G¢latine (CH-Gel), CH-2%GelMA avec différents degrés de substitution (DS) au
cours de différents cycles de compression, tests de Kruskal-Wallis (p-value > 0,05), n=3

CH : chitosane
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4.2.5 Etude de la stabilité des propriétés mécaniques aprés immersion

Comme observé dans les sections précédentes, les propriétés mécaniques des hydrogels de CH-
2%GM dont le DS est de 40 ou 60% sont relativement proches. Ainsi, seule la stabilité apres
7 jours d’immersion en milieu aqueux (PBS 1X ou milieu de culture DMEM complet) a 37°C

des hydrogels de CH, CH-2%GM DS=0%, 60% et ~90% a été étudiée.

Les modules de compression des hydrogels de CH, CH-2%GM DS=0 ou 60% sont
relativement stables apres 7 jours d’immersion dans le PBS ou DMEM complet (Figure 4.20
a). Seule une augmentation significative des modules de compression (immersion : p <0,05 et
sans immersion : p < 0,01) et de la contrainte a la rupture (PBS : p < 0,01 ; DMEM : p proche
de la significativité et sans immersion : p < 0,05) est observée pour le CH-2%GM DS90% par
rapport au CH seul. Toutefois, une augmentation (n.s) du module est observée pour le CH-
2%GM DS90% apres immersion a 37°C. Comme vu a la section 4.2.1, les hydrogels de CH-
2%GM DS90% présentent une certaine hydrophobicité. Le PBS 1X et le milieu de culture
complet sont des solvants hydrophiles. Apres une immersion prolongée dans ces solvants, il se
peut que les chaines du réseau de CH-2%GM DS90% subissent un réarrangement au cours du
temps, densifiant davantage 1’hydrogel et donc augmentant son module de compression : 90,3
+ 36,7 kPa (PBS 1X) ou 90,4 + 13,5 kPa (DMEM complet) et sa contrainte a la rupture : 606,2
+ 137,4 kPa (PBS 1X) ou 465,2 + 144,0 kPa (DMEM complet) (Figure 4.20 b).
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Figure 4.20. (a) Module sécant a 20% de déformation et (b) contrainte a la rupture des
hydrogels de 1,67%chitosane HC1 0,12 M (CH), de 1,67%chitosane-2%g¢latine (CH-GM
DS0%), de 1,67%chitosane-2%GeIMA DS60% (CH-GM DS60%) et de 1,67%chitosane-

2%GelMA DS90% (CH-GM DS90%) lorsque non immergé en milieu aqueux et sept jours
aprés immersion dans le PBS 1X ou milieu de culture DMEM complet, n >3 (RStudio)

Test de Kruskal-Wallis suivi du test post-hoc de Dunn (p-value ajustée par la correction de

Bonferroni) : p < 0,05 : *, p<0,01 : ** p <0,001 : *** et p <0,0001 : ****
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4.2.6 Effet de la concentration en photoinitiateur et du temps d’exposition

Pour permettre I’encapsulation cellulaire, des tests de rhéologie supplémentaires ont été
réalisés afin d’évaluer la possibilité de diminuer au moins par deux le temps d’exposition a la
lumiére bleue (405 nm) des hydrogels de CH-2%GM DS90% et sont présentés sur la Figure
4.21. Le module de stockage G’ augmente avec 1’augmentation de la concentration en
photoinitiateur et/ou le temps d’exposition a la lumicre. La photopolymérisation s’initie 2 min
apres activation de la lumiére en présence de LAP a 0,1%wy. Au contraire, le temps de latence
est deux fois plus élevé lorsque la concentration en LAP est divisée par deux. Aucune
photopolymérisation n’est observée pour la condition LAP 0,05%w et t=5 min. Ce résultat
n’est pas surprenant puisque la photo-réticulation du CH-GM avec le LAP 0,05%wy s’initie
quelques secondes avant d’éteindre la lumicre. Ces résultats suggerent qu’il est envisageable
de diviser le temps d’exposition par deux en doublant la concentration en LAP, malgré un

affaiblissement du module G’.
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Figure 4.21. Cinétique de gélification des hydrogels de 1,67%Chitosane-2%GelMA DS90%
(CH-2%GM DS90%) en fonction de la concentration du photoinitiateur LAP (0,05% ou
0,1%wsv) et du temps d’exposition a la lumiere bleue (5 ou 10 min), n=3, T=37°C

Seuls les systémes [concentration LAP/temps d’exposition] permettant la réticulation
chimique du CH-2%GM DS90% ont été testés en compression. Ainsi d’apres la Figure 4.22,
les hydrogels exposés pendant 5 min en présence de LAP a 0,1%w possedent le plus faible
module de compression (a 20% de déformation) tandis que les hydrogels exposés pendant 10
min pour la méme concentration en LAP présentent le plus haut module de compression : 12
+ 3 kPa et 66 + 15 kPa respectivement. La méme tendance est observée pour la contrainte a
la rupture : 162 + 72 kPa (LAP 0,1%wn, t=5 min) ; 279 + 59 kPa (LAP 0,05%w, t=10 min)
et 451 + 49 kPa (LAP 0,1%w, t=10 min). Ces résultats concordent avec ceux trouvés dans la

littérature. En effet, plus la concentration en photoinitiateur est élevée ainsi que le temps
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d’exposition, le réseau de GM forme davantage de liaisons covalentes tendant a densifier le
réseau polymérique et accroitre sa résistance mécanique (He et al., 2023). Ainsi, en vue de
diviser le temps d’exposition par deux, il est envisageable de doubler la concentration en LAP,

mais cela a un impact négatif sur les propriétés mécaniques.
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Figure 4.22. (a) Module sécant a 20% de déformation et (b) contrainte a la rupture des
hydrogels de 1,67%Chitosane-2%GeIMA DS90% (CH-2%GM DS90%) en fonction de la
concentration du photoinitiateur LAP (0,05% ou 0,1%w/v) et du temps d’exposition a la
lumiére bleue (5 ou 10 min), n=3 (RStudio). Test de Kruskal-Wallis suivi du test post-hoc
de Dunn (p-value ajustée par la correction de Bonferroni) : p < 0,05 : *, p <0,01 : **
p<0,001 : *** et p < 0,0001 : ****
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4.3 Impression 3D des encres a base de chitosane-GelMA

Pour évaluer le potentiel de ces IPN pour la bio-impression, nous avons tout d’abord vérifi¢

leurs propriétés rhéofluidifiantes.

4.3.1 Etude du comportement rhéofluidifiant des hydrogels

En vue d’utiliser les hydrogels de CH-GM en impression 3D par extrusion, il est primordial de
s’assurer qu’ils peuvent s’écouler a travers 1’aiguille d’impression lorsqu’un taux de
cisaillement est appliqué. Afin de favoriser la survie des cellules encapsulées dans une bio-
encre, il est préférable de maintenir la cartouche d’impression a 37°C. Cependant, les
hydrogels a base de CH utilisés sont thermosensibles et gélifient plus rapidement a 37°C qu’a
température piece. Ainsi, les essais présentés dans la Figure 4.23 sont réalisés a 22°C,

température choisie pour la cartouche d’impression.

Tout d’abord, la viscosité de toutes les formulations présentées dans la Figure 4.23 diminue
avec I’augmentation du taux de cisaillement mettant donc en évidence leur comportement
rhéofluidifiant a I’exception des hydrogels de CH-2%G¢latine et CH-2%GM DS40%. Ces
derniers ont majoritairement un comportement newtonien lorsque le taux de cisaillement est
supérieur a 1 s™!. Le DS de la GM a un impact plus considérable sur la viscosité des hydrogels
lorsque sa concentration est de 2%y mais son effet diminue avec 1’augmentation de la
concentration en GM. De manic¢re générale, la viscosit¢ des hydrogels augmente avec
I’augmentation du DS mais presque aucune différence n’est observée entre 40 et 60% lorsque
la concentration en GM est de 3 ou 5%ws. A I’exception de I’hydrogel de CH-2%GM DS90%,
la viscosité augmente avec I’augmentation de la concentration en GM. Enfin, tous les
hydrogels présentent une viscosité supérieure au CH, ce qui peut étre un avantage considérable

pour I’'impression 3D.
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Figure 4.23. Evolution de la viscosité des hydrogels de CH-GM en fonction du taux de
cisaillement pour différentes concentrations en GM et différents DS, T=22°C

4.3.2 Tests d’impression 3D

Puis, I’'imprimabilité des encres de CH-GM a été étudiée lors de I’impression 3D de grilles de
20 mm par 20 mm (1 seule couche). Plusieurs essais ont été réalisés a I’aide d’une aiguille 25G
(diametre interne : 250 pm, longueur : 1 pouce) afin de définir les paramétres d’impression
optimaux tels que la vitesse de déplacement de 1’aiguille et la pression d’extrusion pour les
différentes formulations. La température de la cartouche d’impression (seringue contenant
I’encre) a été maintenue a 22°C a I’aide d’un contrdleur de température supportant la seringue.
Afin de tirer bénéfice de la gélification physique des hydrogels de gélatine et GM, le lit

d’impression a €té stabilisé a 4°C. Malgré leurs propriétés rhéofluidifiantes, les formulations
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contenant 3 ou 5%wy de Gel ou GM ne sont pas imprimables. En effet, comme on peut le voir
sur la Figure-A IV-5 en ANNEXE 1V, p.113, le CH-3%Gel ne commence a s’écouler a travers
une courte aiguille (1/2 pouce) de 25G et 22G qu’a partir d’une pression égale a 200 kPa. De
plus, en raison de la viscosité élevée I’aiguille s’obstrue tres rapidement et les filaments sont
cassants, ce qui conduit a une tres faible résolution d’impression (grilles discontinues). Lorsque
le diametre interne de 1’aiguille est augmenté (i.e : 18G), I’encre s’écoule pour une pression de
60 kPa mais le filament obtenu est trés irrégulier. Ainsi, pour la suite de 1’étude, uniquement
les formulations de concentration de 2% de Gel/GM sont analysés en termes d’ imprimabilité
(Pr) et d’étalement (Sp) (Figure 4.24). L’hydrogel de CH est extrémement liquide et peut
difficilement étre imprimé. Du fait de sa tres faible viscosité, le Sp est considérable et quelques
pores sont obstrués. Méme si la gélification du CH en présence des agents gélifiants
(BGP/SHC) est plus rapide a 37°C, celle-ci s’initie déja a température ambiante. Par
conséquent, le CH gélifie progressivement au cours de I’impression, rendant cette derniére trés
instable au cours du temps et ce qui complexifie la reproductibilité d’impression. L’ajout de
Gel/GM au CH ralentit la cinétique de gélification de I’hydrogel (cf. section 4.2.3), rendant
I’encre plus stable a température ambiante au cours du temps. La viscosité des encres est
¢galement un peu plus élevée, justifiant une augmentation de la pression d’extrusion tout en

restant dans des valeurs raisonnables pour la survie cellulaire (20 ou 40 kPa selon le DS).
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Figure 4.24. Indice d’imprimabilité (Pr) et taux d’écoulement (Sp) des différents hydrogels
de chitosane-2%G¢latine/GelMA (CH-2%Gel/GM) pour différents degrés de substitution
(DS) et parametres optimaux d’impression définis. Grilles : 20 mm x 20 mm (1 couche)
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Le taux d’étalement (Sp sur la Figure 4.24) est beaucoup moins important pour le CH-
2%Gel/GM par rapport au CH. En raison de la viscosité plus élevée du CH-2%GM DS90% et
de ses meilleures propriétés mécaniques, des tests supplémentaires ont uniquement été réalisés
sur cette formulation. L’imprimante utilisée posséde deux modes d’exposition a la lumiére afin
de réticuler les structures imprimées. Il est possible d’exposer la structure imprimée a la
lumiére bleue lorsque I’impression est terminée. Ou bien, il est également possible d’effectuer
la photo réticulation aprés impression de chaque couche. Cette derniere méthode nécessite de
choisir un temps d’exposition a la lumiére permettant de suffisamment réticuler la GM tout en
permettant une bonne adhérence des couches supérieures. Dans un premier temps, des tests
d’impression ont été réalisés en exposant a la lumicére pendant 2 min (durée maximale
d’exposition permise par I’imprimante) la structure une fois I’impression terminée. Pour cela,
des grilles de 20 x 20 x 1 mm® (4 couches) imprimées suivant différents paramétres
d’impression (vitesse : 15 ou 20 mm/s ; pression : 40 ou 50 kPa) ont été comparées. La
résolution d’impression diminue considérablement de la premicre a la derniére couche
imprimée (Figure 4.25). En effet, le taux d’écoulement augmente et les pores s’obstruent. Ces
résultats mettent en évidence que lorsque I’encre n’est pas réticulée entre chaque couche
successive, celle-ci est trop liquide et s’étale notamment sous le poids des couches supérieures.
Puisque la grille imprimée a 40 kPa et 20 mm/s possede le taux d’étalement le plus faible, des
tests ont également €té réalisés en exposant a la lumiere entre les différentes couches. D’apres
la Figure 4.26, photo-réticuler entre chaque couche permet de 1égerement améliorer I’indice Pr
qui vaut 0,91+ 0,02 au lieu de 0,86 + 0,03. Par contre, dans ces conditions, le taux Sp
augmente et passe de 1,49 + 0,29 (lumiére a la fin) a 2,37 £ 0,28 (lumicre entre les couches).
De plus, un étalement important est observeé sur le bord supérieur droit de la grille imprimée et
réticulée entre chaque couche. Cet étalement provient du fait qu’entre I’impression de chaque
couche une goutte se forme au bout de 1’aiguille. Ainsi, ces résultats suggerent qu’il reste
préférable de photopolymériser ’encre une fois I’impression terminée. Toutefois, il faut
s’attendre a une diminution considérable de Pr et Sp en augmentant le nombre de couches
imprimées, ce qui n’est pas optimal. Des tests supplémentaires sont requis afin d’optimiser

I’impression 3D du CH-2%GM DS90%.
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Figure 4.25. Comparaison de la résolution d’impression des premicres et quatriemes couches
de grilles de 20 x 20 x 1 mm? a base de 1,67%Chitosane 2%GelMA DS90% (CH-2%GM
DS90%) imprimées a une vitesse de 15 ou 20 mm/s et a une pression d’extrusion de 40 ou 50
kPa, puis photopolymérisées une fois I’impression terminée (2 min, 405 nm). Echelle des
images prises au microscope optique (grossissement x4) : 890 um. Pr : indice
d’imprimabilité. Sp : taux d’étalement
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Pr=0,86+0,03
Sp=1,49 £ 0,29

Pr= 091 %002
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Figure 4.26. Comparaison de la résolution d’impression de grilles de 20 x 20 x 1 mm? a base
de 1,67%Chitosane 2%GelMA DS90% (CH-2%GM DS90%) imprimées a une vitesse de
20 mm/s et une pression de 40 kPa lorsqu’exposées pendant 2 min a la lumiere bleue
(405 nm) 4 la fin de I’impression ou entre chaque couche. Echelle des images prises au
microscope optique (grossissement x4) : 890 um. Pr : indice d’imprimabilité. Sp : taux
d’étalement
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4.4 Biocompatibilité de I’encre sélectionnée a base de chitosane-GelMA

Afin d’évaluer la possibilité d’utiliser le CH-2%GM DS~90% comme bio-encre, la viabilité
cellulaire ainsi que 1’activité métabolique des fibroblastes encapsulés dans les hydrogels ont

été évaluées.

Les fibroblastes .929 de passage 5 ou 6 ont été encapsulés dans les hydrogels thermosensibles
de chitosane (CH), chitosane-2%g¢élatine (CH-Gel) et chitosane-2%GelMA DS90% (CH-GM)
dont le pH est respectivement de 6,87 ; 6,77 et 6,91. De méme leur osmolarité respective est
de 457 ; 503 et 502 mOsm/kg. Leur viabilité cellulaire et prolifération ont été évaluées a 1’aide

de tests live/dead et de Bleu d’ Alamar pendant une semaine.

Un jour apres I’encapsulation deux zones distinctes sont observées pour les hydrogels de CH-
GM. D’une part, le centre de I’hydrogel, ou I’intensité lumineuse regue par les cellules est plus
importante, et qui contient peu de cellules vivantes. D’autre part, le contour de 1’hydrogel
contenant de nombreuses cellules dont la majorité sont vivantes (Figure 4.27). Trois jours apres
I’encapsulation, pratiquement aucune cellule morte n’est observée comme si elles avaient été
¢liminées de I’hydrogel lors des différents changements de milieu de culture (Figure 4.28). Les
fibroblastes encapsulés dans les hydrogels de CH-Gel et CH-GM sont de forme arrondie méme

au jour 7, alors que dans le CH la majorité des cellules sont allongées.
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Figure 4.27. Effet de la photopolymeérisation des hydrogels de 1,67%Chitosane-2%GelMA
DS90% (CH-GM) en présence de LAP a 0,05%w,v (t=10 min, 405 nm) sur la viabilité des
fibroblastes L929 PS5 encapsulés. Echelle image prise au microscope : 320 um
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Chitosane Chitosane-GelMA Chitosane-Gélatine
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Figure 4.28. Images prises au microscope a fluorescence (grossissement x4) des fibroblastes
PS5 encapsulés dans les hydrogels de 1,67%Chitosane, 1,67%Chitosane-2%Gélatine et
1,67%Chitosane-2%GeIMA DS90% réticulés en présence de lumiere bleue (t=10 min

photoinitiateur LAP 0,05%w) et/ou réticulés thermiquement a 37°C en présence d’agents
gélifiants. En vert : cellules vivantes. En rouge : cellules mortes. Echelle : 320 um

L’activité métabolique des fibroblastes encapsulés dans les différents hydrogels a été¢ mesurée
au jour 1, 3 et 7 (Figure 4.29). L’activité métabolique des cellules encapsulées dans le CH-Gel
ou CH-GM augmente jusqu’au jour 7 mettant en évidence une bonne prolifération. Au
contraire, les cellules encapsulées dans le CH semblent cesser de proliférer aprés le jour 3.
L’activité métabolique des cellules encapsulées dans le CH-GM est la plus faible mais reste
relativement proche de celles encapsulées dans le CH-Gel. La meilleure activité métabolique
des cellules dans I’hydrogel de CH peut s’expliquer du fait de la trés faible viscosité de cet
hydrogel en I’absence de gélatine ou GM, permettant une meilleure homogénéisation lors du

mélange par la méthode trois seringues. Malgré Deffet néfaste du systeme de
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photopolymérisation observé sur les images prises au microscope a fluorescence, les
fibroblastes encapsulés dans le CH-GM semblent bien récupérer au jour 7 et recouvrir les

différentes zones de I’hydrogel.
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Figure 4.29. Activité métabolique des fibroblastes L.929 PS5 encapsulés dans les hydrogels
de 1,67%Chitosane, 1,67%Chitosane-2%G¢élatine et 1,67%Chitosane-2%GelIMA DS90%
réticulés en présence de lumiere bleue (t=10 min, photoinitiateur LAP 0,05%w) et/ou
réticulés thermiquement a 37°C en présence d’agents gélifiants. Test de Kruskal-Wallis
(p>0,05)

A la suite des résultats de la premiére encapsulation cellulaire, des tests complémentaires ont
¢été réalisés afin de mieux comprendre 1’effet du systeme de photopolymérisation sur la viabilité
cellulaire au cours de la manipulation (Figure 4.30). Quelle que soit la condition (avec ou sans
LAP), deux zones distinctes sont encore observées dans 1’hydrogel de CH-GM, le contour
contenant de nombreuses cellules vivantes mais pas le centre. Notons, qu’il n’y a pas de
condition sans exposition. On peut noter qu’aucune cellule morte n’est observable pour la
condition LAP 0,1%w~ t=5 min. Il se peut que les cellules mortes aient été évacuées lors des
changements de milieu de culture. Peut-étre que les hydrogels réticulés en présence de LAP a
0,1%w pendant 5 min sont moins densément réticulés et présentes donc une meilleure porosité

facilitant la circulation et 1’évacuation des déchets cellulaires.
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Figure 4.30. Images prises au microscope a fluorescence (grossissement x4) des fibroblastes
P6 encapsulés dans les hydrogels de 1,67%Chitosane-2%GelIMA DS90% réticulés en
présence du photoinitiateur LAP a 0,05%w~ pendant 10 min ou a 0,1%w~ pendant 5 min
ou simplement exposées pendant 10 min a la lumiére bleue en 1’absence de LAP
En rouge : cellules mortes. Echelle : 320 pm
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L’activité métabolique au jour 1 des cellules encapsulées dans les hydrogels est similaire pour
les deux conditions en présence du photoinitiateur (Figure 4.31). Toutefois, elle est plus élevée
en 1’absence de LAP. Le live/dead et le bleu d’ Alamar montrent que la photo-réticulation a

une certaine cytotoxicité sur les cellules encapsulées.
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Figure 4.31. Activité métabolique des fibroblastes L929 P6 encapsulés dans les hydrogels de
1,67%Chitosane-2%GelMA DS90 réticulés en présence du photoinitiateur LAP a 0,05%wy
pendant 10 min ou a 0,1%ws pendant 5 min, ou simplement exposés pendant 10 min a la
lumiere bleue en I’absence de LAP. Test de Kruskal-Wallis (p > 0,05)

Ceci s’explique sans doute par I’intensité de la lumiere bleue. Bien que I’épaisseur du gel
photo-réticulé sur le rhéometre ou dans la plaque de culture soit la méme, sur le rhéometre, la
fibre optique est située a 4,2 cm de I’échantillon et est séparée de celui-ci par une plaque de
verre, tandis que pour le gel contenant les cellules encapsulées, la lampe bleue était a 2 cm de
I’échantillon et n’était pas séparée par une plaque de verre. La durée d’exposition a été la
méme, alors qu’il aurait fallu réduire la durée d’exposition lors des essais cellulaires. 11 est
donc probable que la mortalité cellulaire observée au jour 1 soit la conséquence d’une

surexposition a la lumiére bleue, générant de nombreux radicaux libres et tuant les cellules
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(Nguyen et al., 2020). On pourrait s’attendre a une amélioration considérable des résultats en

réajustant la durée d’exposition a la lumiére lors de I’encapsulation cellulaire.



CHAPITRE 5

DISCUSSION

L’objectif principal de cette étude était de créer des IPN injectables a base de chitosane (CH)
thermosensible et de GelMA (GM) permettant 1’encapsulation cellulaire tout en démontrant de
bonnes propriétés mécaniques pour mimer le cartilage. Par rapport aux études antérieures, nous
avons utilisé une nouvelle méthode de préparation des hydrogels de chitosane-GeIMA (CH-
GM) qui permet de générer des IPN photo-réticulables et thermosensibles grace a
I’introduction des agents gélifiants. D’autres originalités consistent en [’évaluation de

nouveaux ratios CH/GM ainsi que des essais préliminaires d’impression 3D.

5.1 Méthode de synthése des IPN de chitosane-GelMA

La méthode de synthése de la GM en une seule étape a fait ses preuves et suite a plusieurs
efforts d’optimisation, a conduit a I’obtention de GM avec un degré de substitution (DS)
d’environ 90% avec une trés bonne reproductibilité et de GM avec un DS de 60% dont la
variabilité est plus importante. Il a donc été possible de créer des hydrogels de CH-GM en
faisant non seulement varier la concentration en GM mais en faisant également varier son DS

(faible, moyen et éleve).

Nous avons ensuite mis au point la méthode de préparation des IPN, puis nous avons fixé la
concentration finale en CH (1,67%w) et fait varier la concentration en GM (2, 3 ou 5%wxw)
ainsi que son DS (40, 60 ou 90%). Maintenir une concentration en CH inférieure a 2%y nous
a semblé essentiel afin de favoriser la survie des cellules encapsulées. Certains ratios ont
¢galement été préparés dans une solution d’acide chlorhydrique (HCI) a 0,10 M et comparées
a celles préparées dans du HCl a 0,12 M. Au total, treize formulations différentes ont été

étudiées.

Les différences de résultats observées pour le 1%CH 10%GM DS90% avec ceux trouvés dans

la littérature proviennent tres certainement de la méthode de synthése considérablement
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différente. En effet, aucune étude n’a fabriqué des hydrogels de CH-GM en présence d’agents
gélifiants tels que le B-glycérophosphate (BGP) et I’hydrogénocarbonate de sodium (SHC).
Ainsi, le CH en tres faible proportion dans cette formulation n’était pas suffisant pour former
un gel physique convenable et affaiblissait le réseau de GM. Concernant les autres
formulations étudiées, les essais de rhéologie et de compression ont permis de mettre en
¢vidence un effet synergique de la température (réticulation du CH) et de la lumicre

(réticulation de la GM) démontrant la création d’IPN.

5.2 Tests de compression mécanique

Les différents tests de compression mécanique ont mis en évidence que les formulations les
plus prometteuses étaient celles contenant 2%wy de GM, en particulier celle dont le DS est de
90%. Cette formulation possede un module de compression et une résistance a la compression
drastiquement plus élevés que les autres formulations évaluées. Ces résultats peuvent
s’expliquer par la haute teneur en groupes méthacrylate et méthacrylamide de la GM, qui sous
I’effet de la lumiére et en présence de photoinitiateur, forment un réseau covalent dense et
fortement résistant. Tandis que la GM2% seule ne peut former un hydrogel photo-réticulé, sa
combinaison avec le CH modifie sa structure et lui permet d’étre photo-réticulable et
d’atteindre des propriétés supérieures. Contrairement a nos attentes, augmenter la
concentration de GM n’a pas apporté de bénéfice supplémentaire, sans doute a cause de la

présence d’hétérogénéités dans le réseau.

Notons également que les tests de compression cyclique jusqu’a 20% de déformation simulent
des conditions mécaniques plus séveres que ce que le cartilage peut subir au quotidien chez
des personnes ne souffrant pas de pathologie articulaire ou n’étant pas des athlétes de haut
niveau. En effet, la compression physiologique du cartilage est généralement de 5 a 10% de
déformation (région élastique). Toutefois, tester les matériaux dans des conditions mécaniques
séveres, bien au-dela des contraintes physiologiques habituelles, permet de s'assurer de leur
robustesse. Siun matériau présente un bon comportement sous de telles conditions, cela en fait

un excellent candidat pour mimer des tissus durs comme le cartilage par exemple.
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53 Compatibilité avec ’encapsulation cellulaire

Le CH-2%GM DS90% (HC1 0,12M), se démarque également des autres formulations par son
module de compression et sa contrainte a la rupture significativement plus élevés. Toutefois,
les valeurs obtenues sont bien inférieures a celles trouvées dans la littérature : ~160 a 270 kPa
(Paul, 2023) et ~230 kPa (Suo et al., 2018). Mais les méthodes de fabrication des hydrogels de
CH-GM trouvées dans la littérature n’étaient pas compatibles avec I’encapsulation cellulaire.
En effet, I’absence de basification du CH dans 1’étude de Paul, (2023) conduisait a I’obtention
d’un hydrogel acide (pH=5,5) ainsi qu’a une mortalité considérable des cellules encapsulées.
Dans I’étude de Suo et al., (2018) la basification du CH par NaOH risque de considérablement
compromettre la survie des cellules encapsulées et surtout empécher son injectabilité.
Dr’ailleurs, leurs IPN n’ont été testés que pour I’ensemencement de cellules sur la structure

post-fabrication, montrant bien les limites de leur méthode pour encapsuler des cellules.

Notre méthode est compatible avec I’encapsulation cellulaire a condition d’adapter le systéme

de photo-réticulation comme discuté dans la section 4.4.

On peut théoriquement déterminer le temps d’exposition a la lumiere t> nécessaire pour que
I’énergie regue Q, par 1’échantillon dans nos tests d’encapsulation cellulaire soit identique a

celle regue par I’échantillon dans les expériences de rhéologie (Q4 ,t;).

D’apres la loi de I’inverse au carré de la distance (Brownson, 2014), I’intensité a la distance r

vaut :

I(r) = — (5.1)

Avec :
- P lapuissance de la source lumineuse (mW) ;

- et S(r) la surface éclairée a la distance r (cm?).



100

On cherche a déterminer le temps d’exposition a la lumiére t» tels que les échantillons en
culture cellulaire et en rhéologie regoivent la méme énergie Q. Alors on peut poser la relation

suivante :

P P
Q1= QZ <=>I(T1)Xt1=1(7‘2)><t2 @TTI)XQ:@XQ (5.2)

Comme illustré sur la Figure 5.1, dans notre cas le faisceau de lumiére est conique et possede

un angle d’ouverture noté 8, donc 1’équation devient :

2 X tl = 2 X tz (53)

T X rlzx(tan(g)) T X rzzx(tan(g))
Comme dans les deux cas il s’agit de la méme fibre optique (méme puissance et méme angle

d’ouverture), la relation devient aprés simplification :

1 1 t1>< T22
— X tl = — X tz = tz = >
1 T2 T

(5.4)

La distance r; entre la source lumineuse et 1’échantillon dans le cas de la rhéologie est de 4,2
cm, la distance 1, dans le cas de ’encapsulation cellulaire est de 2 cm et le temps d’exposition

t; déterminé par rhéologie est de 10 min, donc :

_ 10 x 22

t, = 222 =2min27s (5.5)

Ainsi 2 min 30 s suffirait a réticuler les gels lors des essais d’encapsulation cellulaire et

permettrait de limiter les dommages causés aux cellules.
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Surface éclairée S(r)

R /

R=r tan (6/2)

Figure 5.1. Représentation schématique du faisceau

lumineux de notre lampe (BioRender)

Recommandation : il serait donc pertinent de refaire les tests d’encapsulation cellulaire en
exposant les gels pendant environ 2 min 30 s afin d’éviter que la surexposition du gel a la
lumiere ne compromette la survie cellulaire. Si insuffisant pour permettre une bonne survie
cellulaire, on pourrait remplacer le LAP par le photoinitiateur ruthénium/sodium persulfate
(Ru/SPS). En effet, le coefficient d’extinction molaire du LAP a 405 nm n’est que de 25 M™!
cm’! tandis que celui du Ru/SPS est de 14 600 M! cm™ a 450 nm (Lim et al., 2020). Cela
signifie que le Ru/SPS absorbe davantage de lumicre que le LAP a 450 nm, et nécessite donc
une intensité lumineuse et un temps d’exposition moins élevés. Réduire 1’intensité lumineuse

ainsi que le temps d’exposition a la lumiere permet de limiter les dommages cellulaires.
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De tels IPN pourraient étre utilisés comme biomatériaux injectables contenant des cellules pour
la régénération des tissus comme le cartilage. Bien que les propriétés mécaniques soient encore
bien inférieures a celles du cartilage ~1,5 MPa (Pahoff et al., 2019), I'IPN contenant des
chondrocytes ou des cellules souches pourrait étre injecté dans un défaut cartilagineux par
laparoscopie puis réticulé sous lumiere bleue avant de laisser finir de solidifier sous 1’effet de

la chaleur corporelle. Plusieurs couches pourraient ainsi étre déposées successivement.

Ainsi nous avons réalisés des essais préliminaires de construction de bicouches a base de CH-
hydroxyapatite (HAP) et de CH-GM pour mimer I’interface minéralisée et le cartilage non
minéralisé et son interface minéralisée avec I’os (Figure 5.2). Le manque de cohésion observé
entre les deux couches lors de cet essai préliminaire est sans doute dii a un délai trop important
(6h) entre la premiere couche et avant 1’ajout de la seconde. Il serait pertinent de poursuivre

cette étude en incubant la premiére couche pendant une dizaine de minutes seulement avant

d’ajouter la seconde couche. Ce qui serait d’ailleurs plus réaliste du point de vue clinique.

Figure 5.2. Structure bicouche a base de 2%chitosane (Acide Acétique 0,15 M) HAP et de
1,67%chitosane (HCI 0,12 M) 2%GelMA DS90%, HAP : hydroxyapatite

La contraction de I’hydrogel lors de sa gélification sous 1’effet de la chaleur doit étre étudiée
davantage, car cela pourrait étre problématique en cas d’implantation, puisque cela générerait

un espace dans la cavité.
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5.4 Impression 3D des encres de Chitosane-GelMA

Les IPN pourraient également servir pour former des modeles 3D vivants par bio-impression
3D, par exemple mimant le cartilage et son interface avec 1’0s. Ces mod¢les in vitro constituent
des alternatives aux modé¢les sur animaux. Par exemple, créer un modele de cartilage dégénéré
afin d’y tester différentes molécules en vue de le régénérer et/ou de réduire 1’inflammation.
Des essais préliminaires d’impression 3D par extrusion sans bain de support du CH-2%GM
DS90% ont été réalisés. Malgré le fait qu’une optimisation du systéme reste a faire, cette
formulation s’avére présenter des qualités considérables en tant qu’encre par rapport au CH.
En effet, le taux d’étalement est diminué, sa viscosité augmentée sans pour autant que la
pression d’extrusion nécessaire soit excessive (~40 a 50 kPa) et sa stabilité au cours du temps
est améliorée. Il reste primordial d’optimiser le systéme de photopolymérisation. En effet, de
multiples choix d’exposition a la lumiere existent sur les (bio)-imprimantes 3D. Tel qu’illustré
a la section 4.3, il est possible d’exposer a la lumicre la structure une fois I’impression 3D
terminée. Cependant, cela nécessite d’utiliser une encre qui se maintienne suffisamment bien
une fois extrudée afin de supporter les couches supérieures tout en ne présentant pas une
viscosité trop élevée risquant de boucher 1’aiguille. De plus, pour les structures épaisses, il
résulte un gradient du degré de réticulation. En effet, les couches inférieures risquent d’étre
moins bien réticulées en raison de I’atténuation de la lumiére avec la profondeur donnant lieu
a une structure inhomogene. Il est également envisageable de photo-réticuler la structure
couche aprés couche. Toutefois, un gradient du degré de réticulation existe également, mais
cette fois-ci ce sont les couches inférieures qui risquent d’étre surexposées a la lumicre et de
compromettre la viabilité cellulaire. D’autres études préconisent également d’exposer 1’encre
a la lumiere avant I’extrusion. Cela nécessite de s’assurer que la réticulation n’est pas totale
avant I’extrusion afin d’obtenir des filaments réguliers et permettre une bonne cohésion entre
les couches (Knowlton, Yenilmez, Anand, & Tasoglu, 2017). Il est également possible de
réaliser une photopolymérisation in situ a 1’aide d’un capillaire transparent (Figure 5.3).
Toutefois, il faut que la cinétique de réticulation soit relativement rapide et/ou que la vitesse
de déplacement de 1’aiguille soit lente (Lim et al., 2020). Cette dernie¢re méthode pourrait

potentiellement étre envisageable en utilisant un autre photoinitiateur (par exemple : Ru/SPS)
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comme discuté précédemment. Certaines bio-imprimantes 3D possedent également un mode
permettant d’exposer la structure durant tout le processus d’impression. Toutefois, intervient
encore une fois le probléme de surexposition a la lumiére des premicres couches imprimées
(Knowlton et al., 2017). Puis une fois le choix du mode d’exposition a la lumiére fait, se pose
¢galement la question du temps d’exposition a la lumiere et du mode d’éclairage. En effet, il
est possible d’utiliser un éclairage central ou bien de choisir un mode permettant a la lampe de
se déplacer linéairement afin d’exposer uniformément toute la structure. Ce dernier mode sur
la bio-imprimante utilisée dans notre étude est défini en nombre de scans (1 a 100 scans) et

n’éclaire pas sur le retour, ce qui allonge considérablement le processus d’impression.

Recommandation : tester I’'impression 3D du CH-GM en présence de Ru/SPS et d’un systéme

de photopolymérisation in situ.
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Figure 5.3. Différentes méthodes de photopolymérisation pouvant étre utilisées en
bio impression 3D
Image tirée de Lim et al., (2020)

5.5 Autres matrices injectables pour la régénération du cartilage hyalin

Tel que discuté précédemment, les IPN développés sont injectables, biodégradables et
compatibles avec ’encapsulation cellulaire, mais ils restent encore loin des propriétés
mécaniques du cartilage. D’autres chercheurs se sont intéressés aux hydrogels injectables pour
régénérer le cartilage hyalin et présentent des résultats in vitro et/ou in vivo prometteurs. Par
exemple, X. Li et al., (2021) ont mis en évidence le potentiel de I’encapsulation de cellules
souches de tissus adipeux de rat dans un hydrogel injectable a base de sulfate de chondroitine

et de polyéthylene glycol (PEG) hyper ramifié pour régénérer le cartilage. La gélification de
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I’hydrogel s’initie au bout de 3 min et atteint un module de Young proche du cartilage naturel
(0,4 2 0,8 MPa). Les travaux de Y. Zhu et al., (2022) ont montré que les hydrogels granulaires
injectables a base d’acide hyaluronique méthacrylé (HAMA), de PEG et de GeIMA mélangé
a des chondrocytes permettaient la reconstitution du cartilage chez le rat. Cependant ces deux
¢tudes reposent sur I’utilisation du PEG qui n’est pas biodégradable et peut poser des
problémes de cytotoxicité a long terme. Pour pallier ce probléme une autre étude récente a
démontré la possibilit¢ de combler un défaut cartilagineux chez le lapin en utilisant un PEG
partiellement dégradable graice a sa réticulation avec des peptides clivables par la
métalloprotéase MMP-13, largement présente dans le cartilage dégénéré. De plus, le module
de compression du matériau 12 semaines apres 1’injection est de 6,79 MPa, soit tres proche des
propriétés du tissu natif. Toutefois, cet hydrogel intelligent ne vise pas a encapsuler des cellules
vivantes mais a stimuler la chondrogenese des cellules du tissus natif environnant par la
libération ciblée d’exosomes contenant la molécule bioactive kartogénine (KGN) (Tianyuan et
al., 2023). Une des limitations principales de leur travaux est que cette libération d’exosomes
reste incontrdlée. Ainsi comme on peut le constater, il n’existe malheureusement pas encore

de solution parfaite a cette problématique clinique importante.



CONCLUSION

L’ingénierie tissulaire, conjuguant 1’utilisation de matrices 3D et de cellules vivantes, est une
voie d’avenir pour développer des traitements minimalement invasifs et restaurer les fonctions
du tissu 1ésé. Cependant trouver des biomatériaux qui favoriseraient a la fois la survie cellulaire
et présenteraient des propriétés mécaniques adéquates reste un défi majeur, en particulier
lorsqu’il s’agit de mimer les tissus durs comme le cartilage ou 1’0s. Ce défi devient colossal
lorsque le biomatériau doit pouvoir étre bio imprimé en 3D. En effet, il doit non seulement
posséder d’excellentes propriétés mécaniques et biologiques, mais doit également présenter les
propriétés viscoé¢lastiques adéquates et compatibles pour chaque étape du processus
d’impression. L objectif principal de ce projet de maitrise était de créer des IPN et bio-encres

a base de chitosane (CH) thermosensible et de GelMA (GM) permettant I’encapsulation

cellulaire tout en ayant de bonnes propriétés mécaniques afin de mimer le cartilage.

La premicre partie de ce projet de maitrise reposait sur I’optimisation de la synthése de GM,
hydrogel peu utilisé au sein de notre équipe. Ainsi, en nous basant sur la méthode en une seule
étape développée par Shirahama et al., (2016), nous avons pu définir les parametres de synthése
permettant d’obtenir de fagcon reproductible de la GM de type A avec un DS de 60 ou 90%.
Nos résultats ont également montré un tres faible impact de I’autoclave sur les propriétés
mécaniques et théologiques de la GM (DS90%) et nous ont donc confirmés la possibilité de la

stériliser par ce procédeé.

Pour la suite du projet, il était essentiel de déterminer une méthode de fabrication d’hydrogels
de CH-GM compatible avec 1’encapsulation cellulaire. Pour cela nous avons opté pour 1’ajout
d’agents gélifiants biocompatibles permettant de neutraliser le CH acide (HCI) plutot que
’utilisation d’une solution basique comme I’hydroxyde de sodium (NaOH). La méthode
développée nous a ainsi permis de créer différents hydrogels a base de CH et GM a pH
physiologique en y faisant varier la concentration en GM ainsi que son DS. Leur caractérisation
par essais rhéologiques et mécaniques ont permis de montrer I’effet synergique de la

gélification thermique du CH et de la photopolymérisation de la GM, démontrant 1’obtention
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d’IPN. Les résultats ont également mis en évidence que 1’ajout de GM au CH était bénéfique
jusqu’a une concentration de 2%wy. Au-dela de cette concentration, la GM entrave la

gélification du CH, et affaiblit le réseau.

Aucune différence significative n’est observée lorsque le DS varie de 0 a 60%. En revanche,
la formulation de 1,67%CH-2%GM DS90% se démarque considérablement des autres. Sa forte
proportion en groupes méthacrylates et méthacrylamides forme un réseau densément réticulé
apres exposition a la lumiére. La réticulation du CH se poursuit sous 1’effet de la chaleur.
Toutefois, il semblerait que le fort encombrement stérique nécessite un réarrangement
conformationnel des chaines polymériques créant un hydrogel relativement hydrophobe et
contracté. Cet hydrogel dense et rigide posséde une meilleure résistance mécanique que les
hydrogels de CH, CH-gélatine et les autres CH-GM ¢étudiés mais n’est pas suffisant pour mimer
le cartilage. Il pourrait cependant servir pour remplir les défauts cartilagineux, ou pour la

régénération de tissus mous.

L’ajout de GM au CH permet également de faciliter ’impression 3D sans bain de support.

L’optimisation du systtme de photoréticulation de la bio-encre pourrait augmenter la
résolution de la structure et conduire a l’'impression de géométries plus complexes.
L’utilisation du photoinitiateur Ru/SPS a la place du LAP pourrait également rendre possible
la photo réticulation in situ requise au cours de I’impression 3D afin d’améliorer la résolution

d’impression des structures a base de bio-encres thermosensibles de CH-GM, et constitue une

voie a explorer.

Ainsi, mé€me si I’objectif initial de ce projet de maitrise n’est pas totalement atteint, 1’étude
met en lumicére la possibilité de créer des bio-encres IPN a base de CH thermosensible et de

GM ainsi que de nouvelles pistes a explorer pour son optimisation.



ANNEXE I

TEMPERATURE DE TRANSITION SOL-GEL ET GEL-SOL DE LA GELMA

Tableau-A I-1. Températures de transition sol-gel et gel-sol de la gélatine et de la GeIMA

type A et B
Température de transition (°C)
Sol-gel Gel-sol Ecart

Gélatine B 24 31 7
GelMA B DS~34% 21 27 6
GelMA B DS~49% 20 26 6
GelMA B DS~55% 24 29 5
GelMA B DS~58% 22 27 5
GelMA B DS~91% 21 27 6

Gélatine A 26 32 6
GelMA A DS~44% 22 28 6
GelMA A DS~49% 23 29 6
GelMA A DS~57% 23 27 4
GelMA A DS~65% 22 27 5
GelMA A DS~67% 23 28 5
GelMA A DS~83% 22 28 6
GelMA A DS~84% 22 28 6
GelMA A DS~91% 23 29 6
GelMA A DS~92% 22 28 6
GelMA A DS~96% 21 27 6







ANNEXE II

EFFET DE LA CONCENTRATION INITIALE EN HCL SUR LES IPN CH-GM

Nous avons également évalué I’impact d’une réduction de la concentration en HCI a 0,1 au
lieu de 0,12M. Le CH préparé dans une solution d’acide chlorhydrique (HCI) a 0,10 M gélifie
plus rapidement que lorsqu’il est préparé dans du HCI a 0,12 M. En effet, plus le milieu est
acide plus le pourcentage des groupements aminés du CH deviennent protonés (83,7 versus
69,8 % pour HCI=0,12M versus 0,10M selon les calculs théoriques). Le second est donc
neutralisé plus rapidement en présence de la méme quantité d’agents gélifiants (BGP/SHC).
De maniére générale, la viscosité initiale du CH-GM est plus élevée lorsque la concentration
initiale en HCI est de 0,10 M. De plus, il devient de plus en plus complexe d’observer 1’effet
de la photopolymeérisation de la GM.
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Figure-A 1I-2. Effet du degré de substitution (DS) sur (a) le module sécant a 20% de
déformation, (b) la contrainte a la rupture et des hydrogels de chitosane-GelMA (CH-GM)
pour différentes concentrations en GeIMA (GM) (2%wn, 3%wr et 5%wy) et concentrations

initiales en HC1 (0,12 ou 0,10 M), n =3 (RStudio). DS=0% : gélatine. Test de Kruskal-Wallis
suivi du test post-hoc de Dunn — p-value ajustée (correction de Bonferroni) : p < 0,05 : *
p<0,01:** p<0,001:***etp<0,000] ; ****
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Figure-A 1I-3. Effet du degré de substitution (DS) sur déformation a la rupture des hydrogels
de chitosane-GelMA (CH-GM) pour différentes concentrations en GelMA (GM)
(2%wrv, 3%wiv et 5%wsv) et concentrations initiales en HCI (0,12 ou 0,10 M), n =3 (RStudio)



ANNEXE III

REPRODUCTIBILITE DES LOTS DE CH-2%GM DS90%

Nous avons tout d’abord vérifi¢ la reproductibilité des gels, en utilisant les cinq lots de GeIMA
(GM) type A présentés a la section 4.1.1, ayant un degré de substitution (DS) en moyenne de
89,2 + 5,5% (DS~90%). Les hydrogels de CH-2%GM DS90% fabriqués a partir des différents
lots de GM ont été testés en compression unilatérale jusqu’a 80% de déformation. La Figure-
A TII-1 présente les résultats sous forme de médianes et quartiles des valeurs du module sécant
a 20% de déformation. Dans ’ensemble, les propriétés mécaniques des hydrogels de CH-
2%GM DS90% sont proches malgré quelques variabilités (non significatives), qui peuvent
¢galement s’expliquer par 1’origine naturelle des polymeéres les constituant. Ainsi, pour la suite
des résultats de compression, les cinq lots de CH-2%GM DS90% seront regroupés a
I’exception des tests de compression cyclique et d’immersion puisqu’il s’agit d’expériences a

part.
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Figure-A 1II-1. Boites a moustache des modules sécants a 20% de déformation des hydrogels
de 1,67%chitosane-2%GelMA synthétisés a partir de différentes GeIMA (type A, DS~90%)
lyophilisée, n >3 (RStudio)



ANNEXE IV

TESTS D’EXTRUSION DU CH-3%GELATINE

Diamétre interne de I’aiguille d’impression

25G (250 pm) 22G (508 pm) 18G (965,2 pm)

!
sl
Commence a Commence a Commence a
s’écouler a 200 kPa s’écouler a 200 kPa s’écouler a 60 kPa

Figure-A IV-1. Tests d’extrusion de I’hydrogel de 1,67%CH 3%G¢élatine
(agents gélifiants : BGP/SHC) a travers des aiguilles d’impression
de différents diamétres internes
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