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Abréviations et notations

Abréviations
ARNm
BSA
CSMM (ou MSC)
DIDT
DMSO
DMF
DMEM
EDTA
ELISA
EGF
FGF
GAG
HBSS
IGF

IX
LCA
LCD
LLE
LLI
MTT
PAF
PBS
PCI
PCL
PET
PDGF
PG
PGA
PLCL

Acide ribonucléique messager

Bovin serum albumin

Cellule souche mésenchymateuse médullaire (ou sigle anglo-saxon)
Droit-interne et Demi-tendineux

Diméthyl sulfoxide

Diméthylformamide

Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium

Ethylene dinitrilo tetra-acetic acid

Enzyme linked immunosorbant assay

Epidermal growth factor

Fibroblaste growth factor

Glycoaminoglycane

Hanks’ Balanced Salt Solution

Insulin like growth factor

Jour n°X

Ligament croisé antérieur

Light crystal display

Ligament latéral externe

Ligament latéral interne

bromure de 3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl tetrazolium
Paraformaldéhyde

Phosphate Buffered Solution

Peripheral component interconnected

Poly(e-caprolactone)

Polyétylene téréphtalate

Facteur de croissance des plaquettes sanguines (sigle anglo-saxon)
Protéoglycane

Acide polyglycolique

Acide poly(lactique-co-caprolactone)
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PLGA Acide lactique-co-glycolique

PLLA Acide poly(L-lactique)

PTFE Polytétrafluoroéthyléne

PX Passage n°X

RER Réticulum Endoplasmique Rugueux

SVF Sérum de veau feetal

TGF-B Transforming growth factor-f3

TR Tendon Rotulien

TN Tenascine-C

uv Ultra violet

Notations

X Scalaire

X Vecteur

X Tenseur d’ordre 2

X; ¥ composante de la grandeur X

Xt Grandeur d’activation

& Grandeur de relaxation

x:0 Grandeur a 1’état initial

AX Niveau de la grandeur thermodynamique X

A(AX) Variation de la grandeur thermodynamique X
Produit contracté une fois

)'< Dérivée totale par rapport au temps

0 (o .

3 Dérivée partielle

3! Il existe un unique

R* Ensemble des réels non nuls

a Fonction de glissement des processus

A Affinité
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B Tenseur de Cauchy-Green gauche (EET)
C Tenseur de Cauchy-Green droit (ETE)
D Etendue du spectre des temps de relaxation
€ Déformation (& =1n (1))
E Module d’élasticité
E Tenseur des deformations de Green-Lagrange
F Energie libre
. . aXi
F Tenseur gradiant de la transformation | E; = .
J
h Constante de Planck
J(X,t) Jacobien de la transformation
K Volume d’activation
kg Constante de Boltzmann
. |

A Elongation | A =—

lp
\% Fréquence de saut d’énergie
N Nombre de modes
P probabilité d’occurrence
p Tenseur des contraintes de Piola-Lagrange (E =J(X, t)g.E_T)
p Masse volumique
R Constante des gaz parfaits
9] Tenseur des contraintes de Cauchy
S Entropie spécifique
S Tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff {S = zp%ﬂ = J(X,t)F_l.c.F_TJ
= = g - = ==
T Temps de relaxation
t Temps, instant, durée
T Température absolue
u Energie interne spécifique
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Avancement de réaction
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Au sein du corps humain, les ligaments et les tendons jouent un role prépondérant au
niveau de la mobilité et de la stabilité des articulations. Le genou en est un exemple
caractéristique, sans les différents ligaments le constituant, et en particulier le ligament croisé
antérieur (LCA), cette articulation risque de se luxer de facon chronique. Ces trois dernieres
décennies, I’expansion de la pratique courante du sport et souvent de sports traumatiques pour
les articulations a entrainé une nette augmentation du nombre d’interventions chirurgicales.

Bien que la chirurgie moderne permette de réaliser des greffes autologues en utilisant
des parties de tendons lors de ligamentoplasties, comme le tiers central du tendon rotulien
(TR) pour une reconstruction du LCA, les différences de structure du greffon et du tissu sain
nuisent a la qualit¢é mécanique du tissu greffé qui permet de recouvrir au mieux 50% des
propriétés mécaniques du tissu natif méme apres ligamentisation [DJIAN et al., 1999]. De
plus, le prélevement du greffon fragilise le tissu prélevé et induit généralement des douleurs.

Pour pallier ces inconvénients, les chercheurs en ingénierie tissulaire de ligaments et
de tendons tentent de reconstruire in vivo ou in vitro ces tissus a partir de cellules autologues.
Le but est de produire un néo-tissu de substitution le plus proche possible du tissu sain
permettant ainsi de limiter la souffrance du patient, d’améliorer la cicatrisation et par
conséquent de diminuer les cofits des soins chirurgicaux. En effet, une meilleure qualité de
greffon diminuera le nombre de ligamentoplasties itératives ainsi que les risques de

dégénérescences induites par des faiblesses ligamentaires et tendineuses comme des arthroses.

L’ingénierie tissulaire est une discipline récente, c’est en 1993 [LANGER et
VACANTI, 1993] que la discipline est pour la premiere fois définie. Cette discipline est au
carrefour des sciences du vivant, de la biochimie, de la biomécanique... pour la reconstruction
ou la régénération de tissus ou d’organes 1ésés ou détruits.

La recherche et les techniques en ingénierie tissulaire, depuis 1993, ont fortement
évolué, nécessitant le développement de nouveaux systemes expérimentaux spécifiques aux
cultures cellulaire et tissulaire. En effet, les cellules ligamentaires et tendineuses, les
fibroblastes, nécessitent un support de culture. De plus, de nombreuses études ont montré que
la stimulation mécanique spécifique au tissu induisait une réponse transductionnelle

permettant la différenciation des cellules dites souches ou le maintien des caracteres des

-23 -



Ingénierie Tissulaire des Ligaments Conception d’un Bioréacteur et Etude des Propriétés Mécaniques

cellules ainsi qu’une stimulation de la sécrétion protéique [VUNJAK-NOVAKOVIC et al.,
2004; WANG et al., 2007].

Ainsi, nous avons entrepris de nous doter d’un bioréacteur permettant la culture in
vitro de tissus ligamentaires ou tendineux de taille centimétrique pour la production de bio-
prothéses pouvant se substituer aux greffons. En parallele, une étude des propriétés
expérimentales et une modélisation théorique de ces tissus ont été réalisées pour approfondir
nos connaissances sur les structures prépondérantes de ces tissus ainsi que de pouvoir les

comparer aux tissus de substitution biologiques ou synthétiques.

Ce mémoire de these s’articule en quatre chapitres :

Le premier chapitre est une présentation globale des connaissances sur la structure des
tendons et des ligaments, les risques d’entorses ainsi que les soins actuellement proposés en
fonction de leur gravité. Les principes généraux en ingénierie tissulaire sont ensuite présentés
ainsi qu’un panel des techniques, in vitro, de cultures cellulaires et tissulaires pour les tendons
et les ligaments. Ce chapitre se termine sur une présentation des propriétés mécaniques des
tendons et ligaments et un ensemble de modeles les plus utilisés pour décrire le comportement
de ces tissus.

Le deuxieme chapitre traite des travaux réalisés sur le bioréacteur de ligaments. Ces
travaux sont présentés en divisant le systéme en une partie mécanique permettant 1’application
des mouvements et une partie de culture comprenant 1’ensemble des pieces utilisées pour
permettre la culture de cellules et de tissus a long terme (de quelques jours a quelques mois).
A chaque partie, I’étude est réalisée par étape comprenant une phase de conception et une
phase d’évaluation apres réalisation.

Le troisiéme chapitre traite, quant a lui, des propriétés mécaniques des tendons et
ligaments a travers une étude expérimentale des comportements mécaniques, sur des tendons
d’Achilles de lapin, qui a conduit au développement d’un modele théorique fondé sur un
formalisme thermodynamique des états de relaxation.

Le dernier chapitre propose une méthode d’évaluation mécanique des tissus de
substitution des tendons et ligaments qu’ils soient biologiques ou non. Cette méthode consiste
en un ensemble de sollicitations mécaniques permettant d’évaluer et de quantifier les
parametres mécaniques caractéristiques des tendons et des ligaments, a 1’aide du modele

présenté au chapitre 3.
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L.1.LES LIGAMENTS ET TENDONS
I.1.1. PHYSIOLOGIE DES LIGAMENTS ET TENDONS
L1.1.1. Composition générale

Les ligaments et tendons sont des tissus conjonctifs fibreux denses et généralement
peu vascularisés. Ces tissus sont formés d’un réseau tridimensionnel de fibroblastes (environ
20% du volume total) et d’'une matrice extracellulaire, les entourant, composée d’eau (environ
60 a 80% du poids net), de collagenes (plus de 70% du poids sec), d’élastine, de
glycoaminoglycanes (GAGs) et de protéoglycanes en plus faible quantité [AMIEL et al.,
1984; DJIAN et al., 1999; WOO et al., 2006]. L’ensemble cellules et matrices extracellulaires
forme une structure tridimensionnelle complexe.

Les collageénes présents dans les ligaments et tendons sont essentiellement organisés
sous forme de faisceaux de fibres hétérotypiques de collagenes I (80%), III (jusqu’a 5% pour
les tendons et de 9 a 12% pour les ligaments) et de collagene V (2-5%) [BIRK, 2001; DJIAN
et al., 1999; WANG, 2006]. D’autres collagenes sont également présents mais en tres faible
quantité comme les collagenes XI, XII et XIV.

Le diametre de ces fibres présente une distribution bimodale tant pour les ligaments
que pour les tendons, avec des valeurs moyennes de diametre de fibres différentes pour
chaque mode. En effet, les tendons ont des diametres de fibres plus gros que ceux des
ligaments. Ainsi, pour le LCA, 25% de la section est occupée par des fibres de moins de
50nm de diametre et 66% de la section par des fibres de diametre variant de 75 a 125nm
tandis que pour le tendon rotulien, 85% de sa section est constituée de fibres de plus de
100nm [DJIAN et al., 1999]. Les fibroblastes, plus ou moins nombreux, s’intercalent quant a
eux en rangs longitudinaux entre les faisceaux de fibres de collagenes (Tableau I.1).

Bien que la composition collagénique entre les tendons et les ligaments soit
relativement similaire, leur structure et la quantité de glycoprotéines leur conferent des
caractéristiques mécaniques différentes en relation étroite avec les sollicitations auxquelles
ces tissus sont confrontés (lois générales de 1’adaptation tissulaire décrites par Roux en 1905,
[DJIAN, 2004]). Contrairement a ce qui est couramment admis, les fibres de collagenes des
ligaments et des tendons ne sont pas forcément agencées en rangs paralleles avec une légere
ondulation comme dans le cas des ligaments et tendon du genou, Figure I.1. [DIAMANT et
al., 1972; NELISSEN et HOGENDOORN, 2001], mais peuvent &tre obliques comme certains
ligaments de la main [BOGUMILL, 2002]) ou méme en spirales dans le cas du ligament
cochléaire [PROVENZANO et VANDERBY, 2006]).
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Toutefois, les ligaments et les tendons du genou, ainsi que le tendon d’Achille,
présentent une organisation plutdt en rangs paralleles dans la direction longitudinale du tissu.
Dans la suite de ce mémoire, nous traiterons exclusivement de tendons et de ligaments

similaires aux tendons d’Achille et aux ligaments du genou.

e B

A

Figure I.1. Coupe histologique longitudinale de ligament et tendon
A : tendon (x300) ; B : ligament (x100) (extrait de http://homepage.mac.com/danielbalas)

1.1.1.2. Les Fibroblastes

Les fibroblastes sont des cellules fusiformes parfois étoilées possédant des
prolongements ramifiés. Leur taille est de 20 a 30um en longueur et de 5 a 10um en largeur
(Figure 1.2.). Ces cellules sont responsables de la synthése et du renouvellement des
collagenes au sein des tissus qu’ils composent et plus largement de la matrice extracellulaire.
Elles sécretent des molécules de collagénes mais aussi des protéoglycanes, comme les GAGs,
pour I’entretien et la réparation de la matrice extracellulaire ainsi que des métalloprotéinases,
telles les collagénases, afin de dégrader les molécules de collagénes a remplacer. Les
fibroblastes sécretent également des molécules anti-infectieuses et anti-virales -comme les
interférons- qui interviennent dans les processus immunitaires [LEMAHIEU et DECOSTER,
20041].

Au sein d’un ligament ou d’un tendon, les fibroblastes s’organisent en réseaux autour
des faisceaux de fibres de collagenes dans la direction longitudinale. Ce réseau cellulaire 1ié
aux fibres de collagenes améliore les propriétés mécaniques en supportant une partie de la
charge bien que le collageéne en supporte la plus grande part. De plus, il a été montré que les
sollicitations mécaniques agissent sur les cellules qui augmentent alors la sécrétion de
certaines molécules via 1’activation de genes spécifiques pouvant eux-mémes activer d’autres
genes en cascade [ALTMAN et al., 2002a; VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004; WANG,
2006].
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Tableau I.1. Comparaison des caractéristiques des ligaments et tendons

Ligaments Tendons
Liaison 08-08 os-muscle
e Transmission des efforts
e Stabilité des articulations )
. musculaires
Fonction ¢ Prévention des mouvements
® Positionnement optimal du ventre
extrémes )
musculaire par rapport a 1’os
Eau 60 a 80% du poids net
Collagenes 70 2 80% du poids sec
Collagene de type | 80%
Collagene de type 111 9a12% <5%
Collagene de type V 2a5%
Longitudinales avec ondulation sinusoidale mais de périodes différentes
Fibres Distribution bimodale des diametres des fibres
Pour 85% de la section (@ < 100nm) | 45% de la section (@ > 100nm)
GAG 9,89+0,56mg/g de tissu sec 2,75+0,20mg/g de tissu sec
élastine <1% 2% d’élastine
. fibronectine fibronectine
Autres protéines ) )
décorine décorine
etc... etc...
. Disposition longitudinale en réseau
Fibroblastes

noyaux plus gros que les ténocytes

[AMIEL et al., 1984; DJIAN et al., 1999; LIN et al., 2004; VUNJAK-N

w5

2 PR
WA i

OVAKOVIC et al., 2004; WOO et al., 2006]

Figure 1.2. Fibroblastes ligamentaires vus en microscopie optique et électronique
A : microscope inversé (X100) ; B : MEB (extrait de http://ceraroot.com et accord de M™ Zhang Lei)
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1.1.1.3. La matrice extracellulaire

La matrice extracellulaire est divisible en deux parties : la matrice extracellulaire
fibreuse et la substance fondamentale. La matrice extracellulaire fibreuse des ligaments et des
tendons est principalement constituée de fibres hétérotypiques de collagenes de type I, Il et V
et dans une moindre part d’élastine et de collagenes de type XI, XII et XIV [AMIEL et al.,
1984; DJIAN et al., 1999; WOO et al., 2006]. La composition collagénique des tissus
conjonctifs leur confere différentes propriétés mécaniques. En effet, le collagene de type I est
plus résistant que celui de type III qui est, par contre, plus élastique et confere aux ligaments
et aux tendons plus ou moins d’élasticité en fonction des proportions respectives en
collagenes. Quant au collagene de type V, des études sur une maladie génétique, le syndrome
d’Ehlers-Danlos, ont montré que ce collagene est en partie responsable de la taille des fibres
de collagenes hétérotypiques [FICHARD et al., 2003]. En effet, pour des raisons
d’encombrement stérique d’une zone des molécules de collagéne V, la croissance latérale des
fibres (diametre) est limitée par la quantité de collagene V [BIRK, 2001; BIRK et al., 1990].

Il existe 28 types de collagenes qui sont numérotés en chiffre romain par ordre
chronologique de leur découverte. Certains auteurs les ont classés en 7 catégories selon leurs

propriétés structurales [HELLER et al.].

1. Synthese des collogénes
et autres composés matriciels :
PG, SPARC, tsp, TN...

Fibroblaste
i

Pt L S ‘ : o2Pl, alpl

2. Sécrétion des protéines
matricielles, maturation
des collagénes

Matrice extracellulaire

3. Association en fibres * TN
et interaction avec d'autres
composants matriciels < PG
¥ SPARC

B tsp

Figure 1.3. Synthése des collagenes par les fibroblastes et organisation supramoléculaire

des protéines matricielles dans le compartiment extracellulaire
TN : ténascine ; PG : protéoglycanes ; SPARC : secreted protein acidic and rich in cystein ;
tsp : thrombospondine ; RER : réticulum endoplasmique rugueux ; Col : collagene
Extrait de [FICHARD et al., 2003]
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Les collagenes fibrillaires a striations périodiques sont les plus abondants au sein des
ligaments et des tendons (collagenes I, III et V). Les molécules de collagenes fibrillaires sont
formées a partir de molécules de procollagene, elles-mémes formées de trois chalnes
a-polypeptidiques assemblées en triple hélice droite d’environ 280nm de long et 1,5nm de
diametre. Chacune des chaines polypeptidiques a une structure périodique d’acide aminé Gly-
X-Y ou Gly est la glycine et X et Y, deux autres acides aminés, le plus fréquemment la
proline et I’hydroxyproline. Les extrémités de la triple hélice sont formées de télopeptides et
de propeptides non hélicoidaux qui ne présentent pas de structure périodique, mais qui
possedent soit un groupe carboné soit un groupe amine qui polarise les molécules. Ces
molécules sont alors libérées a la surface de la membrane des fibroblastes, par exocytose. Les
propeptides vont alors €tre digérés par les procollagénes C- et N-protéinases pour conduire a
la molécule de tropocollagéne. Du fait de la « polarité » de leurs extrémités, ces molécules
s’assemblent alors spontanément entre-elles a la surface des fibroblastes, pour conduire a la
fibrille Figure 1.3. Cet assemblage est stabilisé par 1’intervention d’une enzyme, la lysyl
oxidase, qui oxyde le carbone en position € sur la chaine latérale de chacune des deux lysines
et permet ainsi des réticulations spontanées sous forme de doubles liaisons carbone-carbone
entre molécules de tropocollagéne mais aussi entre les chalnes peptidiques intervenant dans la
structure du tropocollagene [KADLER et al., 1996; SILVER et al., 2003; ZHANG et al.,
2005]. Les sites de réticulations font que les molécules de tropocollagéne sont décalées
d’environ un quart de leur longueur, ce qui leur donne cet aspect de striation périodique de

68nm de période (Figure [.4., [DORY, 2006]).

Zone de densité
fibrillaire maximale

Zone de densité
fibrillaire minimale

Figure 1.4. Agencement tridimensionnel des molécules de tropocollagene [DORY, 2006]

Les fibrilles ont un diametre d’une centaine de nanometres et une longueur de 1 a

10um. Elles vont a leur tour s’assembler pour former des fibres de collagénes de quelques
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dizaines de micrometres et de longueur encore indéterminée. Ces fibres de collagénes vont se
regrouper en sous-faisceaux dits primaires puis en faisceaux dits secondaires, chacun entouré
d’'une membrane, I’endoténon. Enfin, les faisceaux sont eux-mémes entourés d’une

membrane, I’épitendon, pour former ainsi le tendon ou le ligament (Figure L.5.).

\ Faisceau primaire

Fibre de collagene

Tendon ou Ligament

Faisceau secondaire Fibrille de collagéne

Figure L.5. Ultrastructure des ligaments et tendons

La matrice extracellulaire non-fibreuse encore appelée substance fondamentale est
constituée essentiellement d’eau et de macromolécules : protéoglycanes (décorine, lumicane,
fibromoduline, GAGs), glycoprotéines, protéines d’adhésion (la ténascine-C), etc. Cette
substance, qui a la consistance d’un gel remplit I’espace entre les fibres et les cellules,
améliore 1’adhérence cellulaire et permet de stabiliser le squelette de la structure fibrillaire
contribuant ainsi a la résistance mécanique. Des études ont montré le role prépondérant que
les protéoglycanes ont dans la régulation de la maturation des fibres de collagenes. Par
exemple, des souris déficientes en lumicane et fibromoduline souffrent d’hyperlaxités
articulaires. Les fibres de leurs tendons présentent une distribution de diametre de fibres plus
petites et leur contour est anormalement irrégulier. Ces différences fibrillaires induisent une
diminution des propriétés mécaniques des tendons et des laxités articulaires [AMIEYE et al.,
2002; DANIELSON et al., 1997; ZHANG et al., 2005].

Toutefois, la structure moléculaire de la substance fondamentale n’est pas bien
comprise et reste encore aujourd’hui un sujet de polémique. Notamment, au cours de ces
dernieres années, la modélisation du complexe fibrilles de collagénes, décorine et GAGs a été

réfutée par plusieurs auteurs [FESSEL et al., 2008; PROVENZANO et VANDERBY, 2006].

1.1.1.4. Les fonctions des ligaments et des tendons
Les ligaments et les tendons, de par leurs positions dans le corps, ont des fonctions
plus ou moins différentes. Ces deux tissus conjonctifs sont responsables de la transmission
des forces au squelette. Les tendons assurant le plus souvent une liaison muscle-os, ils

permettent le transfert de la force musculaire aux os conduisant ainsi le mouvement. Ils sont
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également responsables de I’orientation du muscle par rapport aux os. Les ligaments, quant a
eux, établissent des liaisons 0s-o0s et assurent, outre le transfert d’efforts d’os a os aux niveaux
des articulations, la stabilité de D’articulation en limitant certains degrés de liberté. Par
exemple, au niveau du genou, les ligaments permettent une importante rotation
perpendiculaire au plan de la jambe (=140°) et de légeres rotations permettant des
mouvements de pivot dans les deux autres directions : jusqu’a 40° dans la direction axiale et
pratiquement nulle dans la direction transverse. Ils assurent aussi la cohésion du genou en

limitant fortement la translation axiale du genou (ligaments croisés).

I.1.2. LES PATHOLOGIES DES LIGAMENTS ET TENDONS

Les investigations en traumatologie montrent qu’au cours de la vie et en fonction du
sexe, nous sommes plus ou moins susceptibles de subir un traumatisme physique. En effet,
une étude [BERNASCONI, 2007] sur un échantillon de 7 300 personnes a permis d’établir
que 71% des 1ésions apparaissent chez les hommes contre 29% chez les femmes et que leur
tranche d’age était plus souvent situées entre 15-24 ans et entre 25-35 ans (chacune
représentant 33% des 1ésions). De plus, parmi I’ensemble des 1ésions, les tendinites et les
entorses sont les plus répandues (=47%), avec une prépondérance au niveau du genou, de la
cheville et de I’épaule. Dans la suite de cette section nous allons traiter des tendinites et des
entorses en général en prenant pour exemple plutdt le genou et la cheville qui représentent
71% des 1ésions des membres inférieurs. Ces chiffres sont a moduler en fonction de I’activité
physique, sportive ou professionnelle du sujet. Dans 1’ensemble, ces 15 dernieres années, les
traumatismes ligamentaires et tendineux ont sensiblement augmenté du fait d’une
amélioration des équipements (diminution des fractures), d’une plus grande pratique sportive
et de I’émergence de nouveaux sports a risque pour les articulations (sports extrémes). Le cofit
des tendinites et des entorses pour 1’assurance maladie francaise est évalué respectivement a
541 millions d’euros et 638 millions d’euros par an [BERTUCCELLI et MACCAGNAN,
2005].

1.1.2.1. Les tendinites
Toute pathologie inflammatoire atteignant les tendons est qualifiée de tendinite. Elles
résultent de traumatismes allant de sollicitations excessives ou répétées a la rupture de
faisceaux de fibres de collagénes en passant par l'infection. Elles sont classées en cinq

catégories :
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= Les tendinites de traction sont les plus courantes au niveau du genou, elles surviennent
soit progressivement lors de mouvements répétitifs de longues durées
(surentrainement et maladies professionnelles), lors d’une impulsion ou d’un effort
intense.
= Les tendinites de frottement ou de compression résultent d’un frottement qui crée une
inflammation au niveau de la gaine synoviale entourant le tendon (exemple : tendon
du fascia lata). La pathologie associée est la ténosynovite [PARIER et LUCAS, 2004].
= Les tendinites par choc, plus rares, surviennent lors d’un impact, et se rencontrent plus
fréquemment lors de pratiques de sport de contact [PARIER].
= Les tendinites infectieuses proviennent d’infections qui viennent se loger sur les
tendons. La provenance la plus courante est une infection bucco-dentaire provoquée
par une carie.
= Les tendinites peuvent également avoir une cause alimentaire : une déshydratation, un
taux sanguin élevé en acide urique (exemple trop de sucre), certains allergenes comme
I’histamine qui est présent dans certains aliments (choux, conserves stérilisées, etc.).
En général, les tendinites sont liées a la rupture totale ou partielle de faisceaux de
fibres de collagenes. L’inflammation et 1’cedéme qui en résultent sont des conséquences du
processus cicatriciel. 1l est a noter que le niveau relativement important d’innervation des

tendons rend les tendinites trés douloureuses.

1.1.2.2. Les entorses

Les entorses sont des pathologies touchant les ligaments mais n’entrainant pas de perte
permanente de rapports normaux de [’articulation, contrairement a la luxation. Le terme
d’entorse est donc, comme celui de tendinite, générique, qui recouvre plusieurs niveaux allant
de I’entorse bénigne a I’entorse grave. Les entorses surviennent lors d’un mouvement forcé
sur I’articulation, les ligaments empéchant ces amplitudes sont soit intacts, auquel cas il en
résulte une fracture, soit endommagés, auquel cas il en résulte une élongation, momentanée
ou permanente, voire une rupture partielle ou totale, qualifiées d’entorses bénignes ou graves.
Dans le langage courant, les entorses sont aussi qualifiées de foulures pour les mains et les
chevilles, toutefois ce terme ne sera pas utilisé présentement car dans quelques cas comme il

vient d’étre précisé ci-dessus, il peut s’agir d’une fracture (exemple de la cheville).
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1.1.2.3. Le cas particulier du genou

Le genou est une articulation complexe qui supporte le poids du corps. Cette
articulation est formée de 4 os : le fémur, le tibia, le péroné et la rotule (Figure 1.6.). Entre les
plateaux tibiaux et les condyles fémoraux recouverts de cartilage, deux ménisques
s’interposent. Le genou doit pouvoir étre a la fois mobile et stable. La stabilité et la cohésion
(contact du fémur et du tibia) de I’articulation sont assurées par ses ligaments et un tendon :
deux ligaments croisés antérieur et postérieur formant le pivot central, deux ligaments
latéraux interne et externe et un tendon rotulien qui maintient en place la rotule.

Les ligaments permettent de limiter les amplitudes de mouvements importantes et
donc les luxations du genou. Le pivot central empéche les luxations antérieure et postérieure
de I’articulation mais également une amplitude de torsion axiale excessive du genou. Il est
estimé que le ligament croisé antérieur subit une traction de 150N dans la vie quotidienne et
de 400 a 750N lors d’une activité sportive avec une force maximale a la rupture de I’ordre de
2200N [NEYRET, 2002; TALEI FRANZESI, 2006]. Quant aux ligaments latéraux, ils
empéechent les luxations internes et externes. Les ligaments du pivot central sont donc

extrémement importants pour la stabilité de 1’articulation et leur rupture en est préjudiciable.
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Figure 1.6. Planche anatomique du genou
(extrait de http://entrainement-sportif/conseils_anatomie_genou.htm, 2008)

La rupture des ligaments du genou peut provenir de 4 mouvements : une hypertorsion
du tibia, une hyperextension des ligaments croisés, un choc latéral ou une hyperflexion du

genou. L hypertorsion du tibia arrive généralement lors d’un changement de direction rapide
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avec une légere flexion du genou. Le pied est fixé au sol alors que le poids du corps est dirigé
dans une autre direction, il peut en résulter une rupture du LCA. L’hyperextension des
ligaments croisés, qui peut conduire a leur rupture, se produit lorsque le tibia est propulsé en
avant par rapport au fémur, par exemple lors d’un « shoot » dans le vide (Figure 1.7.). Le choc
latéral provenant plus souvent de I’extérieur vers l'intérieur du genou peut provoquer la
rupture du LCA, du ménisque interne et du LLIL, la triade malheureuse. Enfin, I’hyperflexion
du genou se produit souvent lors d’une retombée sur la jambe en flexion complete, la rupture

du LCA peut alors survenir.

7

Figure 1.7. Cas de rupture du ligament croisé antérieur
Le ligament croisé antérieur peut se rompre dans différents cas de figure :
en torsion axiale (A), en hyperextension (B), en choc latéral (C), en hyperflexion (D)
(extrait de http://cmontmorency.qc.ca/tic/expo/genou.hrml)

1.1.3. STRATEGIES THERAPEUTIQUES ACTUELLES DES LESIONS DES LIGAMENTS ET TENDONS

Lors d’une 1ésion tendineuse ou ligamentaire, le médecin aura différentes attitudes en
fonction de la gravité de la Iésion, de 1’age du patient et de I’activité physique et sportive de
ce dernier. Dans la majorité des cas, excepté dans certains cas d’urgence, le médecin ne
prendra pas de décision « a chaud » et prescrira un arrét de toute activité sportive. Selon la
gravité et la localisation de la 1ésion, le port d’une orthese voire une immobilisation complete
accompagnée d’anti-inflammatoires afin d’éviter une inflammation excessive peuvent Etre
nécessaires. Apres réduction de 1’cedéme, un diagnostique peut €tre établi en tenant compte

des parametres précités.
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1.1.3.1. Les traitements non-chirurgicaux

Un traitement non-chirurgical est préféré dans la plupart des cas de tendinites et
d’entorses dites bénignes c’est-a-dire sans rupture complete.

Dans I’ensemble, les tendinites sont soignées par une période de repos et une décharge
relative des efforts sur le tendon par I'utilisation de cannes anglaises (membre inférieur),
d’une orthese ou de strapping. Un traitement par physiothérapie avec 1’utilisation d’ultrasons
et/ou de courant antalgique peut étre utilisé pour limiter la douleur et améliorer la guérison.
Un traitement par massage est également préconisé, deux techniques sont utilisées :
I’étirement progressif jusqu’au seuil de douleur et le massage transverse profond ainsi que la
technique d’onde de choc. Enfin, un retour progressif, et bien dosé a 1’activité physique et
sportive est généralement préconisé.

Pour une entorse ou le ligament reste intact, I’immobilisation compléte ne sera pas
prescrite mais un traitement fonctionnel consistant, pour le genou, en une musculation afin de
stabiliser 1’articulation. Dans le cas d’une rupture partielle, I'utilisation de la chirurgie sera

discutée en fonction de 1’age et de I’activité physique du patient.

1.1.3.2. Les traitements chirurgicaux

Une intervention chirurgicale est souvent envisagée dans les cas de 1ésions graves
(rupture du ligament ou du tendon) ou lorsque la stabilité de 1’articulation, ou encore sa
mobilité sont dégradées par une rupture partielle pénalisant le patient.

Dans le cas d’une rupture totale ou partielle de tendon, I’intervention chirurgicale
consiste a suturer les faisceaux 1€sés ou bien a déplacer I’encrage d’un tendon sain pour qu’il
supporte les efforts des deux tendons (technique utilisée plutdt pour la main). L’intervention
chirurgicale peut également consister en 1’élimination de parties fibreuses qui peuvent nuire
aux propriétés mécaniques du tendon ainsi qu’a des scarifications du tendon pour améliorer la
reconstruction de ce dernier. Ceci est rendu possible par le caractere cicatriciel du tendon,
capacité due a la vascularisation de ce type de tissu.

Les ligaments moins vascularisés ont une capacité cicatricielle faible voire inexistante.
Dans ce cas, la chirurgie consiste a remplacer ou a renforcer le ligament par une prothese
synthétique pour certains ligaments ou par une greffe autologue ou allologue (la greffe
xénologue n’étant pas utilisée pour les ligaments et tendons).

L’utilisation de protheses synthétiques ligamentaires, souvent en polyéthylene
téréphtalate (PET), en polytétrafluoroéthylene (PTFE ou Gore-Tex®) ou en polyester

® c N PP .
(Dacron™), représente une bonne solution a court terme avec une récupération rapide de la
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mobilit¢ [GLOUSMAN et al., 1998]. Malheureusement le taux de réussite est faible a long
terme (44% pour le LCA) [PAULOS et al., 1992]. La cause principale de ce taux élevé
d’échec a long terme résulte d’une inflammation due a une abrasion de ces protheses qui ne
sont pas prévues pour étre dégradées. Par exemple, dans le cas du LCA, il a été prouvé que
des particules s’accumulent dans la cavité synoviale sans pouvoir étre éliminées conduisant
irrémédiablement a une inflammation et a une dégénérescence du cartilage articulaire
[OLSON et al., 1988]. En France, depuis 1995, au vu du taux élevé d’échecs des protheses
synthétiques non-résorbables et des conséquences sur les cartilages osseux du genou,
conduisant a des ruptures a moyen ou long terme et a des arthroses du genou, le corps médical
a recommandé dans le cadre des Références Médicales Opposables de ne plus utiliser de
prothése synthétique en remplacement ou en renfort [MOLE ez al., 1996]. Toutefois, la
recherche, pour améliorer 1’adhésion et la pénétration cellulaire de ces protheses, se poursuit
pour améliorer ces protheéses et peut-étre un jour les réutiliser. Par contre des protheses
résorbables, ou non, servant de renfort aux ligaments latéraux du genou sont utilisées en
chirurgie (exemple : produit résorbable ou non de Cousin Biotech, Wervicq France).
L’alternative a ces protheses est la « prothese biologique » c’est-a-dire la greffe qu’elle
soit autologue, allologue. Les deux derniers types de greffes sont treés peu utilisées : la greffe
xénologue pose des problemes de transfert potentiel de maladie inter-especes ainsi que des
problemes d’immunocompatibilité inter-especes c’est pourquoi elle n’est pas du tout
pratiquée. La greffe allologue présente également des problemes de transfert de maladies et
d’immunocompatibilité dans une moindre mesure. De plus le faible nombre de donneurs et les
techniques de décellularisation et de stérilisation rendent la procédure complexe. Enfin, la
greffe autologue est la technique de reconstruction la plus utilisée en ligamentoplastie du LCA
en utilisant préférentiellement deux sites tendineux : soit le tendon rotulien soit des tendons de

la patte d’oie (tendon des ischio-jambiers). Ces deux techniques sont connues respectivement,

sous les noms de techniques de Kenneth-Jones (le premier a avoir utilisé le 3 moyen du

tendon rotulien) et Demi-Interne et Demi-Tendineux (DIDT) [DJIAN et al, 1999;
FRANCESCHI et POTEL, 2003; NEYRET, 2002]. Ces deux techniques donnent des
résultats, relativement comparables et assez satisfaisants, a long terme, pour la reconstruction
fonctionnelle du LCA (75 a 85%). Malheureusement, dans certains cas, ces deux techniques
sont associées a des nécroses et des douleurs aux sites de prélevement des greffons
[SAVALLI et al., 2004]. Toutefois, le greffon subit une ligamentisation qui suit les lois

générales de I’adaptation tissulaire décrite par Roux en 1905 stipulant qu’un tissu adapte sa
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structure suite a un changement de sa fonction [DJIAN et al., 1999]. Cette ligamentisation
bien que fonctionnelle reste partielle. Le greffon ne devient pas un véritable ligament natif
pour deux raisons : la reconstruction nerveuse ne se réalise pas, ainsi le patient ne retrouve pas
la proprioception nécessaire, et les propriétés mécaniques de résistance et de rigidité restent
faibles par rapport a celles du tissu natif (récupération de 50%) [DJIAN et al., 1999]. En effet,
si aux niveaux histologique et biochimique la ligamentisation se réalise, il n’en est pas de
méme de I'ultrastructure du tissu, le LCA natif a une distribution bimodale de diameétres de
fibres, entre 25 et 175nm, alors que les greffons aprés ligamentisation présentent
majoritairement des fibres de diametres inférieurs a 100nm ce qui pourrait expliquer les
différences de résistance mécanique [DJIAN er al., 1999]. Enfin, les progres consécutifs au
développement des méthodes endoscopiques permettent de diminuer la taille de la cicatrice et

donnent ainsi un confort esthétique apprécié par le patient.

En conclusion, bien que les thérapies actuelles donnent de bons résultats, elles restent
imparfaites, 50% des propriétés mécaniques retrouvées et pas de proprioception. De plus, la
nécessité de procéder a des ligamentoplasties itératives dans de nombreux cas, les risques de
nécroses et de douleurs au niveau des sites de prélevement, incitent les scientifiques a
améliorer les techniques de greffes mais aussi a chercher de nouvelles thérapies. C’est
pourquoi depuis environ 25 a 30 ans [VIOLA et al., 2003], une nouvelle discipline a émergé :
I’Ingénierie Tissulaire. En effet, pour pallier les problemes de prélevement des greffons et de
I’obtention d’allogreffe, les scientifiques cherchent a cultiver ou a régénérer des parties
d’organes ou des organes complets, qu’il s’agisse de peau, d’arteres, d’os, de foie, de

cartilage, de ceeurs..., et également de ligaments et de tendons.

L.2. L’ INGENIERIE TISSULAIRE DES LIGAMENTS ET DES TENDONS

Dans cette section, nous allons présenter les principes généraux de l’ingénierie
tissulaire, en passant en revue les différentes voies thérapeutiques explorées actuellement.
Nous nous limiterons ensuite aux techniques utilisées en ingénierie tissulaire des ligaments et

des tendons.

1.2.1. LES DIFFERENTES VOIES THERAPEUTIQUES EXPLOREES
Il existe essentiellement deux grandes voies de thérapies explorées a 1’heure actuelle :
la thérapie cellulaire et la « thérapie transgénique ». La thérapie cellulaire consiste a utiliser

des cellules corporelles pour cultiver un nouveau tissu fonctionnel voire identique au tissu

-4] -



Ingénierie Tissulaire des Ligaments Conception d’un Bioréacteur et Etude des Propriétés Mécaniques

natif que ce soit in vitro ou in vivo. Par contre, la « thérapie transgénique » est une thérapie

cellulaire qui utilise des cellules génétiquement modifiées.

La thérapie cellulaire s’appuie sur I’emploi de cellules mises en culture sous
différentes contraintes physico-biochimiques in vitro ou in vivo, afin de régénérer ou méme
synthétiser un tissu ou un organe [CANCEDDA et al., 2003; LANGER, 1995; SHIEH et
VACANTI, 2005; WANG et al,, 2008]. Son principe en est assez simple : un apport de
cellules est nécessaire soit par prélevement sur le patient soit par culture de cellules obtenues
par don. Ensuite une phase d’expansion des cellules prélevées est réalisée afin d’obtenir
suffisamment de cellules permettant la culture du tissu ou de I’organe. Ces cellules sont alors
ensemencées sur une matrice de support biorésorbable qui permettra 1’organisation des
cellules et la croissance du néo-tissu. En effet, les fibroblastes sont des cellules adhérentes, il
est donc nécessaire de leur fournir un substrat sur lequel elles puissent croitre et s’organiser.
A ce stade, deux possibilités peuvent étre envisagées, soit greffer la matrice de support sur le
patient (in vivo), soit cultiver dans un bioréacteur le néo-tissu (in vitro) pour implanter, sur le
patient, le greffon ainsi obtenu. Une solution intermédiaire est également envisageable, il
s’agit de cultiver in vitro le néo-tissu jusqu’a obtenir des propriétés mécaniques et
physiologiques fonctionnelles puis de I'implanter sur le patient ou le tissu finira de se
fonctionnaliser (Figure 1.8.). Dans les deux cas, la croissance tissulaire peut étre contrdlée par
stimulation physico-biochimique via 1’apport de nutriments et de facteurs dits de croissances
mais aussi des stimulations mécaniques qui permettent la différenciation cellulaire et/ou
stimulent la sécrétion des protéines constitutives du néo-tissu.

La thérapie utilisant des cellules génétiquement modifiées (cellules transgéniques) est
fondée sur le méme principe que celui énoncé ci-dessus a la différence prét que la source
cellulaire a été génétiquement modifiée afin d’améliorer les caractéristiques des cellules leur
permettant ainsi de sécréter des facteurs de croissance nécessaires a la régénération ou a la
croissance du tissu, ou encore afin d’augmenter leur capacité de sécrétion de certaines
protéines [KIM et al., 2007; WOO et al., 2006] comme les collagenes pour des tissus
ligamentaires ou tendineux, par exemple. A ’heure ou I’alimentation génétiquement modifiée
est loin d’étre acceptée par I’opinion publique, ces techniques posent des problemes éthiques
et pratiques pour un éventuel passage au niveau clinique. L’injection de tels organismes dans
un corps humain reste une solution extréme qui peut éventuellement €tre envisagée pour des

maladies incurables mais ne saurait étre, a I’heure actuelle, envisageable pour un traitement

-42 -



ETAT DE L’ART

tel que la régénération de ligaments et tendons. Nous ne traiterons pas plus en détaille cette

piste de recherche dans la suite du mémoire.

Patient
+

Tissu endommagé ou déficient

m Préléevement de cellules souches
L W]

Matrice de support + Cellules souches
|
! Bioréacteur
|
SN
Implantation sur le patient <L‘:|' Néo-Tissu Néo- Tissu Fonctionnel

Greffe

In vivo In vitro

Patient
+

Tissu fonctionnel

Figure L.8. Principes de la reconstruction de tissu en ingénierie tissulaire
[CANCEDDA et al., 2003; LANGER, 1995; MARTIN et al., 2004; SHIEH et VACANTI, 2005]

En conclusion, la régénération ou la synthése d’un tissu en ingénierie tissulaire dépend
de trois facteurs : la source cellulaire, la matrice de support et ’environnement que la
reconstruction ait lieu dans le patient ou en bioréacteur. La suite de cette section traite de ces

trois facteurs en séparant toutefois les bioréacteurs des facteurs biochimiques.

1.2.2. LES SOURCES CELLULAIRES

La source idéale de cellules doit permettre de fournir des cellules qui sont déja
différenciées, ou peuvent se différencier, en fibroblastes ligamentaires ou tendineux (pour les
ligaments et les tendons). En effet, des cellules qui ont les mémes caractéristiques que les
cellules originelles sont les mieux adaptées pour obtenir une bonne régénération ou la
sécrétion d’un tissu donné. Ainsi, ces dernieres décennies, la recherche en ingénierie tissulaire
s’est tournée vers certaines cellules en fonction de leurs caractéristiques a maturité ou de leur
plasticité (pluripotente). Trois grandes familles ont ainsi été sélectionnées pour la recherche

en ingénierie tissulaire de ligaments et tendons: les fibroblastes, les cellules souches
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embryonnaires et adultes [VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004; WOO et al., 2006; ZHANG,
2008].

1.2.2.1. Les fibroblastes

L’utilisation de fibroblastes comme source cellulaire pour reconstruire un ligament ou
un tendon fut la premiere solution envisagée. Il est a noter que s’il est nécessaire de remplacer
un tendon ou un ligament, il est difficilement envisageable de pouvoir prélever les
fibroblastes du tendon ou du ligament a remplacer. En effet, outre une souffrance
supplémentaire pour le patient, les fibroblastes sont des cellules adultes différenciées qui ont
perdu une partie de leur capacité a proliférer. De plus, ces cellules sont peu abondantes au
sein de ces tissus [GE er al., 2005; VAN EIIK et al., 2004]. L’utilisation des cellules
allologues provenant du méme type de tissu est possible mais cette technique présente les
mémes difficultés que pour les greffes, a savoir des risques de rejets immunitaires et de
transfert de maladies. Enfin, il est également possible d’utiliser des fibroblastes autologues
provenant d’un autre tissu tel que la peau, tissu cultivable in vitro. Bien que ces cellules soient
tres proches, elles n’ont pas les mémes caractéristiques et ne semblent pas pouvoir changer de
phénotype. Les fibroblastes de peau sécretent moins de collageéne III et sont donc moins
performantes pour synthétiser un ligament ou un tendon [CHEN et al., 2004; VAN EIIK et
al., 2004].

1.2.2.2. Les cellules souches
Des lors, les chercheurs se sont tournés vers les cellules qui ont une plasticité reconnue
c’est-a-dire des cellules pluripotentes : les cellules souches. Deux familles de cellules souches

sont aujourd’hui connues : les cellules souches embryonnaires et les cellules souches adultes.

1.2.2.2.1.LES CELLULES SOUCHES EMBRYONNAIRES

Les cellules souches embryonnaires sont des cellules pluripotentes présentes chez
I’embryon des la fécondation et jusqu’a I’apparition de blastocytes. Elles ont un pouvoir de
prolifération important et un pouvoir de différenciation [DENKER, 1999; KOH et ATALA,
2004]. Chez I’étre humain, ces cellules sont difficiles a obtenir pour des raisons éthiques qui
réglementent la recherche sur les embryons. De plus, des études ont établi que ces cellules
donnaient un risque élevé d’apparition de tumeurs et, étant allologues, pouvaient induire un

rejet immunitaire (plus faible que des cellules adultes) [DRUKKER et al., 2006; FENNO et
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al., 2008; YAMAMOTO et al., 2006]. En conséquence, ceci limite fortement la recherche en

ingénierie tissulaire utilisant cette source cellulaire.

1.2.2.2.2.LES CELLULES SOUCHES ADULTES

Les cellules souches adultes sont comme les cellules embryonnaires des cellules
dotées d’une plasticité, elles sont dites multipotentes (Figure 1.9.). Ces dernieres décennies,
ces cellules ont été détectées dans la moelle osseuse (cellules souches mésenchymateuses
médullaires, CSMM) mais également dans différents tissus comme la graisse et dernierement
dans les tendons, ces cellules sont alors également qualifiées de cellules progénitrices [BI et
al., 2007; JOAHNSSON et al., 1999; TOBITA et al., 2008; VALLEE et al., 2008]. Ces
cellules permettent le renouvellement cellulaire au niveau des tissus qu’elles composent
puisqu’elles peuvent soit proliférer, soit se différencier en des cellules spécifiques au tissu
afin de remplacer les cellules mortes ou d’augmenter la densité cellulaire en cas
d’inflammation.

Les CSMM sont assez faciles a obtenir par ponction de la créte iliaque au niveau du
bassin. Ceci permet d’obtenir des cellules autologues qui éviteront les risques de rejet
immunitaire [CAPLAN et BRUDER, 2001]. De plus, les caracteres des CSMM sont tres
proches de ceux des fibroblastes. Actuellement, aucune protéine permettant de différencier les
CSMM des fibroblastes n’a été identifiée. Bien que ces cellules synthétisent les mémes
protéines que les fibroblastes, leurs proportions respectives en collagénes et ténascine-C, par
exemple sont différentes. Il est donc nécessaire de trouver la ou les stimulations qui
permettront d’induire un changement de phénotype permettant une syntheése des protéines
nécessaires dans des proportions analogues a celles des fibroblastes ligamentaires et
tendineux. Nous parlerons alors d’orientation des caracteres cellulaires vers un phénotype
fibroblastique et non de différenciation stricte.

L’inconvénient majeur de cette technique réside dans le nombre de cellules que I’on
peut prélever. En effet, la moelle osseuse contient moins de 0,01% de cellules souches
mésenchymateuses [PITTENGER et al., 1999]. 1l est donc nécessaire de les cultiver afin
d’obtenir suffisamment de cellules. Malgré cet inconvénient, les CSMM restent, a 1’heure
actuelle, la meilleure source cellulaire envisagée en ingénierie tissulaire pour une application

clinique.
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Figure 1.9. Plasticité des cellules souches mésenchymateuses médullaires
Extrait de [CAPLAN et BRUDER, 2001]

1.2.3. LES MATRICES DE SUPPORT

Apres la source cellulaire, le deuxieme critere de réussite réside dans le choix d’une
matrice de support adéquate pour le tissu a développer. La solution idéale serait une matrice
naturelle ou synthétique biocompatible et biorésorbable présentant les mémes propriétés
mécaniques que le tissu en culture ainsi qu’une structure comparable (biomimétisme). De plus
la matrice de support doit se dégrader a la méme vitesse que le néo-tissu se forme afin de
laisser petit a petit place au néo-tissu [HUTMACHER, 2000; MA, 2008]. Ceci reste théorique
car la maitrise de la dégradation selon ce principe reste extrémement délicate. De plus, la
confection d’une matrice de support présentant les mémes propriétés mécaniques et une
structure comparable au tissu ciblé reste une question ouverte qui, a notre connaissance, n’a
toujours pas de solution en ingénierie tissulaire de ligaments et tendons.

De ce fait, de nombreux laboratoires étudient différents matériaux et différentes

structures dans le but de confectionner une matrice de support optimale.

1.2.3.1. Les matériaux naturels
Les matériaux naturels sont tres utilisés en ingénierie tissulaire, ils comprennent
essentiellement des matériaux biologiques en xénogreffe ou allogreffe afin d’obtenir des

matrices de support comprenant une structure collagénique déja élaborée. D’autres matériaux
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sont également utilisés : les collagenes sous formes de gels ou de fibres, les polysaccharides et
la soie.

Les matrices biologiques en xénogreffes et allogreffes sont le plus souvent des
matrices a base de sous muqueuse intestinale (Small Intestin Submucosa, SIS) [LIANG et al.,
2006; WOO et al., 2006; ZANTOP et al., 2006]. Ces matrices de support ont un avantage
indéniable : elles possedent une structure collagénique de fibres de collagenes déja matures.
Par contre, elles présentent les mémes inconvénients qu’ une greffe de tendon ou de ligament,
a savoir un risque de rejet immunitaire et de transfert de maladie. Les études faites sur les LLI
de brebis semblent encourageantes dans le sens ou une réelle amélioration est observée
comparativement au tendon 1ésé non-traité, pourtant leurs modules tangents respectifs restent
faibles (387299MPa et 291+123MPa) vis-a-vis des caractéristiques du ligament contra-latéral
de référence (1142+412MPa, [LIANG et al., 2006]).

Afin d’obtenir une structure de fibres de collagéne mature proche de I'ultrastructure
d’un tissu tendineux ou ligamentaire sain, des gels et fibres de collagene purifié de type I sont
employés pour fabriquer des matrices de support. Si, au début des recherches, ces matrices
avaient une tres faible résistance mécanique du fait de 1’orientation aléatoire des fibres les
composant, il a été montré, depuis, que I’application d’un champ électrique permettait
d’orienter les fibres de collagenes du gel dans une direction privilegiée [CHEN et al., 2008].
Cette technique améliore grandement les propriétés de la matrice de support permettant de
passer d’un module d’élasticité tangent de 15+10MPa pour les fibres aléatoirement orientées a
400£110MPa pour les fibres alignées. Toutefois, ce matériau reste faible, comparé a un
tendon sain : 740£165MPa pour I’étude qui utilisait le tendon du biceps du chien comme
comparaison [CHEN er al., 2008]. Les collagénes composant en grande partie les tendons et
ligaments conférent une bonne biocompatibilité aux matrices de support qui en sont
composées. L’inconvénient majeur vient du fait que les gels de collagénes se contractent
lorsqu’ils sont ensemencés de cellules. Ceci rend difficile la reproductibilité des résultats
surtout pour les essais mécaniques.

Les polysaccharides sont tres utilisés en ingénierie du cartilage et de I'os. Ces
dernieres années, ils font I’objet d’un regain d’intérét en ingénierie des ligaments et tendons
[LIU et al., 2008b]. Ce sont, par exemple, la chitine, le chitosan, ’alginate et 1’agarose
[MJAHED et al., 2008]. L’avantage de ces matériaux est leur caractere hydrophile. Ce dernier

leur confére une bonne biocompatibilité en adhésion et en prolifération. Par contre, les risques
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de contamination bactériologique de produits extraits de végétaux ne sont pas a exclure
[VAQUETTE, 2008].

Enfin, n’oublions pas la soie qui est un produit naturel obtenu a partir du coccon de la
chenille du Bombyx qui est trés répandu et treés étudié ces dernieres années en ingénierie
tissulaire car peu colteux et facile a remodeler [VEPARI et KAPLAN, 2007]. Ce matériau est
utilis€ en médecine comme fil de suture non résorbable, il est donc tres bien accepté par
I’organisme. La résistance de la soie rend tres attractif ce matériau bien que la dégradation
d’une matrice de support prenne de I’ordre de 2 ans in vivo [VUNJAK-NOVAKOVIC et al.,
2004]. Signalons que la soie peut également é&tre solubilisée et permet ainsi une vaste
utilisation dans de multiples procédés de mise en forme [FAN et al., 2008; HAGENMULLER
et al., 2008; VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004]. De plus, la fibrine dont la soie est formée
est tres facilement «hybridable » avec d’autres matériaux ou protéines permettant

d’augmenter 1’adhésion cellulaire et/ou de greffer des facteurs de croissance.

1.2.3.2. Les matériaux synthétiques

Les matériaux synthétiques sont également trés courants en ingénierie tissulaire. Ce
sont essentiellement des polymeres tels que les polyesters aliphatiques mais d’autres
polymeres sont également utilis€és comme le poly(uréthane urée) ou le polyuréthane (PU)
[GISSELFALT et al., 2002; LEE et al., 2005]. Ces matériaux synthétiques, qu’ils soient
résorbables ou non, possédent 1’avantage de limiter les risques de contamination
contrairement aux produits extraits du vivant présentés ci-dessus (cf. §1.2.3.1.).

En ingénierie tissulaire de ligaments et de tendons, les polyesters aliphatiques les plus
utilisés sont: les acides polyglycoliques (PGA), les acides polylactiques (PLA), les
polycaprolactones (PCL) ainsi que leurs copolymeres les acides poly(lactique-co-glycolique)

(PLGA) et les acides poly(lactique-co-caprolactone) (PLCL) (Figure 1.10.).
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Figure 1.10. Formules chimiques de polyesters utilisés en ingénierie tissulaire
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Ces polymeres ont I’avantage d’étre résorbables en milieu aqueux, conduisant a des
produits de réaction qui sont naturellement présents dans les organismes vivants : I’acide
glycolique et I’acide lactique. Cette caractéristique leur confere une bonne biocompatibilité et
n’engendre pas les désagréments des polymeres non-résorbables des prothéses comme le
Dacron® ou le Gore-Tex®. De plus, leur solubilité leur permet une large utilisation dans
différents procédés de mise en forme. Par ailleurs, la possibilité de créer des copolymeres
permet de faire varier la vitesse de dégradation du matériau fabriqué, de quelques semaines
pour le PGA a quelques années pour le PCL [VAQUETTE, 2008]. Par contre, ces polymeres
présentent une importante hydrophobie ce qui limite sensiblement leur capacité d’adhésion
cellulaire. Il est alors nécessaire de traiter ces polymeres par « coating » ou en greffant des
groupements chimiques améliorant 1’adhésion cellulaire. Enfin, leur dégradation, bien
qu’assimilable par les organismes, engendre une baisse locale et sensible du pH. En effet, une
expérience menée au sein de notre groupe a montré que les matrices de support en Vicry1®
(PLGA) peuvent créer une chute importante de pH : au bout de 42 jours de culture le pH du
milieu de culture était de 5 bien qu’il soit renouvelé tous les 3 jours [VAQUETTE, 2008]. Un

tel pH est trop acide pour effectuer une culture cellulaire dans de bonnes conditions.

1.2.3.3. Les structures employées

Les structures employées en ingénierie tissulaire de ligaments et de tendons sont
diverses et évoluent assez régulierement. Nous ne prétendons pas faire une présentation
exhaustive de toutes les structures employées, mais souhaitons simplement évoquer les plus
utilisées.

Pour les ligaments et les tendons, les matrices de support sont majoritairement
constituées de fibres. Ces fibres peuvent étre tissées, tressées, torsadées ou déposées selon la
technique employée [FREEMAN et al., 2007; GE et al., 2006; GENTLEMAN et al., 2006;
HORAN et al., 2006; LAURENCIN et FREEMAN, 2005; SAHOO et al., 2006;
VAQUETTE, 2008]. Le but final étant d’obtenir une matrice biomimétique tant sur le plan
structural qu’au niveau des propriétés mécaniques. Les matrices en fibres tissées présentent
une grande porosité mais souffrent souvent de 1’inconvénient d’avoir des tailles de maille de
I’ordre du millimetre, ce qui est beaucoup trop grand pour une cellule dont la longueur ne fait
qu’environ 50um de long. Les matrices de support tressées ont un assez bon mimétisme des
propriétés mécaniques en traction simple longitudinale. Par contre, elles présentent deux
inconvénients majeurs : le resserrement de la matrice et le glissement interfibre lors de la mise

sous traction qui peuvent générer une morbidité des cellules. Les matrices torsadées
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permettent elles aussi un bon mimétisme des propriétés mécaniques en traction longitudinale

mais sont tres denses ce qui limite la colonisation des cellules au cceur de la matrice.
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Figure 1.11. Exemple de structures utilisées en ingénierie tissulaire
A : matrice de support en fibres de PLLA tressées ; B : matrice de support en soie torsadée ; C : matrice de

support composite en soie tissée et microfibrillaire ; D : fibres de collagene de type I alignées par électrofilage
extrait de [BOLAND et al., 2004; FAN et al., 2008; HORAN et al., 2006; LAURENCIN et FREEMAN, 2005]

La tendance actuelle est de rechercher des structures a porosité importante (>80%)
permettant de maintenir un bon apport nutritif aux cellules méme au coeur de la matrice
[PORTNER et al., 2005], mais avec des micropores interconnectés sous formes de fibres de
quelques centaines de nanometres a quelques micrometres de diametre, correspondant a la
taille des fibres de collagenes des tendons et ligaments. Ainsi, plusieurs équipes dans le
monde, dont la nétre, développent actuellement des matrices de supports composites en deux
parties : une armature composée de fils de sutures d’environ 200um de diametre et une
structure micro-fibrillaire se superposant a la premiere structure (Figure I.11.). La structure
« méso-fibrillaire » confere les propriétés mécaniques nécessaires a la structure tandis que la

structure micro-fibrillaire sur laquelle la majorité des cellules sont cultivées permet un
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mimétisme structural au niveau de la cellule [GE et al.,, 2006; SAHOO et al., 2006;
VAQUETTE, 2008]. 11 existe pour ce faire différentes techniques dont nous ne discuterons
pas dans ce mémoire, nous invitons le lecteur intéressé a consulter les références pour de plus
amples précisions sur les méthodes de fabrication, comme « I’electrospining » (électrofilage)
ou I’auto-organisation. Ces structures ont I’avantage d’étre tridimensionnelles et sont de plus
en plus comparables aux structures ligamentaires et tendineuses réelles. La microstructure
permet d’augmenter considérablement la surface de la matrice de support et par conséquent
d’augmenter ainsi la capacité d’adhésion cellulaire pour un matériau donné. En revanche, la
complexité des structures rend de plus en plus difficile la maitrise de I’effet de la stimulation
mécanique macroscopique, qui se traduit pour l’essentiel par une traction longitudinale
cyclique, pour les tendons et les ligaments, sur la structure microscopique au niveau de la

cellule.

1.2.4. LES BIOREACTEURS

La définition du mot bioréacteur varie selon les auteurs. Pour certains auteurs, ce
terme recouvre I’ensemble des moyens de culture d’organismes bactériens ou cellulaires
qu’ils soient in vitro ou in vivo tandis que pour d’autres, ce terme ne concerne que les
systeémes permettant la culture in vitro sous conditions environnementales controlées. Nous
accepterons la derniere définition pour les moyens artificiels et nous ferons ainsi un bref tour
des différents moyens de cultiver les cellules adhérentes et les tissus en ingénierie tissulaire
tout en mettant I’accent sur les bioréacteurs utilisés en ingénierie tissulaire des ligaments et
des tendons.

Les bioréacteurs peuvent étre regroupés en trois grandes familles : les bioréacteurs

statiques, ceux a perfusions et ceux a stimulations mécaniques.

1.2.4.1. Les bioréacteurs statiques

Les bioréacteurs statiques sont les systemes de culture les plus simples. Ils ont souvent
la forme de boites ou de puits. Ces bioréacteurs permettent 1’adhésion cellulaire sans
contrainte mécanique et nécessitent un apport de milieu de culture sans mouvement lequel est
a renouveler régulierement (généralement tous les 3 jours). La température de
I’environnement et les pressions partielles de gaz nécessaires a la culture (O, et CO;) sont
régulées par un incubateur dans lequel ces systemes sont mis en culture. Ces bioréacteurs sont
utilisés en ingénierie tissulaire pour la prolifération cellulaire et pour tester des facteurs

biochimiques.
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™ ==
Figure 1.12. Exemples de bioréacteurs utilisés en culture cellulaire
A droite des boites de culture en couche cellulaire et a gauche un spinner

1.2.4.2. Les bioréacteurs a agitation et a perfusion

Les bioréacteurs statiques posent des problemes en ingénierie tissulaire de ligaments
car ils ne permettent que de réaliser des cultures de cellules en couches minces et non sur des
supports tridimensionnels structurés. En effet, dés qu’il existe une structure tridimensionnelle
de quelques millimetres d’épaisseur, ces systemes ne sont plus performants en termes
d’apport nutritif. Le milieu de culture est formé en grande partie d’eau, ce qui permet a la
plupart des nutriments d’étre transportés par le milieu de culture comme le glucose, les acides
aminés, etc. En particulier, le dioxygene s’y dissout trés mal, et sans écoulement du milieu de
culture, ’apport en dioxygene par diffusion n’est pas suffisant [MARTIN et VERMETTE,
2005]. Pour y remédier, il est donc nécessaire de créer un mouvement du milieu de culture en
I’agitant comme dans le cas des spinners, ou des bioréacteurs rotatifs ou en ajoutant une
perfusion qui permet un écoulement remplagant le principe d’apport de dioxygene par le sang
comme pour les lits fluidisés [MARTIN et al., 2004; MINUTH et al., 1998; PORTNER et al.,
2005; QUESNEY et al., 2003]. 1l est a noter que pour des mouvements rapides du milieu de
culture, une sollicitation mécanique par cisaillement apparait (exemple des chambres de flux).
D’autre part, ces systemes permettent de ne renouveler qu’une partie du milieu de culture a
chaque fois et donc d’avoir une culture plus réguliere. Le milieu de culture contient des
déchets a éliminer, la dégradation de la matrice de support mais également des facteurs de
croissance potentiellement sécrétés par les cellules. Renouveler tout le milieu de culture d’un
seul coup, permet d’éliminer la plupart des déchets mais aussi des protéines sécrétées par les
cellules et ainsi ralentit potentiellement la construction in vitro. Enfin, ces systémes peuvent

également servir a la co-culture de cellules sans contact [LICHTENBERG et al., 2005].
1.2.4.3. Les bioréacteurs a stimulations mécaniques

Ces dernieres décennies, il a été démontré que les stimulations mécaniques pouvaient

orienter les cellules et/ou induire une différenciation cellulaire et stimuler la sécrétion de
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protéines [VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004]. Les effets dépendent de la nature de la
sollicitation (cisaillement, traction cyclique, traction-torsion, etc.), de son amplitude et de sa
durée. Il est donc nécessaire de concevoir des bioréacteurs spécifiques conformes aux
différentes stimulations mécaniques souhaitées. Ces trentes dernieres années, de multiples
systemes ont été développés tels que les chambres de flux (cisaillement), des chambres de
flux doubles avec traction cyclique, des machines de stretching (traction cyclique), etc.
[BILODEAU, 2004; LANGELIER et al., 1999; LICHTENBERG et al, 2005]. Ces
bioréacteurs doivent tenir compte non seulement de la stimulation mécanique souhaitée, mais
également de la forme du tissu final [BILODEAU, 2004]. Les premiers bioréacteurs de ce
type étaient relativement petits et continuaient a €tre placés dans des incubateurs [GARVIN et
al., 2003; LANGELIER et al., 1999]. Avec I’avancée des recherches, la taille des matrices de
support s’est rapprochée de la taille du tissu a cultiver. Aujourd’hui, certains bioréacteurs
integrent des perfusions avec des dispositifs de régulation de la température, du pH, du
dioxygene, des efforts appliqués, etc. [ALTMAN et al., 2002b; BILODEAU, 2004; KAHN et
al., 2008; THE et al., 2006].

1.2.4.4. Les bioréacteurs pour les ligaments et les tendons

Parmi les bioréacteurs présentés dans les précédents paragraphes, trois types de
bioréacteurs sont utilisés actuellement en ingénierie tissulaire des ligaments et tendons : les
bioréacteurs statiques, les chambres de flux et les bioréacteurs a stimulation cyclique en
traction, parfois en traction-torsion avec ou sans perfusion. Comme nous I’avons précisé
précédemment (cf. §1.2.4.1) les boites et les puits servent essentiellement a la prolifération
cellulaire et a la détermination des concentrations optimales de facteurs biochimiques. Quant
aux chambres de flux, elles servent a I’étude a long terme des facteurs biochimiques, comme
le TGF-f ou le FGF, sans stimulation mécanique [BRUNE et al., 2007]. Enfin, les
bioréacteurs a stimulations mécaniques, avec ou sans perfusion, permettent, outre la
stimulation mécanique, de stimuler les cellules en culture par des facteurs biochimiques dans
le milieu ou sur la matrice de support (Figure 1.13.). Parmi, les stimulations mécaniques
possibles, deux sont les plus utilisées : la traction cyclique et la traction-torsion cyclique

[ALTMAN et al., 2002b; LANGELIER et al., 1999; WANG et al., 2004; ZHANG et al.,
2008a].
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Figure 1.13. Exemples des principaux bioréacteurs a stimulation mécanique pour
I’ingénierie tissulaire de ligaments et tendons
A : Bioréacteur de ligament du M.I.T. (3D) ; B : Bioréacteur multifonctionnel Bose® (3D) ; C : Bioréacteur de
stretching (LEMTA, M. Marchal, 1D) ; D : Bioréacteur de traction Flexcell International® (2D).

Malgré I’essor de la discipline, peu d’entreprises proposent des bioréacteurs de ce
type. Bose® propose un systtme a une chambre sous traction simple (ElectroForce®
BioDynamic Test Instruments, Bose©, MN, USA) comme Flexcell International® pour des
plaques 6 puits (Flexcell® Tension Plus™ System, Flexcell International®, NC, USA). Le
systeme Flexcell n’a pas de perfusion et permet des études sur des membranes, la traction est
obtenue par un systeme de vide alternatif qui étire la membrane de facon cyclique [GARVIN
et al., 2003].

En général, les équipes de recherches développent elles-mémes leurs bioréacteurs
[LANGELIER et al., 1999; WANG et al., 2004; ZHANG, 2008]. Ainsi, deux équipes dans le
monde ont développé leur bioréacteur de traction-torsion cyclique [ALTMAN et al., 2002b;
THE et al., 2006]. Ces deux bioréacteurs, bien que de forme différente, sont congus sur le
méme principe, la traction-torsion cyclique est obtenue a I’aide de deux moteurs 1I’un pour la
traction et I’autre pour la torsion, qui agit soit via un jeu d’engrenages [ALTMAN et al.,
2002b], soit en prise directe sur chaque chambre [THE et al., 2006]. Une perfusion permet la
circulation du milieu de culture entre des réservoirs dans lesquels le milieu est chauffé et dont

le pH et la pression partielle de dioxygene sont régulés, et les chambres de culture dans
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lesquelles les cellules sont cultivées sur des matrices de support tridimensionnelles [THE et

al., 2006; VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004].

1.2.5. LES FACTEURS BIOCHIMIQUES ET PHYSICO-CHIMIQUES
Les facteurs biochimiques et physico-chimiques sont essentiels a la croissance
cellulaire et a la stimulation de genes spécifiques qui conduisent a la régulation de la synthese
d’une ou de plusieurs protéines. L’étude de la réponse des cellules a I’action d’un facteur est
extrémement délicate. En effet, les cellules étant complexes, 1’observation de leur réponse a
une molécule ou a I’interaction de plusieurs molécules a des concentrations différentes rend
difficile I’observation. Sans prétendre a 1’exhaustivité, nous ne présenterons ici que les

facteurs les plus utilisés.

1.2.5.1. Le dioxygene
Le dioxygene est un facteur physico-chimique indispensable a la vie cellulaire mais est
également un régulateur cellulaire. Des études ont montré que selon le taux de dioxygene, les
cellules peuvent plutdt proliférer (entre 10 et 21% de dioxygene) ou sécréter des protéines

(inférieur & 10% de dioxygene) [FERMOR et al., 1998]

1.2.5.2. La vitamine C et ses dérivés
La vitamine C est un cofacteur enzymatique qui intervient dans de multiples réactions
physiologiques dont la synthése des collagénes. Des études utilisant un dérivé de la
vitamine C, le L-ascorbate-2-phosphate, sur des fibroblastes de ligament, et de 1’ascorbate de
sodium sur des fibroblastes de peau ont été réalisées. Il en a été conclu que ces dérivés de la
vitamine C sont des stimulants de la synthese de collagénes mais également de la prolifération
cellulaire. Ces molécules peuvent aussi interagir avec des facteurs de croissance tels que

I'insuline growth factor (IGF) [MOREAU et al., 2005; SWITZER et SUMMER, 2008].

1.2.5.3. Les facteurs de croissance
I1 existe une multitude de familles de facteurs de croissance. Ce sont des polypeptides
de faible poids moléculaire (inférieur a 30kDa) qui agissent sur des récepteurs cellulaires
spécifiques de grande affinité. A la différence des hormones, ces molécules ne sont pas
sécrétées a longue distance (sécrétion endocrine) mais sont libérées par des cellules
avoisinantes (sécrétion paracrine) ou par la cellule elle-méme (sécrétion autocrine). Nous

pouvons toutefois retenir 5 facteurs de croissance : le PDGF, ’EGF, le FGF, le TGF-J et
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I’'IGF (Tableau 1.2.). Aucune de ces molécules n’est un facteur de croissance spécifique aux
fibroblastes mais différentes études ont montré des effets sur la prolifération cellulaire, la

synthese de collagene ou de matrice extracellulaire.

Tableau L.2. Facteurs de croissance utilisés en reconstruction des tendons et ligaments

Effets rapportés
T Les propriétés structurales de la matrice
PDGF T La prolifération cellulaire
T La synthése d’autres facteurs de croissance
T La prolifération cellulaire
EGF
Ou aucun effet
T La prolifération cellulaire
FGF e Régule la migration cellulaire
e Stimule I’angiogénese (vascularisation)
T La syntheése de collagénes
TGF-B
T La prolifération cellulaire
T La synthese de la MEC
IGF
T La prolifération et la migration cellulaire

Adapté de [PETRIGLIANO et al., 2006; WANG, 2006; WOO et al., 2006]

1.3. BIOMECANIQUE DES LIGAMENTS ET TENDONS

L’avancée de I’ingénierie tissulaire dans certains domaines, dont la reconstruction des
ligaments et des tendons, est telle que cette discipline nécessite une tres bonne maitrise du
comportement mécanique de ces tissus. Les raisons en sont multiples : d’une part, la nécessité
d’évaluer quantitativement la régénération des tissus et ainsi de pouvoir comparer le néo-tissu
au tissu originel, d’autre part la compréhension de la structure du tissu et de ces composants
les plus fonctionnels dans le but d’en améliorer la régénération. Ainsi, de nombreuses études
expérimentales et théoriques ont été et sont encore réalisées pour améliorer nos connaissances
sur ces matériaux et exiger un certain niveau de qualité fonctionnelle de ces tissus dans la
perspective de les greffer avec le moins de risque possible de dégénérescence d’autres
matériaux avoisinants comme le cartilage au niveau du genou. Les propriétés mécaniques des
tendons et des ligaments rapportées dans la littérature sont présentées dans cette partie, suivies

d’un panel des principaux modeles mécaniques développés pour ces tissus. Toutefois, étant
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donné le nombre important de modeles développés ces dernieres années, leur présentation ne

saurait étre exhaustive.

I.3.1. PROPRIETES MECANIQUES DES LIGAMENTS ET DES TENDONS

Les propriétés mécaniques des ligaments et des tendons sont étudiées et modélisées,
depuis de longues années, généralement en traction uniaxiale simple dans la direction
longitudinale ou dans la direction transverse du tissu. Malgré de nombreuses investigations
[ABRAMOWITCH et WOO, 2004; FUNG, 1993; LAKES et VANDERBY, 1999;
PIOLETTI et RAKOTOMANANA, 2000; PROVENZANO et al., 2001], ces tissus restent
relativement méconnus du fait des difficultés expérimentales rencontrées. En effet, nous
avons a faire a des tissus mous, de formes irrégulieres présentant des directions d’ancrage
spécifiques et variables au cours du mouvement qui leur confeérent une fonction optimale. Le
taux d’hydratation, la salinité et la température de leur environnement influent grandement sur
leurs propriétés mécaniques. Enfin, la préhension de la partie musculaire des tendons
constitue toujours un probleme non résolu. Les difficultés liées aux tests mécaniques seront
traitées dans la suite du mémoire (cf.§1I1.1.1 et §II1.6.1.).

Notons d’ores et déja que les propriétés mécaniques qualitatives sont fournies dans la
littérature en fonction du type d’essai : traction simple, de relaxation, de fluage et de cycle.
Les résultats quantitatifs sont tres variables d’un tissu a un autre et d’un individu a un autre,

ce qui rend difficile les comparaisons entre auteurs, pour un méme type de matériau.

1.3.1.1. Réponse en traction simple

Les tendons et les ligaments sont des tissus conjonctifs sollicités, in vivo,
principalement dans la direction longitudinale bien que certains ligaments subissent
également de la torsion (LCA) ou de la flexion. Les premicres caractérisations ont été
obtenues par le biais d’essais de traction simple dans la direction longitudinale. Les réponses a
une sollicitation en élongation a vitesse constante (Figure 1.14.) sont traditionnellement
divisées en 4 parties : un premier régime a faible contrainte souvent nommée « toe-region »,
un second de montée en contrainte progressive nommée « heel-region », un troisieme de type
linéaire et enfin un dernic¢re stade d’endommagement conduisant a la rupture totale du tissu
[FRATZL et al., 1997; FUNG, 1993; WANG, 2006].

Ce comportement caractéristique des tendons et des ligaments est interprété en termes

de recrutement progressif des fibres de collagenes, c’est-a-dire que les deux premieres phases
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résultent de la transformation de faisceaux de fibres ondulées en faisceaux de fibres tendues

[DE VITA et SLAUGHTER, 2006; DECRAEMER et al., 1980; FRATZL et al., 1997].
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Figure 1.14. Comportement caractéristique d’un tendon lors d’une traction uniaxiale
I: « Toe-region » étirement avec une faible réponse en contrainte, II : « Heel region » augmentation rapide de la
contrainte de forme polynomiale ou exponentielle, III : zone linéaire souvent utilisée pour mesurer le module
d’élasticité tangent, IV : endommagement et ruptures parfois multiples avant la rupture compleéte.
Inspiré de [FRATZL et al., 1997; FUNG, 1993; WANG, 2006]

Une des -caractéristiques essentielles qui a été étudiée est le comportement
viscoélastique, en considérant tout d’abord des tests de traction simple a vitesse croissante.
Cela se traduit par une augmentation de la contrainte en fonction de la vitesse d’élongation
[DANTO et WOO, 1993; PIOLETTI, 1997]. Cette propriété est a la base des études de
rupture brutale des tendons et des ligaments survenant généralement pour des vitesses
importantes d’étirement. Des estimations concernant les tendons d’ Achille ont montré que les
vitesses réelles de déformation pouvaient atteindre 400%s .

Bien que cet essai mécanique rende compte du phénomene de viscoélasticité, il ne
permet, que difficilement, de caractériser la partie visqueuse qui est plus aisément quantifiable

en relaxation ou en fluage.

1.3.1.2. Réponse lors d’un essai uniaxial de relaxation

L’essai de relaxation est un test qui permet de mettre facilement en évidence la
viscosité et plus largement la partie dissipative au sein d’un solide en bloquant I’élongation
apres avoir réalisé un chargement en controlant 1’élongation et en observant la variation de
contrainte au cours du temps.

De nombreuses études rapportent des tests de relaxation avec une seule ou une série de
relaxations sur un méme tissu a des niveaux d’élongation croissants. Souvent les tests de
relaxation sont réalisés pendant un temps fixe quelle que soit 1’élongation. Ce temps varie de

100 a 3600s [ABRAMOWITCH et WOO, 2004; FUNG, 1993; JOHNSON et al., 1996;
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PIOLETTI et RAKOTOMANANA, 2000; PROVENZANO et al., 2001; YIN et ELIOTT,
2004]. Les tests de relaxation courts (100s) sont justifiés par Provenzano et al.
[PROVENZANO et al., 2001] par une volonté de ne pas laisser les tendons trop longtemps
dans le milieu salin et ainsi limiter les risques de modification de leur structure au cours de
I’essai (4 essais réalisés). Les spectres des temps de relaxation rapportés vont de quelques
secondes a environ 2000s [ABRAMOWITCH et WOO, 2004; PIOLETTI et
RAKOTOMANANA, 2000]. Provenzano et al. ont démontré qu’un spectre de temps de
relaxation constant ne permettrait pas de décrire une série de relaxations a des niveaux
d’élongation différents du fait de la non-linéarité des mécanismes mis en ceuvre pendant un
test de relaxation au sein de ces tissus conjonctifs. Par contre, Pioletti et al. [PIOLETTI, 1997]
ont réalisé des tests de relaxation sur des ligaments humains du genou et ont observé que le

« taux d’avancement » d’une relaxation est identique quel que soit le niveau d’élongation en

fixant I’observation de la relaxation a 1800s.

0 500 1000 1500 2000
Temps [s]

Figure 1.15. Comportement typique des ligaments et tendons en relaxation

1.3.1.3. Sollicitations en fluage

L’essai de fluage constitue également un test mettant en évidence les mécanismes
dissipatifs lors du contrdle de la force appliquée au matériau et en enregistrant le déplacement
au cours du temps (Figure 1.16.). Ce test est moins communément utilisé car plus difficile a
mettre en ceuvre, bien que pour les tendons ce test soit plus proche de la réalité physiologique.
En effet, le muscle en se contractant génere une force a ces extrémités auxquelles un tendon
est relié. Le tendon subit donc une force qui lui est imposée pendant la contraction musculaire
ce qui se traduit par une sollicitation de fluage et non une relaxation. Pourtant assez peu

d’expériences de fluage ont été réalisées sur les ligaments et les tendons pour les raisons
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décrites précédemment [FUNG, 1993; LAKES et VANDERBY, 1999; WREN et al., 2003].
Notons toutefois que Provenzano et al. [PROVENZANO et al., 2001] en ont réalisées sur des
MCL de rat Sprague-Dawley et ont mis en évidence la non-linéarité des processus mis en jeu
en examinant la vitesse de fluage en fonction de la contrainte appliquée.

I existe un autre test appelé « fluage dynamique » ou test cyclique, nous retiendrons
dans la suite du mémoire, I’expression de fluage dynamique. Ce test consiste en des cycles de
charge et de décharge a force appliquée controlée et variant entre deux valeurs extrémes.
L’élongation est enregistrée au cours du temps, et peut évoluer jusqu’a la rupture. En
observant la contrainte cyclique en fonction de I’élongation, Wren et al. [WREN et al., 2003]
ont observé une « fermeture » des cycles (« éducation » du matériau) avec un glissement vers
des élongations plus importantes (élongation anélastique), puis une « réouverture » de ces

cycles due a I’endommagement, jusqu’a la rupture.
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Figure 1.16. Comportement typique de ligaments et tendons en fluage
A gauche un exemple de fluage statique au cours du temps (contrainte comprise entre 35 et 75MPa)

et a droite un exemple de fluage dynamique.
Extrait de [WREN et al., 2003; WRIGHT et al., 1999]

1.3.1.4. Sollicitations cycliques

Enfin, les sollicitatons cycliques permettent de mettre en évidence la dissipation par le
biais de la forme des cycles de réponse, et également I’effet de « 1’éducation » d’un matériau
soumis a ce test. Il est également possible de mettre en évidence le spectre des temps
caractéristiques en faisant varier la fréquence des cycles. Ce test est conduit en imposant, au
cours du temps, des amplitudes de déformations allant d’un minimum a un maximum fixe.
L’observation peut concerner la contrainte au cours du temps pour une fréquence fixe ou la
contrainte a «l’équilibre » pour une plage de fréquences. Des essais expérimentaux
[ABRAMOWITCH et WOO, 2004; WOO et al., 1981; WREN et al., 2003] ont montré qu’en

imposant des cycles d’amplitudes fixes a une fréquence constante, la contrainte maximale des
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cycles diminue au cours du temps jusqu’a se stabiliser. Ce phénomene est caractéristique d’un
adoucissement du matériau. De plus si I’on observe ces cycles en fonction de 1’élongation, on
peut observer une « fermeture » des cycles, témoignant d’une diminution de I’énergie interne
dissipée au cours de I’essai. Enfin, Ciarletta et al. [CIARLETTA et al., 2008] ont observé de
faibles boucles d’hystérésis en décharge sur des tendons fléchisseurs de porcs. Par ailleurs, il
est a noter que le conditionnement des tendons et des ligaments constitue un point crucial
agissant sur les résultats expérimentaux [ODDOU et PIERRE, 2005; WOO et al., 2006]. En
effet, ces matériaux présentent une dépendance trés importante vis-a-vis de I’histoire du
chargement, le préconditionnement, qui consiste généralement en des cycles de charge et
décharge allant de 5 a 10 cycles, ou, comme pour Ciarletta et al., des cycles jusqu’a ce que la
variation de la contrainte maximale des cycles soit inférieure a 0,1N. Il est donc impératif de
faire attention au conditionnement choisi par les expérimentateurs avant de confronter des

résultats obtenus.

Cyele 10, loading

0.0 0.5 LO 15 2.0
Elongation (mm)

Figure 1.17. Comportement typique des ligaments et tendons soumis a un test de

sollicitation cyclique.
Extrait de [WEISS et GARDINER, 2001]

1.3.2. LES MODELES ACTUELS

A partir des observations faites sur les différents comportements des ligaments et des
tendons, de nombreux modeles ont été proposés et visent différents buts. Le premier étant de
pouvoir évaluer mécaniquement les tendons et les ligaments et de pouvoir facilement les
comparer afin de trouver un « bon » candidat de greffon dans le cadre du remplacement de
ligaments ou de tendons en médecine. Dans un second temps, ’importance de bien
comprendre les comportements mécaniques de ces tissus conjonctifs afin de mieux identifier
les mécanismes d’endommagement de ces tissus ou de régénération. Et enfin, avec

I’amélioration des techniques d’observation microscopique, ces modeles mécaniques ont été
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utilisés pour vérifier certains concepts touchant a la structure fonctionnelle de ces tissus. Ces
différentes motivations ont conduit les biomécaniciens a développer des modeles allant du
modele élastique isotrope le plus simple a des modeles hyper ou pseudo-hyper viscoélastiques

anisotropes pour les plus complexes [FUNG, 1993; PENA et al., 2007].

1.3.2.1. Les modéles de comportement élastique

Comme précisé ci-dessus, les ligaments et les tendons sont généralement
« préconditionnés » par des cycles de charge et décharge, ce qui modifie les résultats des tests
mécaniques. Si le préconditionnement est tel qu’il constitue une « éducation » du matériau,
celui-ci devient insensible ou peu sensible a certains parametres de sollicitation. Ainsi la
viscosité et la dissipation ont longtemps été négligées par de nombreux mécaniciens [WEISS
et GARDINER, 2001]. Dans un premier temps, les mécaniciens ont cherché a décrire le
comportement des tendons et des ligaments de facon purement élastique en choisissant des
modeles isotropes, isotropes transverses voire anisotropes (Tableau 1.3.). Souvent ces tissus
ont été caractérisés par des modeles polynomiaux ou exponentiels [FUNG, 1993; VERONDA
et WESTMANN, 1970] ou méme uniquement par leur module d’élasticité tangent dans la
zone linéaire. Cette dernicre caractérisation est encore largement employée par de nombreuses
équipes d’ingénierie tissulaire, malgré son imprécision [GENTLEMAN et al., 2006]. Par
ailleurs, des modeles structuraux ont été développés pour expliquer la zone d’augmentation
progressive du module d’é€lasticité tangent sur la base du recrutement progressif de fibres de
collagenes supposées de comportement hookéen. Ces modeles prennent parfois en compte la
forme ondulée des faisceaux de fibres [FRISEN er al., 1968; HURSCLER et al., 1997,
VIIDIK, 1968]. Enfin, des modeles isotropes transverses et composites utilisant des potentiels
thermodynamiques d’élasticité pour la partie fibreuse et pour la substance fondamentale ont
également été développés [WEISS et GARDINER, 2001].

Malheureusement, ces modeles ne tiennent pas compte de la dissipation d’énergie liée
a la viscosité (processus d’hystérésis visible sur la réponse mécanique) et ne sont, par

conséquent, dédiés qu’a des essais de traction simple a vitesse d’élongation constante.
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Tableau 1.3. Exemple de modéeles élastiques

Modele
o =ke¢
Loi empirique
G=B [emﬁ - 1}
Potentiel C 2 2
pW = Eexp (alEGO +asEy, +2a4Eg9E,, )
thermodynamique

(élasticité) We = oexp [B (L - 3)] +ep (I, -3)

Extrait de [FUNG et al., 1979; KENNEDY et al., 1964; VERONDA et WESTMANN, 1970]

E,, et Egg sont les modules d’élasticité dans la direction longitudinale et transverse. I; et I, sont le premier et

77
le deuxieme invariant du tenseur des déformations

1.3.2.2. Modeles de comportement viscoélastique

A la fin du XX®™ siecle, quelques expérimentateurs ont testé, sur un méme tendon ou
ligament, 1’effet de la variation de différentes vitesses d’élongation allant de lent (0,6%s™,
[PIOLETTI, 1997]) a trés rapide (381%s™”, [DANTO et WOO, 1993; DE VITA et
SLAUGHTER, 2006]). L analyse de ces expériences ainsi que celle des tests de relaxation a
différents niveaux d’élongation ont conduit a prendre en compte le comportement visqueux
[DE VITA et SLAUGHTER, 2006; LIMBERT et MIDDLETON, 2004; PIOLETTI, 1997]
puis a modéliser le phénomene de mémoire évanescente utilisant le théorie de Coleman et
Noll [COLEMAN et NOLL, 1961] fondée sur le principe de superposition de Boltzmann.

Parmi les différents modeles existants, nous pouvons citer celui de De Vita et al. [DE
VITA et SLAUGHTER, 2006] qui prend en compte la distribution statistique (Weibull) du
recrutement de fibres, par le biais de la probabilité de tension de fibres dans la direction de
sollicitation, chaque fibre étant assimilée a un modele rhéologique de Kelvin-Voigt (idée
précédemment proposée par Hurschler et al. [HURSCHLER et al., 1997]). Ce qui donne pour

une traction simple dans la direction longitudinale des fibres :

A
P, =—%+{g(ks){Kln(%j+n%{ln(%jﬂdks

g(M)=ap™ 27! [In ()»)]0“1 exp —[Kﬁx)} (I1.)

PR =Pge =—pvA
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ou P est le tenseur de contrainte de Piola-Kirschoff, p la pression, K et 1 sont respectivement
le module d’élasticité et la viscosité des fibres de collageénes, o et B des paramétres
adimensionnés. Ce modele permet de suivre des chargements de traction en charge a
différentes vitesses, et rend compte de I’effet visqueux li€ a la variation de vitesse et au
recrutement de fibres. En revanche, cette formulation qui est exprimée explicitement en
fonction de I’élongation, ne permet pas de modéliser des tests de relaxation.

Ces trois dernicres décennies, les modeles ont incorporé des effets mémoire afin de
suivre un ou plusieurs chargements avec des tests de relaxation. Deés 1972, Fung a proposé un
modele, la Quasi-Linear Viscoelastic Theory (QLV) [FUNG, 1993], qui reste encore
aujourd’hui une référence en biomécanique du fait de ses possibilités descriptives et du faible
nombre de parametres impliqués (5) [ABRAMOWITCH et WOO, 2004]. En effet, il permet
de suivre completement un chargement de traction uniaxiale, en petit déplacement, suivi d’un
test de relaxation. Ce modele rend compte également de la variation, au cours du temps, des
contraintes maximales lors d’une sollicitation cyclique. La QLV se présente sous la forme

d’une convolution entre une loi de comportement élastique et d’une fonction évanescente :

00

S(t)=G(t)*S, (E) (1.2,
t d
§(t):_j G(t—1). %.g—%dr 1.3,

ou S, est le tenseur des contraintes €lastiques et G est la fonction évanescente qui décrit un

spectre continu de temps de relaxation sous la forme suivante :

> t
I +[S ——|d
(I) (’C)exp( Tj § ¢ T<T<ST)
G(t) = — avec  S(t) =41 (14.)
1+ [S(t)dt 0 <7, T>1
0

Enfin, la loi de comportement élastique est choisie de forme exponentielle :
o°(e) = Alexp(B €)-1] (L5.)

L’avantage de ce modele est son petit nombre de parametres permettant de décrire les
tests de relaxation. Par contre, il a été récemment démontré que ce modele ne permet pas de
rendre compte d’une série de relaxations a des élongations différentes [PROVENZANO et al.,
2001] bien qu’en 2003 une étude ait pu proposer des ajustements sur une série de relaxations
pour des déformations allant de 0,5% a 2% [SARVER et al., 2003]. De plus, le choix d’une

forme exponentielle permet de suivre des chargements en petites déformations mais surestime
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la contrainte aux déformations plus importantes restant dans une zone physiologique
[DEFRATE et LI, 2007]. Malgré ces inconvénients, ce modele reste performant pour une
évaluation en traction-relaxation.

En 2000, Pioletti et al. [PIOLETTI et RAKOTOMANANA, 2000] ont présenté un
modele également fondé sur la mémoire évanescente en décomposant en deux la partie des

phénomenes de dissipation : une composante instantanée dérivant d’un potentiel lié a la

viscosité et un effet mémoire a long terme dont les équations sont données ci-dessous.

S=S¢+S +S§°:5{G(t—8);2} (1.6.)

%!
[

\®)
o

[

w»
I
[®)

1$.7.)

4
©

o9

@)

325{G(t=s1C} = [§x[G(t-5):C(1) [M(s)ds

W, = aexp] (1 -3)]- L (1,-3)

(L8.)

ou S, et S, sont respectivement la contrainte élastique et la contrainte visqueuse dérivant

chacune d’un potentiel et 3 une fonctionnelle traduisant 1’effet mémoire a long terme qui
prend la forme d’un produit de convolution entre une fonction évanescente K et la dérivée
d’une série de Prony a trois parametres (ou s est le temps d’intégration).

Ce modele, quant a lui, permet de suivre des chargements en traction uniaxiale pour
différentes vitesses de chargement a 1’aide du méme jeu de parametres ou des relaxations
normées a l’aide de 9 parametres. Le choix du potentiel visqueux donne une contrainte

visqueuse, S, , proportionnelle a la vitesse d’élongation, par conséquent un changeant de la

vitesse d’élongation au cours de I’essai induit une discontinuité de la réponse en contrainte.
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Enfin, plus récemment Pefia et al. [PENA et al., 2007] ont présenté un modele
tridimensionnel structural cherchant a unifier différents tests mécaniques comme la charge, la
relaxation et des sollicitations cycliques. Apres 1’avoir implanté dans un code de calcul, cette
équipe a réalisé différents tests sur une forme réelle de ligament croisé. Ils ont pu rendre
compte des expériences de Pioletti et al. [PIOLETTI et al., 1998] en charge, et ont prédit des
tests de relaxation et des tests cycliques qualitativement similaires aux résultats
expérimentaux disponibles dans la littérature. Ce modele est trés prometteur et nécessiterait
d’étre confronté a plus de résultats expérimentaux.

Des modeles mécaniques utilisant des parametres de porosité ont également été
proposés [YIN et ELIOTT, 2004]. Mais, il est treés difficile de mesurer les caractéristiques de
la porosité des tendons et des ligaments : les molécules d’eau contenues dans ces tissus sont
liées aux protéoglycanes. Enfin, il existe des modeles d’endommagement et de rupture [LIAO
et BELKOFF, 1999; RODRIGUEZ et al., 2006] que nous n’avons pas traités, notre étude se

limitant a des conditions physiologiques « normales ».

1.3.2.3. Les modeles de fluage
Les modeles de fluage, bien que décrivant des sollicitations plus physiologiques au

niveau des tendons, sont moins nombreux. Différentes équipes ont proposé des modeles de

fluage utilisant des modeles empiriques (e.g. €=ac", [MORGAN, 1960]), ou de mémoire
évanescente comme Lakes ef al. [LAKES et VANDERBY, 1999; OZA et al., 2004] :

t do(r

e(t) = [I(t—-t, o) ( )dt 1.9.)
0 dt

I(t, o) = git" +goot™ (1.10.)

ou encore par réarrangement interne, Ciarletta et al. [CIARLETTA et al., 2005] qui ont
adapté un modele de réarrangement de liaisons intermoléculaires au cours de 1’histoire

proposé par Drozdov pour des polymeres [DROZDOV, 1997].

1.3.2.4. Applications a la modélisation des articulations
Depuis, le développement de I'informatique et « I’explosion » des vitesses de calcul,
les biomécaniciens ont développé des programmes afin de tester les modeles mécaniques sur
des géométries réelles obtenues a partir de clichés IRM, de scanner et de tomographie. Ces
outils permettent de visualiser des cinématiques d’articulation completes et d’évaluer les

champs de contraintes ou des déformations dans des systemes complexes comme le genou,
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I’épaule, la zone pelvienne, etc. Les applications sont diverses et vont de 1’aide a la chirurgie
en évaluant différentes positions de greffe, a la conception de prothese en passant par
I’accidentologie ou la simulation d’effet de 1ésion de tissus sur une articulation compléete
[BEHR et al., 2006; JONES et al., 2008; PENA et al., 2008; SONG et al., 2004; SUBIT,
2004; WEISS et GARDINER, 2001].

Figure 1.18. Exemples de modélisation numérique de ligaments.
Extrait de [PENA et al., 2007; PENA et al., 2008]

En conclusion, la modélisation du comportement des ligaments et des tendons existe
maintenant depuis plus d’un siecle. Au cours de ces deux dernieres décennies, elle s’est
extrémement complexifiée. Aujourd’hui les nouveaux modeles visent a unifier les
comportements de ces tissus afin de mieux comprendre leurs structures fonctionnelles. En
parallele, des études de simulations numériques sont mises en place en incorporant ces
modeles dans des structures partielles ou completes. Les résultats expérimentaux restent a
prendre avec précaution, en particulier au niveau du choix de la préhension du tissu et du
préconditionnement. De plus, le comportement du tissu dans les directions transverses est
encore assez mal connu, essentiellement pour des raisons de préhension et de risque

d’endommagement lorsque le tissu est découpé dans cette direction.
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Chapitre II :
CONCEPTION ET REALISATION D’UN
BIOREACTEUR DE LIGAMENTS
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Depuis plusieurs décennies, de nombreuses études ont montré que les stimulations
mécaniques cycliques influent sur la prolifération et la différenciation des cellules par des
processus complexes de mécanotransduction [VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004; WANG
et al., 2007]. Ainsi, I’ingénierie tissulaire nécessite des machines (bioréacteurs) permettant
d’appliquer les stimulations mécaniques spécifiques a chaque tissu. Dernierement, Vunjak-
Novakovic et al. ont montré que les stimulations cycliques de traction-torsion simultanées qui
simulent une flexion du genou, induisent une synthese, chez les CSMM, de protéines proche
de celles des ligaments croisés.

Actuellement seules deux équipes [ALTMAN et al., 2002b; THE et al., 2006;
VUNJAK-NOVAKOVIC et al., 2004] dans le monde ont développé de tels bioréacteurs pour
I’ingénierie tissulaire de ligaments et de tendons. Ces bioréacteurs n’étant pas commercialisés,
notre équipe a décidé de développer son propre appareil dédié a ces tissus.

Dans ce chapitre, nous présenterons donc les démarches entreprises dans la

conception, la réalisation et la validation du bioréacteur développé au sein de notre équipe.

I1.1. CAHIER DES CHARGES

Le cahier des charges de ce bioréacteur (Tableau II.1.), doit en premier lieu tenir
compte des conditions nécessaires et indispensables a la culture cellulaire. Les conditions de
culture in vitro nous contraignent a concevoir des chambres de culture stérilisables et
étanches (aux liquides et aux gaz), et a sélectionner pour leur construction des matériaux non
cytotoxiques et qui le resteront en vieillissant. De plus, la culture cellulaire se faisant en
milieu aqueux a un pH compris entre 7 et 7,4 et une température de 37°C, les matériaux
oxydables sont a exclure du contact des cellules ou du milieu de culture. La stérilité de
I’intérieur des chambres de culture, mais aussi celle de tout systeme en contact direct ou
indirect avec le milieu de culture doit étre préservée pendant tout le temps que dure
I’expérience. Il est donc nécessaire de prévoir une procédure de montage et de démontage du
systtme de culture en environnement stérile. Enfin, les cultures cellulaires en bioréacteurs
devant durer plusieurs semaines, voire plusieurs mois, il est nécessaire de prévoir un systéme
de renouvellement du milieu de culture, des nutriments, des gaz, des facteurs de croissance, si
nécessaire, et également de pouvoir éliminer les déchets excrétés par les cellules. Les gaz a
dissoudre dans le milieu de culture sont le dioxygene (O,) pour la viabilité des cellules et le

controle de la culture cellulaire (cf. §1.2.5.1.) et le dioxyde de carbone (CO,) pour stabiliser le

pH du milieu en utilisant le couple acido-basique CO, /HCO53.
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CO, +2H,0 =—= HCO3; +H30" (IL1)

A ces conditions générales de culture, il est indispensable d’ajouter les conditions
spécifiques de culture des fibroblastes, qui sont des cellules adhérentes. Il est donc nécessaire
de prévoir un support, sur lequel ces cellules seront ensemencées, et qui permettra de stimuler
mécaniquement les cellules en se déformant en mode de traction-torsion cyclique. Les
chambres de culture devront donc étre dotées d’un systeme de préhension adapté a la matrice
de support développée pour les ligaments et les tendons [VAQUETTE, 2008].

Sur le plan mécanique, les stimulations désirées sont des cycles triangulaires de
traction-torsion (LCA), ou de traction simple (tendons), dont les amplitudes et les fréquences
doivent étre modulables entre 0 et 25% de déformation en traction, entre 0 et 90° en torsion,
et a des fréquences allant de 0 a 1Hz. Le bioréacteur étant prévu a terme pour cultiver des
greffons, la taille des matrices de support doit étre de 1’ordre de grandeur des tissus humains
réels. Un ligament croisé ayant une longueur de 1’ordre de 40mm de long [DUTHON et al.,
2006] la traction correspondra alors a un déplacement de 0 a 10mm. Pour permettre une
souplesse d’utilisation, les deux mouvements devront étre indépendants afin de pouvoir
explorer I’effet de chaque mouvement ainsi que le synchronisme, ou le déphasage, des
sollicitations. Au cours de 1’étude, la matrice de support devra se dégrader progressivement
pour permettre au tissu collagénique de le remplacer. Cette dégradation et les sollicitations
cycliques peuvent entrainer une baisse des propriétés mécaniques et de la plasticité de la
matrice de support. Une diminution des sollicitations mécaniques transmises en découlera, il
est donc a prévoir une compensation de cette plasticité afin d’assurer que la matrice de
support demeure tendue.

Au niveau des régulations, il est nécessaire de pouvoir maintenir la température et le
pH, dans le but d’assurer la constance de ces deux parameétres, un contrdle régulier de ces
valeurs sera donc envisagé.

Enfin, pour permettre de faire des études statistiques et au vu des temps de culture au
sein du bioréacteur, il sera a terme nécessaire de prévoir un nombre suffisant de chambres de
culture. Pour simplifier le systeme, et abaisser le prix de revient de 1’usinage lors de la
réalisation du bioréacteur, il a été convenu de faire I’étude sur un systeme a deux chambres de
culture, et de concevoir au final un bioréacteur ayant suffisamment de chambres pour explorer

I’ aspect statistique des résultats en une seule expérience (entre 6 et 12 chambres).
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Tableau II.1. Résumé du cahier des charges

Systeme de culture Systéeme mécanique
¢ Non oxydables
Matériaux ¢ Non cytotoxiques ® Non oxydables
o Stérilisables e Lavables
e Etanches
e Traction - cycle triangulaire,
Stimulations déformation de 0 a 25%
L. e Torsion - cycle triangulaire,
mecaniques

torsion de 0 a 90°
e Fréquencesde O a 1Hz

e Température 37°C
e 7<pH<74
Milieu de culture |+ Eyacuation des déchets
¢ Apports nutritifs
e Apports en O, et en CO,
. e Taille - = 40mm de long ¢ Préhension de la matrice de support
Matrice de support | ¢ Syructure  imitant  celle  des | o Rattrapage  des  déformations
ligaments et tendons plastiques
Durée e En continu ou pour une durée

¢ De quelques jours a quelques mois

déterminée par jour

I1.2. SOLUTIONS TECHNIQUES CHOISIES
Du fait d’une importante différence d’exigences entre la zone de culture cellulaire et la
zone de transmission des mouvements, nous avons décidé de décomposer et de présenter le

travail de conception selon ces deux axes.

I1.2.1. SYSTEME DE STIMULATION MECANIQUE

Pour la partie concernant le mouvement imposé a la matrice de support, le cahier des
charges indique que ces mouvements doivent pouvoir étre a la fois synchrones ou
asynchrones et leur amplitude et fréquence doivent étre réglables de facon indépendante. Il est
donc nécessaire de prévoir des mouvements indépendants avec une commande qui les pilotera
selon les choix de I’opérateur, afin de mettre sur pied un systeme qui soit évolutif.

Dans un premier temps, nous avons cherché a établir un schéma cinématique
permettant de produire les mouvements souhaités. Il a servi par la suite de « squelette » pour
concevoir les pieces du bioréacteur. En effet, le schéma cinématique met en évidence les

groupes cinématiquement équivalents ainsi que les mouvements relatifs.
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11.2.1.1. Schéma cinématique et plan CAO

Au niveau des chambres de culture, le mouvement souhaité est une combinaison
indépendante des mouvements de rotation et de translation. Ces deux mouvements peuvent
I’un comme I’autre étre réalisés par des moteurs électriques ou des vérins hydrauliques. Les
efforts étant faibles, les problémes de maintenance et de propreté liés au systeéme hydraulique,
nous ont convaincus d’écarter ce choix technologique pour lui préférer un systeme électrique
plus compact et plus simple a mettre en ceuvre dans un laboratoire de biologie. D’autre part,
du fait de la nécessité de pouvoir contrdler les mouvements en position et en vitesse, nous
avons préféré utiliser la méme technologie pour les deux mouvements afin de faciliter la
conception de la commande numérique. Nous avons donc choisi des moteurs rotatifs pas a pas
pour la rotation et pour la translation.

Concernant la rotation, a la suite du moteur, nous avons utilis€é un systeme
d’engrenages permettant de distribuer le mouvement simultanément aux deux chambres afin
de diminuer le colt de réalisation. Nous en avons profité pour introduire un réducteur 1:4, ce
qui a pour but d’améliorer la fluidité du mouvement a faible vitesse (1cycle/min.). Quant a la
translation, partant d’'un mouvement de rotation et devant aboutir a une translation nous avons
dl ajouter une liaison hélicoidale qui permet des mouvements de rotation et de translation

couplés. Cette liaison hélicoidale a été réalisée a 1’aide d’un systeme vis-écrou.

H
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Figure I1.1. Schémas cinématiques envisagés pour la conception du bioréacteur
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A partir de ces choix, nous avons élaboré trois schémas cinématiques différents
(Figure II.1.) dont nous avons discuté les avantages et inconvénients afin de choisir la solution
la plus simple. La Figure II.1.A représente une solution dans laquelle les deux mouvements
sont completement découplés puisqu’a 1'une des extrémités de la matrice de support,
modélisée par un ressort, nous appliquons la translation et a I’autre extrémité la rotation. Cette
solution, qui présente 1’avantage d’€tre tres simple a réaliser du point de vue mécanique,
complexifie la structure des chambres de culture. En effet, le fait d’appliquer les mouvements
aux deux extrémités de la matrice impose des systémes d’étanchéité plus nombreux au niveau
des pieces en mouvement. Nous nous sommes donc tournés vers des solutions dans lesquelles
le mouvement de vrille est appliqué a une seule des extrémités de la matrice (Figure 1I.1.B et
C), I’ autre restant fixe par rapport au bati (en noir).

Parmi ces solutions techniques, nous avons préféré disposer le moteur de rotation et le
réducteur sur le groupe en translation afin d’avoir une grande liberté sur la distance de
translation. En effet, si nous avions fait le choix, comme I’équipe américaine [ALTMAN et
al., 2002b], de mettre le moteur de rotation sur le bati avec le moteur de translation et le
systtme de transmission de mouvement par engrenage sur la partie en translation, nous
aurions été limités par 1’épaisseur de pignon du moteur qui ne peut étre que de 1 a 2cm
maximum (Figure 11.2.). Les solutions B et C quant a elles permettent une translation

importante sans perte de transmission de la rotation.

A B

Figure IL.2. Schémas cinématiques des bioréacteurs de traction-torsion antérieurs
A : équipe américaine [ALTMAN et al., 2002b], comptant 12 chambres ;
B : équipe singapourienne [THE et al., 2006]
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Nous avons finalement retenu la solution C pour des raisons pratiques. Si la solution B
présente 1’avantage d’avoir les moteurs, surtout le moteur de translation, dans la partie basse
du bioréacteur ce qui permet de stabiliser la machine, elle est plus contraignante pour
I’étanchéité du fait que les mouvements sont imposés a 1’extrémité basse de la chambre de
culture. De ce fait, cette solution impose a 1’étanchéité dynamique de supporter le poids du
milieu de culture dans la chambre ainsi que la pression du systeme de renouvellement de
milieu. Par contre, pour la solution C, le systeme d’étanchéité des pieces en mouvement ne
supporte que la pression du systeéme de renouvellement. Enfin, nous n’avons pas envisagé de
mettre le systeme horizontal pour des questions d’influence possible de la gravité sur le tissu
en culture et des problemes d’encombrement du systeme complet.

A partir de ce schéma cinématique, les plans du bioréacteur ont été réalisés a I’aide du
logiciel de CAO Autodesk Inventor® Professional 8 (Autodesk Inc., CA, USA). Ceci a permis
de dimensionner les pieces, de faire ’inventaire du matériel a acquérir, tant en matériaux
qu’en pieces manufacturées, et de garantir I’ajustement des pieces avant usinage.

La Figure I1.3. présente une vue d’ensemble de la réalisation mécanique ainsi qu’un
agrandissement au niveau du systeme d’engrenages. Un percage du plateau de translation a
été prévu afin de permettre le passage au travers de la vis du moteur de translation et ainsi
avoir un déplacement suffisant pour ajuster le bioréacteur a la taille de la matrice, 1’étirer et
faire un éventuel « rattrapage » de déformation plastique afin que la matrice reste toujours
tendue. A titre indicatif, et pour que le lecteur puisse avoir une idée de la taille de ce

bioréacteur, ses dimensions sont 650mm de haut, 230mm de large et 160mm de profondeur.

A R
Figure I1.3. Dessin d’ensemble et agrandissement de la partie mécanique du bioréacteur
A : Vue d’ensemble ; B : agrandissement du réducteur.
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I1.2.1.2. Pupitre de commande
Les parties commande et puissance ont été réalisées lors d’un stage de technicien
supérieur d’application électronique (AFPA) par Vincent Thibault-Belet sous la direction de
Michel Marchand (Ingénieur CNRS LEMTA). Un cahier des charges Tableau I1.2. a été

élaboré en début de stage et un suivi régulier a été réalisé afin d’affiner le projet.

Tableau II.2. Cahier des charges de la partie commande

Commande

Interface ¢ Pilotage des moteurs pour I’installation des chambres de culture
o Entrer et afficher les amplitudes choisies

opérateur-bioréacteur ¢ Entrer et afficher les fréquences choisies

e Alimentation des moteurs

, Générations des signaux pour faire tourner les moteurs selon les
Déplacements des moteurs paramétres insérés par 1’opérateur

¢ Déplacements cycliques de forme triangulaire
® Synchronisation des cycles

Sécurité e Arrét des mouvements si amplitudes trop importantes

Alimentation moteur
¢longation (75V) Alimentation 5V

Interface homme - machine

LED pour le sens LED alimentation
des moteurs
= |
B’ 3 -
- aoaal
=
1 - ° = )
8 = et
/ L] \ i
—
LED Reset Arrét Désactivation fin de
course de sécurité
Alimentation moteur Commande des
torsion (24V) moteurs

Figure I1.4. Vues du pupitre de commande
A : Intérieur du pupitre de commande ; B : Fagade du pupitre de commande et interface avec 1’opérateur
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>

Amplitude des mouvements
~
-
~
-
~
-
~
-
Amplitude des mouvements

>
Temps

Figure I1.5. Mouvements de translation et de rotation imposés en fonction du temps
A : Mouvements en phase, B : Mouvements re-synchronisés au début de chaque cycle

Un pupitre de commande a donc été réalisé. Il comporte une partie puissance
permettant I’alimentation des deux moteurs, et une partie commande comprenant un
microcontrdleur programmé en langage C (PIC 16F877, Microchip Tchnology Inc., AZ,
USA), un clavier numérique et un afficheur LCD (Figure 11.4.).

Les amplitudes des cycles étant variables, seuls les débuts de cycles ont été détectés
par I'intermédiaire des capteurs de positions de type interrupteur. Ceci permet éventuellement
de re-synchroniser les mouvements. En effet, il faut attendre que les deux capteurs soient
enclenchés pour passer au cycle suivant (Figure 11.5.). Un capteur de position fin de course
« haut » a également été placé au niveau du bati (plateau du moteur de translation) afin
d’éviter que le plateau de translation n’arrive en butée contre le bati ce qui risquerait

d’endommager le moteur de translation.

Figure I1.6. Ensemble bioréacteur et pupitre de commande
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I1.2.2. SYSTEME DE CULTURE CELLULAIRE

Les chambres de culture et le systeme de renouvellement du milieu de culture doivent
permettre de relier la matrice de support au systtme de stimulation mécanique tout en
satisfaisant les contraintes de culture cellulaire déja énumérées dans le cahier des charges
(cf. §II.1.).

Pour les chambres de culture, il faut permettre le passage, au travers de la partie
supérieure de chaque chambre, d’un axe permettant la transmission du mouvement cyclique
de vrille. Malgré le passage de cet axe et de ses mouvements, la stérilité du systeme doit étre
conservée. Pour cela, il faut prévoir un systeme fermant la chambre et englobant la partie de
I’axe qui sortira de la chambre pendant la translation. Une entrée et une sortie de fluide
doivent étre prévues avec un systeme d’étanchéité adéquate, pour remplir les chambres de
culture et pour renouveler le milieu de culture au cours de I’expérience. Des systemes
d’amarrage doivent étre concus pour appliquer les déformations a la matrice de support.
Enfin, la mise en place de la matrice de support dans les chambres de culture doit étre aisée
tout en préservant la stérilité du systeme.

Pour le systeme de renouvellement de fluide, le contrdle et la régulation du pH, de la
pression partielle de dioxygene et de la température devront étre possibles en gardant toujours
le systeme stérile.

A partir de ces contraintes, nous avons proposé¢ une forme simple de chambre de
culture Figure I1.7. Cette chambre de culture était composée de 4 picces : un tube dont les
extrémités étaient fermées par deux bouchons, celui du bas comprenant une ouverture pour la
circulation du fluide et un mors plat pour tenir la matrice de support, celui du haut comprenant
deux ouvertures pour la circulation du fluide et un trou permettant le passage de I’axe muni
d’un mors plat devant transmettre les mouvements imposés.

Bien que cette forme de chambre de culture remplisse les contraintes du cahier des
charges au niveau de la culture cellulaire et de la stimulation mécanique, elle s’avere peu
pratique a assembler. En effet, elle nécessite de démonter completement la chambre pour
poser la matrice de support dans les mors. De ce fait, un opérateur unique ne suffit pas pour
tenir la matrice de support, les pieces de la chambre, et les outils nécessaires a la fixation. De
plus, la manipulation des pieéces en contact direct avec la matrice de support augmente les
risques de contamination. Cette solution a donc été abandonnée.

La partie centrale a été re-concue afin de permettre un assemblage partiel de la
chambre de culture avant la pose de la matrice de support. De plus, il était nécessaire que

I’opérateur n’ait pas a tenir les pieces de la chambre afin d’avoir les mains libres pour
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positionner la matrice de support a 1’aide de pinces et de clefs stériles. Nous avons donc opté
pour une forme parallélépipédique et non cylindrique dans laquelle nous avons usiné
I’intérieur de la chambre Figure I1.8. Une trappe a été aménagée afin d’atteindre la zone de la
matrice de support sans démonter la chambre. Bien que 1’usinage en soit plus compliqué, le
principe de montage des chambres en est simplifié. De plus, la manipulation des pieces en
contact avec le milieu de culture est limitée ce qui diminue les risques de contamination par

rapport au systeme précédent.

Axe

Sortie
milieu de culture

Logements
joints toriques

Matrice
de support

Entrée
milieu de culture

A B

Figure I1.7. Dessin de la chambre de culture
A : Vue d’ensemble avec matrice de support ; B : Vue en coupe

Trappe

A

Figure I1.8. Dessin de la nouvelle chambre
A : Vue d’ensemble ; B : Vue en coupe partielle
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Le systeme de renouvellement de fluide a été congu sous la forme d’une perfusion en
utilisant une pompe péristaltique pour faire circuler le milieu entre le réservoir et les chambres
de culture cellulaire. Pour des raisons d’encombrement, les contrdles du pH, de la température
et de I'apport en O, sont effectués dans le réservoir. Afin de limiter les gradients de
température entre les chambres de culture et le réservoir, ’ensemble du systeme est placé
dans une enceinte chauffante régulée en température. Enfin, les gaz en contact avec le milieu
de culture (méme a travers un filtre) doivent étre hydratés (plus de 60% d’humidité) pour
permettre une culture cellulaire convenable.

La Figure I1.9. présente un schéma de I’enceinte chauffante et de la perfusion.

Apport Mesure
0O, CO, <:| pH, pO,, T
[ ] \
s N

[ Humidificateur ]

4®‘7 Réservoir

Milieu de culture
Pompe

L » Chambre

de culture cellulaire

KEnceinte thermostatée a 37°C j

Figure I1.9. Schéma de la perfusion et photographie de I’ensemble de systeme de culture
(1) partie mécanique ; (2) chambres de culture ; (3) pompe péristaltique ;
(4) enceinte chauffante ; (5) pupitre de commande et PID

I1.2.3. CHOIX DES MATERIAUX
Le choix des matériaux a été guidé par les contraintes de stérilisation et d’observation.
La stérilisation des pieces, directement ou indirectement en contact avec le milieu de culture,
étant réalisée par autoclavage, des matériaux supportant une température de 121°C en milieu
hydraté pendant une durée supérieure a 30min. sont nécessaires. Ainsi les pieces supportant
des efforts et devant étre autoclavées, comme le bouchon inférieur des chambres et I’axe de

transmission des mouvements dans les chambres de culture, ont été fabriquées en acier
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inoxydable 316L. Les autres pieces des chambres de culture ont été réalisées en
polycarbonate.

Les pieces qui ne sont pas en contact avec le milieu de culture ont été réalisées en
Duralumin® 2017A, afin de limiter les coits de réalisation, 2 I’exception du systéme Vvis-
écrou. La vis a été usinée en acier inoxydable et I’écrou en bronze pour diminuer les
frottements et limiter I’utilisation de graisse.

Enfin, la perfusion a été réalisée a 1’aide de vaisselle standard en verre et de tuyau

Masterflex® (Cole-Palmer, IL, USA) pour les pompes péristaltiques.

I1.3. VALIDATION
Le bioréacteur a été validé en plusieurs étapes. Nous avons d’abord réglé et vérifié la
commande des moteurs, puis nous avons testé les chambres de culture et la perfusion de fagcon

indépendante.

II.3.1. MATERIEL ET METHODES
11.3.1.1. Evaluation mécanique et thermique

Au niveau mécanique, nous avons Vvérifié, apres réglage, que la commande est bien
respectée, c’est-a-dire que le mouvement obtenu est bien celui demandé par 1’opérateur tant
en amplitude qu’en fréquence. Pour ce faire nous avons utilisé un capteur de position laser
(LB-301, Keyence, Japon) pour la translation et nous avons congu un capteur de rotation. Le
capteur de rotation a été réalisé a I’aide d’un gradateur rotatif (max. 5,8kQ), d’une batterie de
5V et d’une partie adaptable sur le bioréacteur (axe). La tension aux bornes de la sortie du
gradateur et celle délivrée par le capteur de position laser ont été enregistrées sur une table
tracante. L’amplitude et la fréquence de chaque mouvement ont alors été mesurées en
fonction des différentes combinaisons possibles que 1’opérateur peut imposer a chaque
moteur. En effet, les deux moteurs sont indépendants en amplitude de mouvement. Les
moteurs ont donc été testés indépendamment 1’un de 1’autre. Un étalonnage des capteurs a été

réalisé avant les mesures sur le bioréacteur.

I1.3.1.1.1. ETALONNAGE DES CAPTEURS
Le capteur de position laser a été étalonné en déplacant manuellement le plateau
translateur du bioréacteur, 10 positions ont été réalisées sur une plage de 10mm. Une distance
de 10mm étant suffisante pour mesurer la translation maximale pouvant étre réalisée par le

bioréacteur. Cette série de mesures a été répétée deux fois (n=3). Une régression linéaire a
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ensuite été effectuée pour obtenir la relation donnant la variation de tension (en V) en fonction
du déplacement (en mm) (Figure I1.10.). La pente calculée est de 0,0499Vmm™' avec un
coefficient de corrélation au carré de 0,999.

Quant au capteur de rotation, il a été étalonné a I’aide d’un pointeur laser, fixé sur le
capteur rotatif, a une distance de 2m d’un mur sur lequel, nous avons mesuré la translation du
pointeur pour remonter a ’estimation de 1’angle. Ces mesures ont été réalisées pour des
variations de 20° avec comme angles de référence : 0, 90, 180°. Des régressions linéaires ont
permis d’exprimer la variation angulaire en fonction de la variation de la résistance du
gradateur (Figure I1.10.). Enfin, une moyenne des pentes a été effectuée. La pente moyenne
calculée ainsi est de : 15,620,59Q°" (moyenne + écart type) correspondant également 2 la

régression linéaire des trois séries avec un coefficient de corrélation au carré supérieur a 0,99.

o
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Figure I1.10. Calibration des capteurs de position en translation et en rotation
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I1.3.1.1.2. MESURE DES PERFORMANCES DU BIOREACTEUR

Pour la translation, des amplitudes de O & 10mm, par pas de 1mm, ont été testées pour
les fréquences de cycles de 1, 20, 40 et 60 cycles/min., I’amplitude de la rotation restant a 0°.
De méme, la rotation a été testée pour les amplitudes de 10, 20, 40, 60 et 90° aux mémes
fréquences que pour la translation, soit 1, 20, 40 et 60 cycles/min. avec une amplitude de
translation maintenue a Omm.

Par ailleurs, le controdle de la stabilité de la régulation en température a été effectué sur
une durée de 4 jours. Les températures du réservoir et de la piece ont ét€ mesurées en continu

a I’aide de thermocouples reliés a un enregistreur.

11.3.1.2. Matrice de support utilisée

Afin de tester les chambres de culture et la perfusion, nous avons employé une matrice
de support développée par notre équipe [VAQUETTE, 2008]. Cette matrice (Figure II.11.) se
constitue d’une armature tricotée (Silver-reed ZK 270, Suzhou, Chine, Annexe 1) en fils de
suture en soie noire 4-0 (Ethicon, NJ, USA) et d’une structure microfibrillaire de fibres
alignées en PLCL a 15% (w/v de chloroforme/DMF 90 :10) déposées sur 1I’armature par
electrospinning (a 1500tr/min. et 9 a 10kV, cf. Annexe 2). Les fils de suture ont un diametre
moyen de 200um, et les fibres de PLCL un diametre moyen de 1’ordre de 1um. L’ensemble
de la structure faisant 40x14x0,6mm’ (Lx1xh).

Les tests de biocompatibilité de cette matrice ont été réalisés par C. Vaquette lors
d’une précédente étude [VAQUETTE, 2008]. Toutefois, pour notre étude, nous avons vérifié

que les cellules vivaient et proliféraient sur cette matrice de support (cf. §11.3.1.5.).

Tricoté

Microfibres

Figure I1.11. Matrice de support utilisée pour I’évaluation du bioréacteur
Reproduite avec 1’autorisation de C. Vaquette.
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11.3.1.3. Culture cellulaire

Milieu de culture
= Dulbecco’s modified Eagle’s medium Nut Mix F12 (DMEM-F12), Gibco, France
= Sérum de veau 10% (v/v) décomplémenté a 56°C durant 30min., Gibco, France
= Pénicilline (50U.mL™") Gibco, France
= Streptomycine (50pg.mL™), Gibco, France
= Fungizone (2,5ug.mL" d’ Amphotéricine B), Gibco, France
= L-glutamine (2mM), Gibco, France

L’ajout de sérum de veau feetal (SVF) décomplémenté, de glutamine, d’antibiotiques

et de fongicide au DMEM-F12 constitue ce qu’il est convenu d’appeler le milieu de culture

complet.

Subculture cellulaire

La solution de trypsine a 0,025% (v/v de HBSS) et ’EDTA a 1% (Sigma-Aldrich,
MO, USA) est utilisée pour détacher les cellules des supports de culture. Lorsque les cellules
arrivent a confluence, le tapis cellulaire est rincé avec SmL de tampon HBSS. Les cellules
sont ensuite décollées par ajout de 1mL de trypsine-EDTA, pour 25cm? de surface cellulaire,
durant Smin. a 37°C, et 5% de CO,. L’action de la trypsine est inactivée par addition de 4mL
de milieu complet. Une numération cellulaire est effectuée a 1’aide d’une cellule de Thoma et
de bleu de Trypan permettant de détecter les cellules mortes. Enfin, la suspension cellulaire
est alors centrifugée a 300g pendant Smin. Le surnageant est éliminé et le culot est resuspendu
dans le milieu de culture afin d’obtenir une concentration de 10°cellules/mL. La suspension

cellulaire est fractionnée dans des flacons de culture de 25cm? (SmL/flacon).

Congélation

Les cellules décollées sont rincées, centrifugées Smin. a 300g et comptées a 1’aide
d’une cellule de Thoma et de bleu de Trypan. Le culot est repris dans le milieu de culture
complet afin d’obtenir une concentration de 2.10°cellules/mL. Une solution cryoconservatrice
composée de 20% (v/v de DMEM/SVF 1:1) de diméthyl sulfoxyde (DMSO, Laboratoires
Braun, France) est alors ajoutée goutte a goutte a la suspension cellulaire jusqu’a doubler son
volume initial. Le mélange est alors fractionné dans des cryotubes a une densité cellulaire de
106cellules/cry0tube. Enfin, les cryotubes sont congelés progressivement en les placant
successivement 30min. a 4°C, puis 2h a -20°C, 12h a -80°C, et finalement transférés dans de

I’azote liquide a -196°C.
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Décongélation

Les cellules cryoconservées, a -196°C, sont décongelées dans un bain-marie a 37 °C,
puis diluées immédiatement dans du milieu de culture complet. Elles sont ensuite rincées 2
fois avec ce méme milieu, et centrifugées a 300g pendant Smin. aprés chaque rincage, pour

éliminer le DMSO qui est cytotoxique a 37°C.

Prélévement et mise en culture des CSMM de rat

La culture des cellules souches mésenchymateuses médullaires et le prélevement de la
moelle ont été réalisés d’apres la méthode décrite par Zhang et Pittenger et al.[PITTENGER
et al., 1999; ZHANG, 2008]. Le prélevement cellulaire a été réalisé a partir de moelle osseuse
provenant de rats Wistar, méales, 4gés de 6 semaines. Les rats ont été anesthésiés a 1’aide de
pentobarbital sodique (60mg/mL), par voie péritonéale, a une posologie de 0,ImL/100g de
poids de I’animal. Les rats ont ensuite été sacrifiés par injection 1étale d’une solution de KCI a
10% (w/v), au niveau du cceur. Les pattes postérieures ont été stérilisées a I’éthanol a 75°. Le
fémur, le tibia et le genou ont été isolés a 1’aide de pinces et de ciseaux stériles. Les surfaces
du fémur et du tibia ont été grattées a 1’aide d’un scalpel et rincées 2 fois dans une solution de
PBS. La téte de fémur et I’extrémité inférieure du tibia ont été sectionnées, puis leurs cavités
médullaires ont été rincées, a 1’aide d’une seringue, avec SmL de milieu de culture DMEM-
F12. Toutes les étapes de prélevement ont été réalisées en environnement stérile.

Le mélange de moelle osseuse et du milieu de culture DMEM-F12 complet a été
ensuite centrifugé a 600g pendant 10min. Apres centrifugation, le surnageant et les matieres
solides flottantes (graisse) ont été prélevés. Les cellules ont été resuspendues dans SmL de
DMEM-F12 complet. Aprés un moment d’attente afin que les particules lourdes en
suspension retombent, les cellules ont été ensemencées dans des flacons de cultures cellulaires
de 25 cm? puis cultivées dans un incubateur a 37°C, et 5% de CO,. Le milieu de culture a été
changé au bout de 5 jours puis tous les 3 jours. Lorsque le tapis cellulaire atteignait la
confluence, les cellules étaient subcultivées, ce qui représente un passage, noté passage 1
(P1).

Des travaux antérieurs, de notre laboratoire [ZHANG, 2008], ont montré, chez le rat et
I’humain, que de P3 a P6, les cellules cultivées sont bien des CSMM. Les cellules souches
cultivées a P2 ont été congelées afin de les conserver pour étre décongelées au fur et a mesure

des besoins de nos expériences de facon a les utiliser au stade P4.
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I1.3.1.4. Prolifération cellulaire

Le test AlamarBlue® (AbD Serotec, CA, USA) a été choisi comme test de viabilité et
de prolifération cellulaire. L’ AlamarBlue® est un produit oxydo-réducteur dont I’état oxydé
est bleu alors que I’état réduit est rouge. La présence d’organismes vivants réduit plus ou
moins le produit, en fonction de la respiration, ce qui permet de suivre 1’évolution du
métabolisme de ces organismes en faisant des tests a intervalles réguliers. La proportion de
molécules réduites est obtenue en mesurant 1’absorbance a deux longueurs d’onde différentes,
I’'une a 570nm (molécules oxydées) et I'autre a 600 ou 630nm (molécules réduites). Afin
d’éviter les risques de superposition des bandes des spectres d’absorbance, nous avons choisi
de mesurer la réduction aux longueurs d’ondes les plus distantes (570nm et 630nm). La
fraction de molécules réduites est obtenue a I’aide de la relation (I.2) donnée par le
fournisseur.

%, = (€oxM630 % A§70) — (&pxhs570 % A6§0) 100
(€reas570 % A630) — (€rear630 X As70)

(I5.2.)

avec,

Eoxs570 = 80,586Lm01'lcm'1, coefficient d’extinction molaire de la molécule oxydée a 570 nm
Eoxhe30 = 34,798Lmol 'em™, coefficient d’extinction molaire de la molécule oxydée a 630 nm
Ereahs70= 155,677Lmol 'ecm™, coefficient d’extinction molaire de la molécule réduite 2 570 nm
€redh630= 3 ,494Lmol'lcm'1, coefficient d’extinction molaire de la molécule réduite a 630 nm
As7o, Aezo, A’so et A’gzp représentant respectivement I’absorbance de 1’échantillon et du
témoin négatif a 570nm et 630nm.

Contrairement au test MTT qui utilise le sel de tétrazolium, ce test est non destructif. Il
permet de suivre les mémes cellules durant toutes les étapes de I’expérience. Il est a noter que
le test utilise le cycle de Krebs (respiration mitochondriale) pour évaluer la présence
d’organisme. La prolifération cellulaire peut donc étre évaluée a condition que les cellules ne
changent pas de métabolisme au cours de 1’expérience.

L’AlamarBlue® a été dilué dans du DMEM exempt de rouge de phénol a une
concentration de 3% (v/v) selon la densité de cellules ensemencées. Pour s’assurer que les
matrices de support ont bien été immergées dans le produit, SmL de mélange, ont été utilisés
pour chaque matrice de support. Elles ont ensuite été incubées a 37°C sous 5% de CO, durant
2h. Le milieu était prélevé et ’absorbance était mesurée a 570nm et 630nm a 1’aide d’un

spectro-photometre (DU 640, Beckman Coulter Inc., CA, USA).
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Des courbes-€talons ont été réalisées afin de corréler le pourcentage de réduction a la
quantité de cellules (Figure 11.12.). Pour ce faire, des CSMM de rat au stade P4 ont été
ensemencées sur des plaques 6 puits aux densités cellulaires suivantes : 10 000, 50 000,

100 000, 300 000, 500 000, 750 000 et 1 000 000 cellules par puits (n = 3).
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Figure I1.12. Courbe étalon d’AlamarBlue® 2 3% (v/v)
Valable pour des tests d’ AlamarBlue® 2 3% (v/v) avec SmL de réactif incubés pendant 2h 4 37°C et 5% CO2

11.3.1.5.  Viabilité et prolifération des CSMM sur la matrice de support
En étude préliminaire, nous avons élaboré une procédure d’ensemencement puis nous
avons vérifié la viabilité et la prolifération des CSMM sur la matrice de support (travail déja

commencé par C. Vaquette).

Stérilisation et ensemencement des matrices de support

Les matrices de support sont stérilisées par immersion complete dans de 1’alcool a 75°
pendant 30min. puis rincées a I’eau distillée stérile. Les matrices de support ont ensuite été
séchées et exposées au rayonnement UV d’une lampe germicide a 254nm pendant 30min.

Apres stérilisation, les matrices de support ont été placées, a I’aide d’une pince stérile,
dans des puits, également stériles, spécialement congus pour I’ensemencement par
sédimentation de ces matrices de support (Figure I1.13.), afin d’assurer que les cellules soient
bien ensemencées sur les matrices et non sur le fond du puits. Les cellules ont été

resuspendues dans du milieu de culture complet afin d’obtenir la densité cellulaire souhaitée.
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200uL de cette suspension ont ensuite été répandus sur chaque matrice de support quelle que
soit la quantité de cellules ensemencées. Puis les matrices de support ont été placées dans un
incubateur a 37°C sous 5% de CO,, durant 2h. Au bout des 2h, du milieu de culture complet a
été ajouté goutte a goutte dans chaque puits afin de ne pas « décrocher » les cellules. Les puits
ont ensuite été replacés dans 'incubateur pendant 12h. Les matrices de support étaient
finalement transférées dans des flacons de 25cm? avec 10mL de milieu de culture complet
pour étre cultivées dans I'incubateur a 37°C sous 5% de CO,, ou bien montées dans les

chambres de culture.

Figure I1.13. Photographie des puits d’ensemencement des matrices de support

Pour évaluer les chambres de culture et la perfusion, nous avons procédé par étape.
Nous avons tout d’abord vérifié que la procédure de montage des chambres ne conduisait pas
a une contamination, puis, nous avons testé la culture avec la perfusion sans sollicitation
mécanique.

Pour toutes les expériences, nous avons ensemencé des CSMM de rat a passage 4 sur
les matrices de support stérilisées a une densité de 150 000 cellules par matrice, selon la

procédure d’ensemencement décrite ci-dessus.

Viabilité et prolifération des CSMM sur la matrice de support

La vérification de la viabilité et la prolifération cellulaire sur les matrices de support
ont été réalisées sur deux échantillons ensemencés de 150 000 cellules suivis pendant 10
semaines. Le suivi consistait en un test d’AlamarBlue® a JO, J2, J7 puis tous les 7 jours
jusqu’a J70. Au bout de 10 semaines, les noyaux des cellules sur les matrices de support ont
été marqués a I’acridine orange, apres avoir fixé les cellules, puis visualisés par microscopie

confocale a balayage laser afin de visualiser le « tapis » cellulaire.
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Fixation des cellules et marquage des noyaux

Les cellules sur les matrices de support a J7 ont été fixées par une solution a 4% (w/v
de PBS) de paraformaldéhyde (PAF, Sigma-Aldrich, MO, USA). Le PAF se dissout en milieu
basique (vers pH 10) en ajoutant quelques gouttes de soude sous agitation jusqu’a I’obtention
d’une solution limpide. La solution est ensuite neutralisée (pH 7-7,2) par une solution d’acide
chlorhydrique. Pour fixer les cellules, les matrices de support ont été rincées 3 fois au PBS a
température ambiante durant Smin. pour chaque ringage. Les matrices de support ont ensuite
été immergées dans une solution de PAF a 4% (w/v) pendant 15min.

Les noyaux des cellules ont ensuite été marqués a I’aide d’acridine orange dilué a
1:3 (v/v) dans la solution de PAF pendant 15min. Les matrices de support ont ensuite été

visualisées au microscope confocal a balayage laser.

11.3.1.6. Evaluation des chambres de culture et perfusion
Evaluation des chambres de culture
L’évaluation des chambres de culture a été réalisée en comparant la culture de
matrices ensemencées de CSMM dans I’incubateur avec la culture de celles dans les chambres
de culture sans stimulation mécanique pendant 7 jours (n = 3), les matrices de support restant
dans I’incubateur servant de contrdle positif. Le milieu de culture était changé tous les 3 jours
et le pH était mesuré a chaque étape.

Un test AlamarBlue® a été réalisé a JO et J7 avec une concentration de 3% (v/v).

Evaluation de I’ensemble chambres de culture-perfusion

De méme, pour évaluer I’ensemble chambres de culture-perfusion, nous avons
comparé les matrices de support cultivées dans I'incubateur et celles cultivées dans le
bioréacteur sans stimulation mécanique. La pompe péristaltique de la perfusion a été réglée a
un débit de 1.5mL/min. L’apport en gaz a été réalis€ a 1’aide d’une bouteille de gaz
prémélangés a 5% de CO, et 95% d’air. Ce mélange gazeux a été filtré a 22um, puis
humidifié dans un humidificateur contenant de 1’eau distillée stérile, avant d’arriver dans le
réservoir du milieu de culture.

Le milieu de culture des matrices de support cultivées dans I’incubateur a été
renouvelé tous les 3 jours. Le milieu de culture contenu dans le réservoir des chambres de
culture a été renouvelé tous les 3 jours représentant le tiers du milieu de culture total (50mL).

Lors du changement de milieu, le pH a été mesuré.
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Viabilité et prolifération cellulaire

Un test AlamarBlue® a été réalisé a JO et J70 selon le protocole décrit précédemment
(cf. §I1.3.1.5.).

Le test d’AlamarBlue®, a J7, a été complété par une observation au microscope
confocal a balayage laser (Leica SP2-MP2, Leica, Allemagne) des noyaux cellulaires, par un
marquage a I’acridine orange, apres avoir fixé les cellules sur les matrices de support (cf.
§IL.3.1.5.). Les cellules sur chaque matrice ont été observées aux niveaux des fils de soie et de
la membrane de fibres en PLCL a 15%. Une estimation de la densité cellulaire a été obtenue,
pour les fils de soie et la membrane en PLCL, en mesurant le volume total de noyau pour
chaque partie a I'aide de Matlab 7.0 et des options de la Toolbox Image Processing
(MathWorks Inc., USA). Ce volume a ensuite été rapporté a un volume moyen du noyau
estimé pour les CSMM a une sphere de Sum de diametre. Une estimation de la densité

cellulaire en a été déduite et comparée a celle obtenue par le test AlamarBlue®.

11.3.1.7. Evaluation du principe de culture sous stimulation cyclique

L’évaluation de la culture sous stimulation mécanique cyclique a été réalisée en
comparant des matrices de support ensemencées, cultivées de facon statique dans I’incubateur
a des matrices de support ensemencées, puis cultivées dans le bioréacteur sous stimulation
cyclique de traction torsion avec un allongement de 10% en translation, une torsion de 90° en
rotation, a une fréquence de 1Hz pendant 4h par jour durant 7 jours (n = 3).

Un test AlamarBlue® a été réalisé a JO et J7 en ajoutant SmL d’une solution
d’AlamarBlue® 2 3% (v/v) pendant 2h dans un incubateur a 37°C sous 5% de CO,. La
procédure restant la méme que précédemment (cf. §11.3.1.4.).

Les protéines de collagenes I et III ont été observées au microscope confocal a
balayage laser a J7 aprés marquage par immunofluorescence. Pour cela, les cellules sur les
matrices de support ont été fixées et perméabilisées a J7. Les matrices de support ont ensuite
été coupées en deux et les collagenes I et III ont été marqués. Les intensités moyennes de

fluorescence ont ét€ mesurées.

Fixation et perméabilisation des cellules

La fixation des cellules sur les matrices de support a été réalisée comme
précédemment en rincant les matrices de support 3 fois au PBS a température ambiante puis

en les immergeant pendant 15min. dans du PAF a 4% (w/v).
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Les matrices de support ont ensuite été rincées 3 fois au PBS pendant Smin. a chaque
ringage. Puis elles ont été immergées dans une solution de Triton X100 (Sigma-Aldrich, MO,
USA) dilué a 0,2% (v/v) dans du PBS pendant 15min. et rincées a nouveau 3 fois avec du
PBS et conservées dans du PBS a 4°C quelques jours jusqu’au marquage par

immunofluorescence indirecte.

€ Antigéne
‘>\
7 7 >>_ Anticorps primaire

S . Anticorps secondaire
. —
9

+ fluorochrome
Figure I1.14. Principe du marquage en immunofluorescence indirect

Marquage immunofluorescent indirect des collagenes I et I11

Les anticorps utilisés, pour marquer les collagenes I et III de rat, provenant tous les
deux de souris, nous avons dii couper chaque matrice en deux afin de marquer une seule
protéine sur chaque morceau.

Avant de marquer les protéines, il est nécessaire de bloquer les sites non spécifiques
pour que les anticorps ne marquent pas ses sites en plus des protéines désirées. Pour cela,
chaque morceau de matrice de support a été immergé, pendant 15min, dans une solution
d’albumine de sérum de bovin (BSA, Sigma-Aldrich, MO, USA) a 5% (w/v de PBS) puis
rincé 3 fois avec du PBS.

Les anticorps anti-collagénes I ou III, dits primaires, (souris monoclonaux anti-
collagenes I et III de rat, Abcam, UK) ont été ajoutés a une concentration de 1:200 dans une
solution de BSA a 5% (w/v de PBS) et placés a 4°C pendant 12h.

Le lendemain, les matrices de support ont été rincées 3 fois au PBS. L’anticorps
secondaire, Alexa Fluor® 633 (anticorps mouton anti-souris IgG, Invitrogen, CA, USA), a été
ajouté, a I’abri de la lumiere, a une concentration de 1:200 dans une solution de BSA a 5%
(w/v de PBS) pendant 1h a température ambiante.

Finalement, les matrices de support ont été observées au microscope confocal a

balayage laser.
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11.3.1.8. Tests statistiques
Un test de Student-Fisher a été réalisé pour déterminer les différences significatives

entre les moyennes des mesures (p<0,05).

I1.3.2. RESULTATS
11.3.2.1. Performances mécanique et thermique.

La translation et la rotation ont été testées aux fréquences de 1, 20, 40 et

60 cycles/min. pour les consignes suivantes :
= Déplacement de 0 a 10mm, par pas de Imm, pour la translation
= Déplacement angulaire de 10, 20, 40, 60 et 90° pour la rotation.

Les fréquences mesurées en fonction de la consigne, pour les moteurs de translation et
de rotation, sont respectivement présentées dans les tableaux Tableau I1.3 et Tableau I1.4. Si
la consigne en fréquence est suivie par le moteur de rotation en acceptant une erreur de 1%,
elle ne I'est pas, pour toutes les amplitudes, par le moteur de translation au-dela de
20cycles/min, mais l’erreur reste inférieure a 5%. D’autre part, des vibrations et des

grincements sont générés, dus aux accélérations imposées.

Tableau I1.3. Fréquences mesurées en fonction de la consigne : moteur de translation

Fréquence de consigne [cycles/min]

1 20 40 60
T 1 1,0 20,0 39,7 59,6
£ 2 1,0 19.9 39,9 59,5
g 3 1.0 19.9 40,0 59,7
= 4 1.0 19.9 39,9 59.8
g 5 1.0 19,9 39,6 58.8
3 6 1.0 19.8 39,7 58,0
= 7 1,0 19,8 39,5 58,6
£ 8 1,0 19,9 39,6 58,6
0 9 1,0 19.9 38,7 58,0
< 10 1.0 19.9 38,6 58,4

L’amplitude mesurée en translation suit la consigne avec une précision constante de
0,15mm, et celle de la rotation est respectée avec un écart a la consigne inférieur a la précision
du capteur soit moins de 6°. Si I’amplitude est assez bien respectée, I’origine des cycles varie
au cours du temps de 0,Imm en translation et est estimé a moins de 1° en rotation. Cette
variation est due a la détection des débuts de cycles. En effet, des interrupteurs servent de

capteur de position, or la position, ol le contact est enclenché, n’est pas constante.
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Tableau I1.4. Fréquence mesurée en fonction de la consigne : moteur de rotation

Fréquence de consigne [cycles/min]
1 20 40 60
8 10 1,0 20,0 39,5 594
2 = 20 1.0 19.6 38,8 59,8
5 40 1.0 19,5 39,7 59,6
Eh g 60 1.0 19.8 39,7 59,6
<® 90 1,0 19,7 39,5 59,3

La régulation en température a été validée en vérifiant sur 4 jours la stabilité de la
température du milieu dans le réservoir ainsi que celle de la piecce contenant I’enceinte
chauffante. La Figure I1.15. présente les températures, en fonction du temps, pour le réservoir
placé dans I’enceinte chauffante et celle de la piece dans laquelle se trouvait 1’enceinte

chauffante. Sur cette période, la température moyenne dans le réservoir était de 36,910,3°C et

celle de la piece de 17,5£1,3°C (moyennetécart type).

0 m
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20 —&— Réservoir
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0 20 40 60 80 100
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Figure II.15. Comparaison des températures du réservoir et de la piece

11.3.2.2. Viabilité et prolifération des CSMM sur la matrice de support.

La vérification de la viabilité et de la prolifération des CSMM sur la matrice de
support a été réalisée par un ensemencement de 150 000 CSMM sur deux matrices de support
avec un suivi par tests d’AlamarBlue® 2 intervalles réguliers sur 10 semaines et une
visualisation des noyaux des cellules sur les matrices de support en fin d’expérience.

Nous avons observé une augmentation réguliere, plus ou moins prononcée au cours de
I’expérience, du métabolisme cellulaire (Figure I1.16.) allant de 20% a JO a 68% a J70. 1l a été
évalué a I’aide de la courbe étalon d’AlamarBlue® qu’il y avait environ 1,1x10° cellules sur

les matrices de support a J70. L’observation des noyaux des cellules se trouvant sur les
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matrices de support en fin d’expérience a montré une densité cellulaire importante sous forme
de «tapis » cellulaire régulier sur une épaisseur d’environ 33um (Figure II.17.). Les noyaux
oblongs présentent une direction privilégiée longitudinale (verticale sur la photographie)

paralleles a la direction privilégiée des microfibres de la membrane da la matrice de support.

70 /)
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40

% Réduction

30 o

20 oo T T T T T T T
0 10 20 30 40 50 60 70

Jour

Figure I1.16. Evolution du métabolisme des cellules sur les matrices de support

50um

Figure I1.17. Image des noyaux de cellules sur la matrice de support a J70
Image de microscopie confocale (x40).
Vert : marquage de I’ADN nucléaire, Rouge : marquage de I’ ARN nucléaire

11.3.2.3. Evaluation des chambres de culture et perfusion.

L’évaluation des chambres de culture et de la perfusion a été réalisée par des tests
d’ AlamarBlue® a JO et J7 (n = 3). Les résultats de ces tests ont été comparés (Figure 11.18.) a

ceux obtenus pour un groupe de matrices ensemencées de fagon similaire et cultivées en
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incubateur a 37°C sous 5% de CO; (n =9). De plus, pour le groupe de culture avec perfusion,
le test d’AlamarBlue® a été complété par une évaluation de la densité cellulaire par analyse
d’images de microscope confocal apres marquage des noyaux cellulaires (Tableau IL.5. et
Figure I1.18.). Par ailleurs, le pH du milieu de culture a ét¢ mesuré a chaque changement,
partiel ou complet, du milieu de culture (Tableau IL5.). Lors de ces expériences, aucune

contamination n’a été détectée.

Tableau IL.5. Résultats d’évaluation de prolifération et du pH

Controle | Bioréacteur statique | Bioréacteur statique
sans perfusion avec perfusion
(n=9) n=3) (n=3)
pH 7,310,1 8,510,3 7,5%0,1
% Réduction JO 18,1£2,1 18,120,6 19,312,3
AlamarBlue® J7 20,942,5 16,8+1,2 20,3+2,7
Densité AlamarBlue® 353,8 — 338,5
cellulaire a J7 i
[cell/mm’] M:ﬁf,?iiife 329,3 - 275.6

11.3.2.4. Evaluation du principe de culture sous stimulation cyclique.

L’effet de la stimulation mécanique a été testé en appliquant une translation cyclique
de 3mm et une rotation simultanée de 90° a une fréquence de 1Hz pendant 4h par jour durant
une semaine, et comparé a des matrices de support cultivées en incubateur a 37°C sous 5% de
CO,. Comme précédemment, le milieu de culture dans le réservoir a été changé tous les 3
jours. Les effets étudiés ont été la prolifération cellulaire estimée par test AlamarBlue® 2 JO et
a J7 (Figure I1.18.), et la sécrétion de collagenes I et IIl par traitement d’images de
microscopie confocale apres marquage indirect des collagenes I et IIT (Figure 11.19.).

La quantité cellulaire apreés une semaine de stimulation mécanique a significativement
diminué par rapport au controle mais également par rapport a la quantité cellulaire initiale.
L’intensité moyenne de fluorescence des essais montre une quantité constante de collagene 1
et une augmentation statistiquement significative par rapport au contrdle du collagene III.
Ainsi, le rapport de collagene III sur I augmente sous I’effet de la stimulation cyclique choisie
(Bmm 90° 1Hz, 4h/j) et vaut respectivement 0,71+0,05 pour le groupe de contréle et

0,91%0,15 pour celui stimulé mécaniquement.
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Figure IL.18. Tests AlamarBlue® i JO et J7
Contrdle (n = 9) ; autres groupes (n = 3)
* différence statistique par rapport au contrdle
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Figure I1.19. Comparaison des intensités de fluorescence des collageénes I et 111

I1.4. DISCUSSION
I1.4.1. ASPECT MECANIQUE
D’un point de vue mécanique, le systeéme produit le mouvement souhaité, et permet
I’application d’efforts suffisants aux sollicitations désirées. Au niveau de la commande, le
bioréacteur ne remplit les conditions du cahier des charges que jusqu’a 20cycles/min. pour
toutes les amplitudes en translation, mais uniquement jusqu’a 4mm d’amplitude en translation
pour toutes les fréquences. En revanche, la rotation ne présente aucun probleme. Ceci permet

de tester les matrices de support jusqu’a 10% de déformation axiale, de 0 a 90° en torsion et
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de 0 a 1Hz en fréquence. Au-dela de ces plages de fonctionnement, les contraintes ne peuvent
étre respectées pour des difficultés de choix de pas du moteur et d’accélérations imposées,
toutefois les résultats obtenus restent acceptables. La programmation du pilotage des moteurs
pas a pas imposait une consigne en un ou deux échelons en montée et en un échelon a I’arrét.
Ainsi, la mise en mouvement et les changements de sens se sont révélés contraignants aux
fortes amplitudes de mouvements. De plus, cette solution, nécessite une détection de la
position de début de cycle par des capteurs, ici des interrupteurs qui créent une variation sur
I’étirement de la matrice de support.

Les possibilités étaient soit de demander a 1’opérateur de changer le pas du moteur de
la translation, ce qui ne réglait pas le probleme des capteurs, soit de choisir une carte de
pilotage des moteurs qui puisse calculer des rampes d’accélération et de décélération et
d’enregistrer une position initiale servant de référence absolue. La deuxiéme solution a été
retenue et est en cours de réalisation (carte de pilotage, Cortex Controller Ltd., UK). Les
améliorations attendues sont :

* une diminution des bruits produits par le bioréacteur
* une augmentation de la durée de vie de cette machine
* une meilleure maitrise de 1’élongation imposée.

De plus, le pas de la vis, transformant le mouvement de rotation du moteur en
translation, a été augmenté, passant de 2mm a Smm. Ceci permet de réduire le nombre de
tours nécessaires pour obtenir une translation de 10mm. Enfin, dans 1’avenir, ce systeme vis-
écrou peut €tre remplacé par un systeme de vis a billes précontraint qui donne les mémes
possibilités tout en réduisant les jeux.

D’autre part, une carte d’acquisition (PCI-9221, Adlink, Taiwan) a également été
acquise pour permettre différentes évolutions du bioréacteur. Cette carte doit permettre
d’enregistrer dans un premier temps la température et le pH dans le réservoir du bioréacteur
pendant I’expérience a 1’aide d’un thermocouple et d’une sonde pH autocavables. Elle
permettra aussi de développer un logiciel qui gerera les périodes de sollicitations mécaniques
sur plusieurs jours. De plus, il a été prévu suffisamment d’entrée/sortie (16 entrées et 2
sorties) pour répondre aux évolutions futures du systeme, comme par exemple :

= goérer une régulation du pH en contrdlant I'électrovanne d’une bouteille de CO,.
= contrdler la régulation en température et de I’hygrométrie de I’enceinte chauffante.
= enregistrer 1I’évolution de D’effort a I’extrémité des matrices de support pendant

I’expérience, etc.
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I1.4.2. ASPECT CULTURE CELLULAIRE

Du point de vue de la culture cellulaire, nous avons tout d’abord montré que la matrice
de support permettait bien la culture cellulaire sur une longue période (>2 mois). Il est a noter
que la structure de la membrane en microfibre permet un alignement privilégié dans la
direction longitudinale comme dans les tendons et les ligaments. Par contre, la durée de
doublement de population est de 1’ordre de 20 jours (entre 18 et 33 jours) ce qui est plus du
double que dans des flacons de culture (4 a 7 jours). Nous avons ainsi montré que la matrice
de support, bien que ralentissant la prolifération cellulaire, ne crée pas de biais sur les résultats
expérimentaux a condition de comparer la culture dans le bioréacteur et dans un incubateur
traditionnel sur le méme type de support.

Au niveau du bioréacteur, la régulation en température est suffisante puisque, malgré
des variations de température de la piecce d’environ 3°C sur quatre jours, la température dans
le réservoir est restée entre 36,3 et 37,5°C avec une moyenne a 36,9°C.

La culture dans le bioréacteur, sur une semaine, n’ayant présenté ni contamination
bactérienne, ni contamination fongique, nous pouvons en déduire que les chambres de culture
restent stériles et que la procédure de montage, que nous avons mise au point ici, préserve la
stérilité des matériels expérimentaux lors de I’assemblage du systeme de culture.

Par contre, la maitrise de la stabilité du pH n’est pas suffisante. En effet, un pH de 7,5
est un peu trop basique pour des cultures cellulaires, bien qu’aucune différence statistique ne
soit observée entre le groupe cultivé dans I’incubateur, et celui cultivé dans le bioréacteur
avec perfusion mais sans stimulation mécanique, que ce soit avec le test AlamarBlue® ou par
estimation de la densité cellulaire. Toutefois, la comparaison entre le groupe des cellules
cultivées dans le bioréacteur sans perfusion et celui avec perfusion montre que 1’apport de gaz
est bénéfique a la culture cellulaire sans pour autant étre optimal comme le montre le
graphique de la Figure II.18. En effet, un ralentissement de la prolifération cellulaire semble
exister entre le groupe de contrdle dans l’incubateur et celui dans le bioréacteur avec
perfusion. Ces observations seraient a confirmer en augmentant le nombre d’essais et en
mesurant la quantité d’ADN. Quoi qu’il en soit, un pH compris entre 7 et 7,4 serait préférable.
La valeur du pH mesurée peut provenir d’une diminution de la pression partielle de CO, dans
le réservoir par rapport a la bouteille de gaz. En effet, pour des raisons de sécurité, le réservoir
permet I’échappement des gaz vers I’extérieur, un filtre 22um assurant la stérilité en cas de
dépression du réservoir par rapport a I’extérieur. D’autre part, la nécessité d’un apport
permanent de gaz augmente les colts de fonctionnement du bioréacteur. Un systeéme fermé,

étanche, englobant uniquement les réservoirs avec un apport en gaz pré-mélangé pourrait étre
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envisagé, voire une régulation du pH avec un apport unique de CO; dans le systeme. Ceci
nécessiterait en plus du pH-metre, une sonde de CO, afin de vérifier la pression partielle de ce
gaz dans I’enceinte (le pH évoluant moins vite que la pression partielle). Ce systeme aurait
comme avantage de pouvoir étre chauffant et de n’avoir que cette partie a humidifier et non
toute I’enceinte chauffante pour assurer les 60% d’humidité de 1’atmosphere dans les
réservoirs de milieu de culture. De plus, plus petite, elle pourrait €tre portative et permettrait
de garder a température les réservoirs aux moments de 1’assemblage et du démontage des
chambres de culture (Figure I1.20.). Une deuxie¢me partie chauffante pourrait étre prévue
autour des chambres de culture, en atmosphere relativement séche, ainsi un plus petit volume

serait a chauffer et les risques de corrosion s’en trouveraient réduits.

Réservoir

Emplacement eau et
systeme de chauffage

210mm

Support réservoirs

Connections réservoirs et
chambres de culture

Figure I1.20. Dessin tridimensionnel de I’enceinte ou incubateur chauffant et portatif

Enfin, les chambres de culture ont été adaptées petit a petit, il en résulte une forme qui
peut étre simplifiée. En effet, ’entrée et la sortie du milieu de culture ont été prévues au
départ dans les bouchons haut et bas lorsque le corps principal des chambres se présentait
sous forme d’un tube. Ce tube était d’une part, difficile a percer, et d’autre part, il était
impossible d’y adapter les embouts « luer » nécessaires a la jonction avec le systeme de
perfusion. Avec le nouveau modele de chambre de culture, il est maintenant possible de
prévoir cette fonction dans le bloc en polycarbonate de chaque chambre de culture. De plus, il
était prévu dans la partie supérieure deux sorties de fluide, or pendant les essais nous n’avons

jamais observé de fonctionnement simultané des deux sorties. Nous pouvons ainsi prévoir une

entrée et une sortie par chambre de culture. Ainsi, le bouchon supérieur n’aurait plus d’autre

- 100 -



CONCEPTION ET REALISATION D’UN BIOREACTEUR DE LIGAMENTS

utilité que d’assurer I’étanchéité du systéme qui peut étre intégré directement dans la partie

haute du corps principal des chambres de culture comme le propose la Figure 11.21.

Figure I1.21. Chambre de culture simplifiée en perspective et en coupe

11.4.3. CULTURE CELLULAIRE SOUS SOLLICITATION MECANIQUE CYCLIQUE

Pour évaluer la culture cellulaire sous sollicitation mécanique cyclique, nous avons
choisi une translation de 3mm correspondant a une déformation longitudinale de 10% et d’une
torsion de 90° a une fréquence de 1Hz pendant 4h par jour durant 7 jours. La stimulation
mécanique n’a pas été imposée en continu pour éviter une possible apoptose des cellules
comme le rapportent certaines études [SKUTEK e al., 2003; ZHANG et al., 2008b]. En effet,
Skutek et al. ont montré qu’apres 15min. de stimulation cyclique (5% d’étirement a 1Hz) le
nombre de cellules en apoptose est plus élevé qu’en 1’absence de stimulation et qu’apres 1h le
nombre de cellules en apoptose revenait a un niveau comparable a celui du contrdle. En
revanche, d’autres études montrent au contraire que la stimulation mécanique augmente la
prolifération cellulaire [BERRY et al., 2003; YANG et al., 2004].

Malgré cette précaution, les matrices de support présentent une diminution de la
population cellulaire a J7 par rapport a JO (Figure II.18.). Cette diminution de la population
cellulaire pourrait provenir d’une période trop courte entre I’ensemencement cellulaire et la
mise sous sollicitation mécanique (24h). En effet, pour les études présentant une
augmentation de la population cellulaire, et non une diminution, une culture des cellules

ensemencées était réalisée entre 36h et 5 jours selon I’étude avant de commencer les

sollicitations mécaniques. Or, durant notre étude, les matrices de support étaient stimulées
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mécaniquement 24h aprés ensemencement. Zhang et al. ont observé également une
diminution de la population cellulaire des 3h d’étirement (10% a 1Hz) avec une pré-culture de
24h [ZHANG et al., 2008b]. En tenant compte de ces observations, le nombre de cellules peut
diminuer pour un probléeme d’apoptose mais aussi du fait d’une mauvaise adhésion cellulaire.
Les cellules sont ensemencées sur une membrane faite de fibres d’environ 1um de diametre.
Il n’est pas impossible que les cellules aient moins de points focaux d’adhésion et de ce fait
adherent moins bien. Ainsi, lorsqu’elles sont mises sous sollicitations mécaniques, il n’est pas
impossible qu’une partie des cellules se détache de la matrice de support en plus de
I’augmentation du nombre de cellules en apoptose.

Des études supplémentaires, au cours desquelles les matrices de support ensemencées
sont cultivées pendant 3 jours avant d’€tre stimulées mécaniquement, sont en cours de
réalisation pour confirmer cette observation. De plus, une étude utilisant des matrices de
support dont la membrane microfibrillaire serait plus dense pourrait peut-étre confirmer cette

hypothese.

25

20

OCollagéne |

métabolique

M Collagéne Il

Intensité de fluorescence / activité

Contréle Bioréacteur avec étirement cyclique

groupe

Figure I1.22. Comparaison des intensités de fluorescences normées des collagenes I et I11

L’étude des protéines de collagenes I et III montre une nette stimulation de la sécrétion
de collagene III sous I’effet des sollicitations mécaniques. Par contre, dans le cas du collagene
I, peu de différences sont visibles entre le groupe de controle et celui stimulé mécaniquement
(Figure I1.19.). Toutefois, en tenant compte de la diminution du nombre de cellules pour le
groupe stimulé et la prolifération cellulaire pour le groupe de contrdle, la quantité estimée de
protéines de collagene I par cellule est supérieure pour le groupe stimulé mécaniquement par
rapport au contrOle (Figure I1.22.). Ainsi, la stimulation mécanique de traction-torsion

cyclique augmente la sécrétion des protéines de collagenes I et III. Cette observation a été
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également rapportée lors d’études comparables [ALTMAN et al., 2002a] ou d’études sous
stimulation d’étirement cyclique [KIM et al., 2002; ZHANG et al., 2008a].

Enfin, notre travail montre que le rapport de la quantité de collagene III sur celle de
collagene I a également augmenté passant de 0,71+0,05 pour le groupe de contrdle a
0,9120,15 pour le groupe stimulé mécaniquement. Le rapport de collagene III/I pour le
groupe de controle est toutefois plus élevé en comparaison avec le rapport établi (0,4510,05)
lors d’une étude réalisée sur support en silicone au laboratoire par Mme Zhang [ZHANG,
2008]. Nous pouvons donc émettre I’hypotheése que la structure fibrillaire de la matrice de
support a une influence sur la sécrétion de collagene III. Une étude identique a la notre, mais
sur un support en film de silicone, permettrait de vérifier notre hypothese.

Par ailleurs, la valeur du rapport en collagéne III/I du groupe de contrdle dans notre
étude est également plus élevée de celle observée par Amiel et al. pour des fibroblastes
ligamentaires du genou chez I’humain (0,551£0,06, [AMIEL et al., 1984]). Ceci montrerait que
nos résultats sont trop élevés et ne permettrait pas 1’obtention des caractéristiques du tissu
souhaité au niveau de la matrice extracellulaire. Il est difficile de se prononcer sur les causes
de tels résultats (matrice de support, conditions de culture...) et de I’effet sur la matrice
extracellulaire finale. En effet, actuellement, 1’influence de la forme du support sur la
différenciation cellulaire est encore assez mal connue et le rapport de collagene III/I des
fibroblastes ligamentaires cultivés sans sollicitation mécanique est établi vers 0,55 alors que
ce méme rapport au niveau de la matrice extracellulaire de ligament n’est que de 0,1. A notre
connaissance, seuls Moreau et al. ont étudié derniecrement [MOREAU et al., 2008] les taux de
collagenes de CSMM, cultivées in vitro, sur une matrice de support fibrillaire [HORAN et al.,
2006]. Ces auteurs ont observé un rapport de collagenes III/I de 0,21£0,07 pour le groupe
statique, résultat plus proche que celui obtenu dans le cas des fibroblastes de peau (0,2610,15,
[CHEN et al., 2004]). 1l est a noter que si la matrice de support est également fibrillaire, la
taille des fibres est différente. En effet, leur matrice de support utilise des fibres de soie
torsadées de 38t5,6um de diametre. Ces fibres sont beaucoup plus grosses que les fibres de
collagenes dont le diametre varie entre quelques dizaines et quelques centaines de
nanometres. Par contre, la matrice de support en fibre de PLCL élaborée au sein de notre
laboratoire est plus proche de la structure collagénique de fibres alignées préférentiellement
dans le sens longitudinal et dont le diametre est de 2,610,3um [VAQUETTE, 2008]. Ces
différences entre un support en silicone et des matrices fibrillaires suggerent une influence du

substrat sur la sécrétion cellulaire, et qu’un substrat de fibres alignées induit un comportement
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fibroblastique ligamentaire. Ceci est conforté par les observations d’une étude comparative de
la réponse de CSMM et de fibroblastes de LCA cultivés in vitro sur une matrice fibrillaire de
I’ordre de 10um de diametre durant une semaine, menée par Liu et al. [LIU et al., 2008a].
Cette étude portait sur les ARNm de collagene I et III et non sur les protéines, mais elle met
en évidence que les CSMM transcrivent plus de collagene III sur un support fibrillaire
(ARNm de collagene III/I = 0,48%0,2) au bout d’une semaine et que les fibroblastes de LCA
transcrivent une proportion proche de ceux rapportés par Amiel et al. (ARNm de collagene
III/T = 0,67+0,16). Ces observations bien qu’encourageantes méritent d’étre vérifiées au
niveau de la traduction en protéine, les résultats sur les protéines de collagene I et III de
I’étude rapportée par Liu er al. ne permettant pas de déterminer le rapport relatif de
collagenes. Ainsi, une comparaison du rapport de collageénes obtenu lors de notre étude pour
le groupe mécaniquement stimulé au rapport de collagene III/I de fibroblastes ligamentaires
sur le méme support permettrait de confirmer les hypotheses sur 1’influence du support ainsi
que de vérifier la validation de la matrice de support développée au sein de notre équipe.
Enfin, nos résultats sont a confirmer a 1’aide d’une technique plus précise que la
fluorescence en microscopie confocale. Nous n’avons actuellement pas encore réalisé ces
tests pour des contraintes techniques. En effet, nous avons rencontré des difficultés a collecter
les protéines des cellules par les méthodes habituelles de décollement de cellules et lyse puis
centrifugation afin de réaliser des analyses par Westernblot, ELISA, ou RIA. Les cellules
ensemencées sur la matrice de support tridimensionnelle sont difficilement récupérées apres
traitement par de la trypsine. Des analyses quantitatives sur lame apres coupe histologique

sont en cours de réalisation afin de vérifier les résultats obtenus.

I1.5. CONCLUSION

Au niveau mécanique, le bioréacteur a été validé. Bien qu’il existe encore un léger
écart entre la consigne et la fréquence des cycles pour les valeurs élevées de translation, notre
bioréacteur correspond au cahier des charges initial. Notons toutefois qu’une automatisation
est nécessaire pour assurer une bonne reproductibilité des essais. Sachant que les études a
venir devront étre menées sur plusieurs semaines avec des périodes de sollicitations
mécaniques et des périodes de repos, il est nécessaire d’automatiser le début et la fin des
périodes de sollicitations mécaniques ainsi que 1’apport de gaz. Ainsi, nous avons d’ores et
déja entrepris cette automatisation pour une journée et il est prévu de pouvoir choisir jusqu’a

une semaine, a 1’aide de la carte d’acquisition et de la carte de pilotage.
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En ce qui concerne la culture cellulaire, bien que le systeme actuel mérite quelques
améliorations, la culture des cellules dans notre bioréacteur sans sollicitation mécanique est
assez comparable a celle obtenue dans un incubateur régulé en température et en CO,,
respectivement a 37°C et 5% de CO,. Parmi les améliorations prévues dans le futur, citons
certains asservissements des parametres internes du bioréacteur comme ceux de :

= latempérature

= le pH du milieu de culture

= les pressions partielles en O, et CO,

= [’hygrométrie.
Dans cet objectif, nous proposons une solution intégrant la régulation de tous ces parametres a
I’aide d’un systeme fermé hermétiquement au niveau des réservoirs (Figure 11.20.). Une étude
approfondie de cette solution en fonction des contraintes d’assemblage sous hotte mérite
d’étre menée. Le prototype que nous proposons présente 1’avantage d’étre portatif et donc
pourrait permettre dans 1’avenir de maintenir la température et 1’hygrométrie de
I’environnement des chambres de culture pendant leur assemblage dans le cas d’un
bioréacteur a 6 chambres ou plus.

La validation du bioréacteur est donc en grande partie acquise bien que quelques
points faibles aient été identifiés. Les résultats que nous avons obtenus pour la culture sous
sollicitation mécanique montrent que la sécrétion protéique est stimulée par ces sollicitations.
Toutefois, étant donné le petit nombre d’essais rapportés dans la littérature et compte-tenu de
la diversité des supports de culture utilisés, I’ensemble de ces résultats ne constitue pas une
population statistiquement représentative, et aucune conclusion fiable ne peut encore
aujourd’hui étre tirée. Comme nous 1’avons évoqué plus haut, il serait intéressant dans un
premier temps de comparer ces résultats avec des CSMM aux réponses de fibroblastes
ligamentaires. Des études plus longues -environ 4 semaines- permettraient d’observer une
matrice extracellulaire, et de quantifier les proportions de collagene III/I des fibres
hétérotypiques de la matrice extracellulaire formées et les comparer aux fibres de collagenes

des ligaments natifs du genou.
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Chapitre 111 :
MODELE THERMODYNAMIQUE DU
COMPORTEMENT DES TENDONS
D’ACHILLE DE LAPIN
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IIL.1.ETUDE EXPERIMENTALE
III.1.1. MATERIELS ET METHODES
L’étude expérimentale a été réalisée sur des tendons d’Achille de lapins blancs

(femelle) de Nouvelle-Zélande de 4+0,57kg (Cégav, France).

III.1.1.1. Prélevement des tendons

Les lapins ont été anesthésiés puis euthanasiées par injection intraveineuse de
pentobarbital sodique (30mg/kg, suivi d’une injection 1étale). Les pattes antérieures étaient
ensuite rasées au niveau du tendon d’Achille, et la peau était incisée a 1I’aide d’un scalpel. Le
tendon était alors isolé des diverses membranes conjonctives I’entourant a 1’exception du
paratendon. Un point de suture en U perforant les 3 faisceaux du tendon d’Achille était
pratiqué suivi d’une ligature fermée par deux nceuds plats réalisés le plus haut possible sur le
tendon d’Achille avant la jonction musculaire. Les tendons ont été alors prélevés en coupant
une partie du muscle du mollet (Triceps sural) au niveau de I'insertion tendon-muscle et en
sectionnant le calcanéum au niveau de I'insertion osseuse du tendon. La partie musculaire
était éliminée par pelage (grattage du muscle a I’aide de la lame du scalpel sans couper les
membranes 1’entourant). Enfin, les tendons ont été conservés dans des tubes de 50mL
contenant du tampon PBS, & température ambiante, afin de les préserver de toute

déshydratation en attendant leur utilisation dans les 4 heures suivant le prélevement.

P
1 cm

Figure III.1. Tendon d’Achille prélevé sur un lapin
A : jonction tendon-muscle ; B : os calcanéum sectionné

111.1.1.2. Montage du dispositif

Les essais ont été réalisés a 1’aide d’une machine de traction Adamel Lhomargy

DY.22 (MTS, MN, USA), munie d’un capteur de 5kN, et équipée d’un bain salin construit par
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notre laboratoire (A. Gérard) et thermostaté, a 37°C a 1’aide d’un bain-marie et d’un
échangeur de chaleur (Figure II1.2.). Chaque tendon était placé dans le systeme d’amarrage de
la machine de traction : un mors cylindrique con¢u pour couler I’insertion osseuse des tendons
d’Achille dans un ciment orthopédique (Palacos®R, Heraeus, Allemagne) et un mors auto-

serrant pour la partie musculaire préalablement placée entre deux morceaux de papier de

verre.
Traverse
+
Capteur de Force
Mors
Echangeur
de chaleur

Bain-Marie Acquisition des données numériques
+
Pompe

Figure II1.2. Schéma du dispositif expérimental

Avant chaque campagne d’essais, le capteur de force était remis a zéro et le tendon
était étiré a raison de Imm/min. jusqu’a obtenir une force de 1N. La cuve est alors remplie
d’eau saline (NaCl) a 0,9% (w/v) entre 30 et 35°C. Le systeme est laissé au repos jusqu’a
obtenir I’équilibre thermique, a 3710,5°C, et salin, soit environ 60min. L’élongation du
tendon est ensuite ajustée afin d’obtenir IN a I’équilibre (longueur équivalente a la longueur
in vivo d’une patte au repos).

Nous estimons alors, la section moyenne du tendon en calculant la moyenne de la
section en trois endroits (basse, moyenne et haute). Les dimensions de chaque section sont
mesurées dans deux directions orthogonales et la morphologie de chaque section est
considérée elliptique (Figure III.3.) conformément a la relation (III.1.), [HASHEMI et al.,

2005]). Enfin, la longueur initiale entre mors est systématiquement mesurée.
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A,=TRR, (IIL1.)

Figure II1.3. Approximation de la section du tendon d’Achille obtenue par IRM
A droite, cliché IRM de la section d’une patte antérieure de lapin, le cadre blanc délimite la zone du tendon
d’Achille. A gauche, contour du tendon d’ Achille (ligne continue) obtenu a partir du cliché IRM et ellipse
approximant la section. Les surfaces a I’intérieurs et a I’extérieurs de ’ellipse moyenne se compensent.

1II.1.1.3. Sollicitations mécaniques imposées
Pour toutes les sollicitations mécaniques, le temps, le déplacement de la traverse et la
force ont été enregistrés par ordinateur toutes les 50ms, a I’exception des essais de relaxation
ou la force a été enregistrée toutes les 50ms durant les 200 premieres secondes puis toutes les

30s jusqu’a arrét de I’essai.

Traction simple

Les essais de traction simple ont été réalisés a vitesse de traverse constante de sorte

que la vitesse d’élongation initiale soit de 0,02s™', en charge jusqu’a une élongation A de 1,1.

Des cycles de charge et décharge ont été appliqués a vitesse d’élongation initiale A de
0,025'1, en chargeant successivement jusqu’aux élongations suivantes : A= 1,02 ; 1,05 ; 1,09

puis jusqu’a 1,10 en déchargeant a chaque fois jusqu’a annulation de la force.

Relaxation

Les essais de relaxation ont été effectués en imposant d’abord une sollicitation de
traction simple, a vitesse d’élongation initiale de 0,025'1, suivie d’'un maintien a élongation
constante. L’essai de relaxation était arrété lorsque 1’état de relaxation était considéré comme
atteint, c’est-a-dire, lorsque la variation de force était inférieure a 0,5N durant 60min. Ainsi,

des tests de relaxation ont été réalisés successivement aux élongations suivantes : 1,02 ; 1,04 ;
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1,06 ; 1,08 suivi d’un étirement jusqu’a 1,10 puis d’une décharge complete (force nulle), suivi

enfin d’un essai de relaxation.

Cycles de fatigue et de fluage dynamique

Les essais de fatigue ont été réalisés 2 vitesse d’élongation initiale de 0,02s™ en
alternant, durant 2000s, des cycles de charge jusqu’a obtenir une élongation de 1,04 et de
décharge jusqu’a obtenir I’annulation de la force.

Les essais de fluage dynamique ont été réalisés en appliquant des cycles de traction
simple, a vitesse d’élongation initiale de 0,02s”, en charge jusqu’d obtenir en force
I’équivalent du poids de 1’animal (=40N) et en décharge jusqu’a annulation de la force, durant

400s.

II1.1.2. RESULTATS EXPERIMENTAUX
La traction simple des tendons d’Achille, chez le lapin, présente la forme
caractéristique des tractions simples de tendons et ligaments sans endommagement (cf.

§1.3.1.) : une augmentation progressive du module d’élasticité du tendon (Figure I11.4.).

#
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Figure II1.4. Réponse typique en traction simple a vitesse d’élongation constante
Elongation A en fonction de la contrainte de Piola-Kirchhoff S.

Vitesse de traverse appliquée tels que A = 0,02s7!

Les cycles de charge et de décharge mettent en évidence la sensibilité de ces tissus a
I’histoire du chargement (boucles d’hystérésis). De plus, il est a noter que lors de la décharge,
le module tangent décroit rapidement jusqu’a une valeur comparable au module tangent initial

(Figure IIL5.).
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Figure IIL5. Cycles de charge et de décharge a vitesse d’élongation constante
A gauche : chargement imposé en élongation en fonction du temps. A droite : réponse correspondante en

contrainte du tendon au chargement appliqué. En bleu, module tangent en début de décharge ; en rouge, module

tangent en fin de décharge et en début de chargement suivant. |A| = 0,025~
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Figure I11.6. Séquences d’essais de relaxation successifs
En noir réponse du tendon aux chargements (courbes de relaxations lissées) ; en rouge relaxation atteinte.

A=0,02s"" en charge et décharge A =0 en relaxation.

Les essais de relaxation présentent de multiples informations aux niveaux instantané et

relaxé (Figure II1.6.). Il apparait une nette dépendance entre le niveau d’élongation imposé

(L) et le temps de relaxation (Tableau IIL1.). De plus, ces essais permettent de mettre en

évidence 1’état relaxé et son évolution en fonction de I’élongation en charge, et également sa
dépendance vis-a-vis de I’histoire du chargement (Figure I11.6.). En effet, I’essai de relaxation
apres décharge présente un cycle d’hystérésis de 1’état instantané (force nulle des 1,06
d’élongation) mais également de 1’état relaxé (les états relaxés en charge et en décharge ne

coincident pas pour une méme élongation).
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Tableau III.1. Evolution du temps de relaxation et de la contrainte relaxée

Elongation 1,02 1,04 1,06 1,08 1,06
imposée (7\) (apres décharge)
Temps de

219 3089 6387 12239 3686
relaxation [s]
Contrainte

0,54 1,6 2,24 4.5 1,08

relaxée [MPa]

Enfin, les cycles de fluage et de fatigue présentent des effets de rochet (Figure II1.7.A)
ainsi qu’un adoucissement du matériau pour les cycles de fatigue (Figure II1.7.D) et une

certaine accommodation lors des premiers cycles (Figure I11.7.C).

115 0 100 200 300 400
Temps [s]
B
: : 3 :
+ N1 b
+ N°2
25 . ¥ 25
* NOS g;: ¢
+ N°15 + ¥+
£+ F
2 N°26 + — 2
* S, + =
s * N80 FHIF a
0o by =
S 157 g I i = 15}
= & g g
(%] F fﬁ# * =
1 F e [ a
# Jg
i 4
05} #F i . 05}
# FPEArE
o x
* & il s L L L L L L
o 405 1.1 115 % 200 400 600 800 1000 1200
A Temps
C D

Figure I1L.7. Cycles de fluage dynamique et de fatigue a vitesse d’élongation constante
A : Contrainte en fonction de 1’élongation ; B : Elongation en fonction du temps ;
C : Illustration de quelques cycles de fluage dynamique ; D : Contraintes maximales des cycles de fatigue.

Vitesse d’élongation constante : I A 1=0, 025!

114 -



MODELE THERMODYNAMIQUE DU COMPORTEMENT DES TENDONS D’ACHILLE DE LAPIN

IIL.2. FORMALISME THERMODYNAMIQUE
II1.2.1. INTRODUCTION

A travers les différents tests mécaniques que nous avons réalisés et compte tenu de la
littérature (e.g. [FUNG, 1993; PIOLETTI et RAKOTOMANANA, 2000; WEISS et
GARDINER, 2001]), le tendon s’avere étre un matériau viscoélastique non-linéaire dont 1’état
relaxé dépend fortement de I’histoire du chargement (cf. §III.1.2.). Notre étude
bibliographique sur les tendons et sur les modeles développés pour décrire leur comportement
(cf. §1.3.1), nous a amené, pour rendre compte de nos observations, a concevoir un modele
fondé sur un formalisme thermodynamique non-linéaire des états hors-équilibre, formalisme
faisant actuellement I’objet de développements par I’équipe de Mécanique du Solide du
LEMTA depuis plus de vingt ans ([ARIEBY, 2007; CUNAT, 1985; CUNAT, 1996;
MAGNENET et al., 2008; MRABET et al., 2004]).

Cette approche de type Thermodynamique des Processus Irréversibles s’inscrivant
dans la Thermodynamique des Relaxations appliquée aux milieux continus, permet de décrire,
au niveau d’un volume élémentaire représentatif (VER), les caractéristiques microscopiques
(physico-chimie des processus mis en jeu) ou macroscopiques (analyse phénoménologique
des réponses). Pour cela, le VER doit étre un volume élémentaire « suffisamment petit » pour
que les gradients des variables intensives (champs de contrainte, de déformation et de
température) puissent y €tre considérés comme nuls, tout en étant « suffisamment grands »

pour pouvoir parler de milieu continu.

II1.2.2. EQUATIONS DE BASE
L’approche thermodynamique présenté ici s’appuie sur la relation de Gibbs
généralisée aux situations hors-équilibre au niveau du VER du systeme considéré. Cette

relation, pour un VER hors-équilibre, peut s’écrire en terme de vitesse :

u(s,g,g)=Ts+g:§+p.g (I11.2.)
ou u est I’énergie interne spécifique, T la température absolue du systeme, s I’entropie

spécifique, ¢ le tenseur des contraintes de Cauchy, € le tenseur des déformations, W le

vecteur des potentiels chimiques des entités constituant le systeme, n le vecteur des quantités

de matiere, ramenées a I’unité de volume, associées aux potentiels chimiques.

La variation des quantités de matiere (g] traduit, pour un systeme fermé, les
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réorganisations internes de la matiere hors-équilibre. L’utilisation des degrés d’avancement et

de I’affinité au sens de De Donder [DE DONDER, 1936] permet d’écrire :

(ITL.3.)

ol v est le vecteur des coefficients steechiométriques des especes chimiques mises en jeu, &

le vecteur des degrés d’avancement des réactions mises en jeu, et A le vecteur des affinités
des réactions internes (a 1’équilibre : A=0).

Ainsi, la relation (II1.2.) s’écrit maintenant :

u(s,en)=Tsto:e-A% (I11.4.)
Cette relation est complétée par la relation de Gibbs-Duhem qui peut s’€crire :

- AL (IIL5.)

a -

0=Ts+

I1.2.3. LOIS D’ETAT
A partir de la forme intégrale de la relation (II1.4.) nous pouvons déduire les équations

d’état du systeme par dérivation des forces thermodynamiques :

ofest)= 52 (k)

T(es.8) 23—:(2’8’_) (IL6.)
Jou

-A(e.s.§) :8_&(5’5’ )

e |IN e

e Q-

(11.7.)

lgve o

A lvee us ug

. S e . s 7 c 7 : T
Enfin, en définissant le vecteur des variables généralisées extensives, y = (g,s) ,etle

. T .. . . T
vecteur des variables généralisées duales associées (intensives), X=((_$,T) , ous pouvons

simplifier cette derniere relation (II1.7.) qui s’écrit alors :
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=< -
c

Io*

<

a
T (IIL8.)

:

Iloa

ou a" est la matrice de Tisza qui régit la réponse élastique instantanée dans le cas purement

élastique [TISZA, 1977], l=) la matrice des effets des variables internes et g la matrice des

dissipations. Ce systeme d’équations constitue la base du modele thermodynamique présenté
ici. De plus, il est supposé qu’au voisinage de I’équilibre les matrices de Tisza, de couplage et
de dissipation sont constantes. Enfin, il est a noter que le développement mathématique de ce
modele a été effectué pour un couplage de type thermomécanique mais qu’il pourrait
également 1’étre pour d’autres couplages intégrant, par exemple, des phénomenes
piézoélectriques, magnétiques,... La forme analytique générique serait alors la méme, bien
que les matrices de Tisza et de couplages, ainsi que les variables contenues dans les vecteurs

y et Y seraient de nature différente.

I11.2.4. RELATIONS CINETIQUES ET SPECTRE DE RELAXATION
111.2.4.1. Etat Relaxé
Nous définissons 1’état relaxé comme un état dans lequel les réactions internes sont
stationnaires [EL ALAM et al.,, 2002]. C’est-a-dire que la variation de 1’affinité des

différentes réactions est nulle :
(I11.9.)

En utilisant la deuxiéme équation de 1’équation (II1.8.), pour un état relaxé défini ci-

dessus, il vient :
£ = g7 bT_; (I11.10.)

En remplacant dans 1’équation (IIL.8.), la variation du vecteur des affinités, A,

s’exprime alors sous la forme :

A=-g|&-& (IL11.)

Ainsi, en intégrant et en supposant que le systéme était a 1’équilibre a 1’instant initial,

la relation (III.11.) s’écrit a ’instant t :
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A= —g-(é -& ) (IIL12)

I11.2.4.2. Loi cinétique d’Onsager
Nous avons défini dans le paragraphe précédent un état relaxé et un état hors-équilibre.
Il convient de définir maintenant une cinétique permettant de décrire le passage de 1’état
instantané a 1’état relaxé. Pour cela, Cunat propose d’introduire en premiere approximation

une équation cinétique linéaire [CUNAT, 1985]. Cette relation associe I’affinité, A, a la

variation de I’avancement de réaction, &, via une matrice L constante et symétrique

conformément a la théorie d’Onsager :

é =LA (IIL.13.)

Nous pouvons ainsi définir une matrice, T, dont les valeurs propres (’cj jzl..N]

sont les temps de relaxation des processus du systeéme intervenant lors des réactions et/ou

réarrangements internes. Par combinaison de (III.11.) et (III.13.), nous obtenons :

g=—"'(¢-¢)

(I11.14.)
T =Lg
Ainsi, nous pouvons écrire pour chaque processus j la cinétique de relaxation :
. é . — éI:
—_2] J
&= (IL15.)

T

111.2.4.3. Modélisation des temps de relaxation

Temps de relaxation

La modélisation des temps de relaxation est un point important du modele. Ainsi, un
apport suffisant d’énergie a un systeme en équilibre peut le faire évoluer vers un état excité
avec une certaine probabilit¢ [EYRING et al, 1982]. Chaque processus interne (j)
interviendra dans cette évolution selon une cinétique qui lui est propre, et qui est caractérisée

par un temps de relaxation, T;. Nous postulons que les temps de relaxation vérifient :
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1

T =
II1.16.
J Vij+ ( )

ou Vv, est la fréquence de saut d’un état d’énergie a un autre pour le processus j et Pj+ la

probabilité de saut. Nous proposons ensuite de faire I’hypothese que tous les processus ont la
méme fréquence de saut et retient I’approximation de Guggenheim [GUGGENHEIM, 1939]

pour un degré de liberté :

kT
V':V:L

i b (IIL.17.)

ou kg est la constante de Boltzmann et h la constante de Planck. Compte tenu du fait qu’un

ensemble d’atomes, ou de molécules, présente plus d’un degré de liberté, la fréquence de saut
d’un tel systeme peut donc différer de celle de Guggenheim. Pour améliorer cette description,

Cunat propose de faire intervenir un facteur de glissement a,, (y,&] fonction des variables y

et & :

: h
V=a, (X,é}ﬁ (I11.18.)
B

Par ailleurs, la probabilité de passage d’un état d’équilibre a un état activé de niveau
d’énergie E, est supposée obéir a la loi d’ Arrhénius :

+

P (E) =exp —% (I1L.19.)
ot AF" représente la variation d’énergie libre entre ’état d’équilibre et 1’état excité, R la
constante des gaz parfaits, et T la température absolue du systeme. Ainsi, pour chaque
processus, une telle probabilité de saut pourra €tre définie en fonction de la variation
d’énergie libre associée a chaque processus. En exploitant la relation (III.16.), la fréquence et
la probabilité de saut définies dans les relations (III.18.) et (II1.19.), nous pouvons alors
exprimer le temps de relaxation de chaque processus :

h . : AFJ~+
T.=——a ,G |exp| —— I11.20.
bokgT Y 25 %P Ry ( )

Par ailleurs, nous pouvons affiner le modele en tenant compte du fait que si la
sollicitation appliquée au systéme est de forte amplitude, alors I’énergie d’activation, AF; ,

peut dépendre du chargement et donc du temps. Nous pouvons approcher cette énergie
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d’activation sous sollicitation au premier ordre par rapport a une énergie d’activation de

référence (énergie d’activation a 1’état stationnaire) :
AFf = AF7 +A(AF) (IL.21.)
De ce fait, le terme non-linéaire de la variation de 1’énergie d’activation, a tout instant,
est lié a I’écart entre 1’état actuel et celui a I’équilibre, plus 1’écart est important, plus les non-

linéarités sont prépondérantes. Cunat propose de relier cette variation d’énergie d’activation a

I’écart entre les variables observables de I’état actuel et celles de 1I’état d’équilibre. Il introduit

donc un volume d’activation apparent (KY) des processus mis en jeu :

A(AFJ*):K_Y.(X—Y_r) (IM.22.)

) [ Al o) /AN
A

AFj+,r (t)

Etat initial

Etat final

>

Configurations internes

Figure I11.8. Représentation schématique de la variation de la barriere d’énergie
En bleu représentation du col d’activation de 1’état d’équilibre ; en rouge celui du col d’activation de 1’état activé

Par ailleurs, nous pouvons définir un temps de relaxation de référence qui est atteint
lorsque le systeme est a 1’équilibre :

+,T
(b [ AF

T = ex 1I1.23.
b kgT PI7RT ( )

Ainsi, en remplacant les relations (IIL.21.) a (II[.23.) dans la relation (II1.20.), nous

obtenons :
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(I11.24.)

Spectre des temps de relaxation de référence

Ce modele définit le comportement du milieu régi par des processus présentant des
modes propres associés a des temps de relaxation propres. L’ensemble des modes supposés
coopératifs (équation III.16.) définit alors un spectre des temps de relaxation (les processus
ont tous la méme fréquence de saut d’énergie). Concernant la plage des temps de relaxation,
pour un systtme a N modes, nous supposerons qu’ils sont répartis linéairement sur une
échelle logarithmique de longueur D (en décades). Nous faisons donc intervenir le temps de
relaxation le plus long et le nombre de modes choisis :

L lO_D(E:fj (IIL.25.)

Ce domaine des temps de relaxation, bien que discret, tend vers un domaine continu
des 50 modes lorsque D est supérieur ou égale a 6 [CUNAT, 1985; CUNAT, 1988; CUNAT,
1996].

Poids des modes dissipatifs

Bien que les processus soient considérés comme coopératifs, ils ne représentent pas la
méme probabilité d’occurrence. La contribution de chaque mode a la réponse globale est
donnée par un poids que nous pouvons définir a I’aide de 1’écart-type de la densité de
probabilité associée a ce mode. Pour cela supposons un test de relaxation isotherme appliqué a
un systeme fermé qui a subi une sollicitation mécanique suffisamment rapide pour qu’aucun
processus n’ait le temps de se relaxer, il vient :

du=0="Tds; -A.d (I1L.26.)
Nous en déduisons pour la production d’entropie :

dSi _éd_é

— . (II1.27.)
de T dt

Nous pouvons calculer I’entropie produite entre le temps de début de relaxation, t(), et

un temps infiniment long, t,, correspondant respectivement aux états internes & et g :
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5= [ = |

to

%r
AdS L T A ge (ITL28.)
Tdt g T2

En remplacant I’ affinité par la relation (III.12.), il vient :
g 2
== - I11.29.
As; T (‘t-.>0 S ) ( )

Nous avons vu (III.19.) que la probabilité de passage d’un état d’équilibre vers un état

activé pouvait s’écrire :

. A}
PJ =exp| ——— (I1L.30.)

RT

Cette relation est a rapprocher de la théorie des fluctuations d’Einstein qui relie la
probabilit¢é P d’une fluctuation de 1’avancement de réaction autour de I’équilibre et la

production d’entropie :

AS:;
P=C exp( Rl j (I11.31.)

En effet, le systeme étant en relaxation isotherme, la variation d’énergie libre dépend
de la variation d’entropie interne :

AF =-TAS; (1IL.32.)

La constante C est une constante de normalisation. Si nous sommons les probabilités

de fluctuations pour tous les modes, nous obtenons :

=t = c=7.J exp( Jd(&l —e").d(g —g).a(eh -gN)  amaay

En prenant en compte les relations (II1.29.), (IIL.31.) et (II1.33.), les densités de

probabilités Pj+ obtenues apparaissent comme des gaussiennes de moyenne &'J et d’écart-

type O :
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. 2

o 5-5")
Pj = exp 3

2756(?- 26§j
1
Gﬁj = Tj (ITL.34.)
N

+ _ +

P =] P;

=1

Enfin, comme nous 1’avons précisé ci-dessus, le poids de chaque processus est défini

au voisinage de 1’équilibre a 1’aide de la relation :
pr. -5
J N (IIL.35.)

ce qui peut s’écrire, en terme de temps de relaxation :

G

J
Pj=7x (I11.36.)
N
k=1

012

0.1t .
0.08f . o
o 0.06} a 1

0.04f o |

0.02} :

00 05 1 15 2 25 3

Iog(*cjrhh)
Figure I11.9. Répartition des poids des processus dissipatifs
Pour 30 processus sur 3 décades. Les processus les plus lents influent le plus sur la réponse du matériau.

! Nous n’avons pas adopté la notation d’Einstein, la répétition d’indice n’indique pas une somme.
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II1.2.5. FORMALISME THERMODYNAMIQUE DE SOLLICITATIONS UNIAXIALES ISOTHERMES

Jusqu’a présent, nous avons bricvement décrit le modele thermodynamique développé
par Cunat en terme de variables de controle et de variables observables. Ce modele, que nous
allons appliquer au cas des tendons, permet la prise en compte d’un grand nombre de
couplages : mécaniques, thermiques, électriques, magnétiques...

Dans cette section, nous allons donc appliquer le modele au cas de sollicitations
uniaxiales isothermes a déformation contrdlée, la contrainte étant le principal observable.

En intégrant la différence de la relation (II1.8.) a I’état excité et a 1’état relaxé, et en

utilisant la relation (III.14.), il vient :

&= S (I11.37.)
37
Nous pouvons ensuite choisir nos variables dans la relation (III.8.) compte tenu des

sollicitations uniaxiales isothermes imposées (X—) c ety —>8], la loi de comportement

(IIL.8.), devient donc :

. u ) N Gj _GE
c=E"&e- —— (I11.38.)
o
ou toutes les grandeurs sont de type scalaire. La réponse est donc la contrainte G et la

déformation imposée €. Les paramétres E" et T représentent respectivement le module

d’élasticité et le temps de relaxation du j™ mode.
Enfin, en complétant cette relation avec les relations (I11.24.), (II1.25.) et (I11.36.), nous
parvenons a formuler I’expression de la loi de comportement pour des sollicitations uniaxiales

isothermes controlées ou la déformation et sa vitesse sont imposées :
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r,0 _r

c=E"¢-Y

. : (a)
=10, (6, o', GJ

J

- . KG‘G—Gr
alo,0 ,€|=a,| € |exp| ———— b
v Pl &7 (b)

(I11.39.)
N-j

=102y (©)

0

T

r,0 _ J
Py =% — (d)

N

=1V !

ou G désigne la contrainte a I’instant t, c' la contrainte relaxée, N le nombre de modes de

dissipation impliqués, D le nombre de décades du spectre des temps de relaxation discrétisé,

T{(IO le temps de relaxation de référence a 1’état initial du processus le plus lent, K5 le

volume d’activation apparent des modes mis en jeu, et pg’o le poids du jéme mode a I’instant
initial.

Pour résumer, ce modele propose de décrire la variation de la réponse en contrainte du
matériau sous la forme d’une partie instantanée (Eu 8] et d’une partie dissipative. Les

cinétiques sont caractéris€ées par un spectre de temps de relaxation, et conduisent a un état

d’équilibre correspondant a une contrainte dite relaxée (Figure II1.10.).
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Figure II1.10. Représentation schématique des différentes contributions
Le schéma transcrit I’ensemble des contributions (élasticité non-linéaire) intervenant dans 1’équation I11.39.a qui
correspond a une sollicitation de traction a déformation controlée

II1.3.MODELE MECANIQUE

Apres avoir présenté le modele thermodynamique développé au sein du laboratoire,
une partie importante de notre travail a consisté a 1’adapter a notre matériau : le tendon
d’Achille de lapin néo-zélandais. Nous tiendrons compte des données de la littérature sur les
tendons et les ligaments dont nous avons fait état dans le chapitre I, et de nos propres

observations sur ce matériau.

I11.3.1. REPONSE EN CONTRAINTE

Comme nous venons de le présenter (cf. §I11.2.5.), la contrainte instantanée (o)
comprend une composante instantanée faisant intervenir le module d’élasticité apparent EY,
et une partie dissipative ol interviennent la contrainte relaxée, les temps de relaxation
instantanés T; dépendant eux-mémes d’un temps de relaxation de référence et d’une fonction

de glissement de ce spectre liée a I’histoire du chargement.

II1.3.1.1. Module d’élasticité apparent
Différentes études expliquent I’augmentation du module tangent au cours d’un essai
de traction de tendons par le recrutement de fibres de collagenes [DE VITA et SLAUGHTER,
2006; FRATZL et al., 1997; LIMBERT et MIDDLETON, 2004; WOO et al., 2006]. Pour

notre part, nous avons observé, lors des essais cycliques que pendant les décharges, le module
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tangent décroissait jusqu’a revenir a sa valeur initiale (Figure II1.5.). Nous avons donc choisi
de modéliser le module d’élasticité apparent comme la résultante d’un module d’élasticité
initial, représentant la matrice non-fibreuse seule, et d’'une composante de recrutement de
fibres de collagénes. Expérimentalement, nous avons pu observer que le module apparent
décroissait plus vite en décharge qu’il n’augmentait en charge. Ceci pourrait correspondre a
un relachement de fibres plus aisé et plus important que leur mise en tension. Pour modéliser
ce phénomene de recrutement, nous avons adopté une fonction de distribution statistique de
Weibull en charge et en décharge, comme [’avaient déja envisagé [DE VITA et
SLAUGHTER, 2006]. La formulation la plus simple que nous ayons trouvé pour 1’instant est

la suivante :

Evell —E8 +EVf (e)
_ 0
1—exp| — Eloc (2) en charge
S (IIL40.)
f(e)= - Z
Oq
1—exp| — Eloc (€) en décharge
€thy

ou Eg est le module d’élasticité initial (partie non-fibreuse), E" le module lorsque toutes les

fibres sont tendues et f(€) la fonction de distribution de Weibull en charge et en décharge.
Pour chaque partie de la fonction de distribution, des parametres ajustables sont introduits

(Sthc Ol Eqh, ,(xd) ainsi qu’une variable €),. qui est fonction de la déformation imposée €

telle que la fonction f soit continue.

I11.3.1.2. Temps de relaxation de référence et fonction de glissement
Nous avons observé lors des essais de relaxation successifs que le temps de relaxation
variait en fonction de 1’élongation (Tableau III.1.). Nous avons donc intégré au temps de
relaxation de référence une dépendance a la déformation. Cette relation a été modélisée

empiriquement par une fonction parabolique :

r_
T =T

r,0 2
i (e+gg) (IIL41.)
ol TE’O est le temps de relaxation de référence a I’instant initial (ici a déformation nulle) et €

un parametre conduisant a un temps de relaxation non nul en début d’essai. Ce parametre est

maintenu constant lors des ajustements, de telle sorte que le plus faible temps de relaxation
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reste supérieur au temps caractéristique de la propagation du son dans le tendon d’Achille au
cours de I’essai.

Pour compléter le temps de relaxation instantané, une fonction de glissement du
spectre des temps de relaxation a été choisie sur une base également empirique en fonction
des observations faites durant les cycles de charge et de décharge. En effet, la diminution
importante du module tangent lors de la décharge peut provenir du module d’élasticité mais
également de variations rapides des temps de relaxation consécutives aux variations du

volume d’activation apparent :

Kglo-6c"1+K 4 (c—-0o"
a(G,Gr) =exp| -2 I\ ) (I1L.42.)
RT

ou K et K, sont des parametres ajustables homogenes a des volumes d’activation.
Il est a noter que nous n’avons pas introduit de dépendance vis a vis de la vitesse de

déformation (a, =1) car nous avons réalis€é des expériences a une seule vitesse de

déformation.

II1.3.2. CONTRAINTE RELAXEE

La contrainte relaxée a été étudiée par le biais d’essais de relaxation. Nous accedons a
cette donnée lorsque le matériau, contraint a vitesse nulle, présente un niveau de contrainte
stable durant 1 heure. Sur le plan expérimental, nous avons remarqué que la contrainte relaxée
variait d’une facon similaire a celle de la contrainte observable. De plus, apres une décharge
(Figure II1.6.), nous avons pu observer un phénomene d’hystérésis. En effet, la contrainte
relaxée pour une élongation de 1,06 en charge est supérieure a celle obtenue apres une
décharge a 1,06 (Figure II1.6.). La contrainte relaxée est donc dépendante de I’histoire du
chargement. Nous avons donc choisi le méme formalisme thermodynamique pour décrire la
contrainte relaxée. N’ayant pas acces a la contrainte d’équilibre stable, nous avons supposé
que celle-ci était nulle, correspondant a 1’état de contrainte pour des temps infiniment longs.
Ainsi, le temps de relaxation associé a été choisi suffisamment long afin que seule la

dissipation instantanée ait une influence sur la contrainte relaxée.
I11.3.2.1. Module d’élasticité apparent

La contrainte relaxée semblant avoir un comportement expérimental similaire a celui

de la contrainte observable, nous avons choisi une forme de module comparable :
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E"f —EJ +E"| 1—exp| -

(IT1.43.)
€thg

ol £y et ag sont des parametres ajustables.

111.3.2.2. Fonction de glissement
Pour la fonction de glissement, nous avons également choisi une forme faisant
intervenir une variation de I’énergie d’activation résultant du produit d’un volume
d’activation apparent et de I’écart de contrainte séparant 1’état relaxé et 1’état d’équilibre
stable. De plus, nous avons pris en compte la dépendance de la fonction de glissement a la

vitesse de déformation, ce qui rend la contrainte relaxée naturellement indépendante de la

vitesse :
K. lo"l
r €q
a —aexp| ———
vEXPp RT
1 sileleg (I11.44.)
a, =<'
€ )
70 sin on
lel

ol Keq représente le volume d’activation apparent pour passer de 1’état relaxé a 1’état

d’équilibre stable, €, désigne un parametre non physique d’adimensionnement qui est

s 2 RN 7 -1
généralement fixé a 107's™.

II1.3.3. EXPRESSION DU MODELE MECANIQUE COMPLET
Afin d’avoir une vue d’ensemble de la modélisation choisie pour les tendons
d’Achille, nous proposons un bilan des équations régissant la loi de comportement (Figure

ML11.).
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 Contrainte observable « Contrainte relaxée
r,0 r . r
. . N O: — p 70 ° N O;
o= Eu,eff e— Z 5 ] J2 Gr — Er,eff e— Z ” 5 J
i— T, I L B T r
=177 (e+€) a(o,c ) 1 (6 )
» Modules d’élasticité apparents
EUef — B8+ EYf (¢) R
r,eff r r €
- o E =Ep+E | I-exp|—
C gth
€loc R
I—-exp| —| —= en charge
€th,
f(e)= -
&g
€loc £
l—exp| —| — en décharge
€th
d

« Fonctions de glissement et spectre des temps de relaxation

Kglo—o" 14K (o—0") 0 10 N-j
a = eXp T.? = T 9 IO_D 7_
RT j N N-1
K. lc'l _
a' =a, exp L €90 _ Teq,OIO_D(NJj
RT j N N-
1 silelkeg
0 0
= ¢ r,O _ ]
av £ sinon pj - N 0
T,
L] z Tk
lel k=1

Figure II1.11. Résumé de la modélisation des tendons d’Achille en traction uniaxiale

II1.4.RESULTATS THEORIQUES

Nous avons confronté notre modele aux résultats expérimentaux pour les cycles de

charge et de décharge ainsi que pour les séquences de relaxation successives. Au vu du grand

nombre de parametres (19), nous avons procédé a un ajustement des parametres par €tapes.

D’une part, certains parametres (80,80,1‘;?’0] n’ont pas de signification physique simple (cf.

§II.3.), et servent a éviter des problemes de singularit¢ ou d’inhomogénéité, d’autres

parametres sont, par expérience, connus (N,D). Par ailleurs, le niveau de contrainte relaxée

régit la contrainte actuelle mesurée sans n’étre, toutefois, directement accessible sans essai de
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relaxation. Nous avons donc d’abord déterminé les parametres de la contrainte relaxée
(EB,Er,sthR ,OLR,Keq), lors d’un pré-ajustement, a I’aide des données obtenues en phase

finale des essais de relaxation (Figure III.12.). Nous avons considéré que le niveau de
contrainte relaxée était le méme pour les deux essais par défaut d’information, sur cet état,

pour I’essai de cycles de charge et de décharge (Figure III.13.). Le temps de relaxation de
référence du processus le plus lent ’C;’IO (cf. relation I11.40.) a également été évalué, lors d’un

pré-ajustement, en nous appuyant sur les résultats donnant la variation des temps de relaxation
en fonction de la déformation (Tableau III.1.). Cette information n’étant pas non plus

accessible lors des essais de charge et de décharge, nous avons admis que ce parametre ne

variait pas entre ces deux séquences de sollicitation. Enfin, le module d’élasticité initial Efy a

été estimé a 1’aide des pentes initiales des essais de relaxation successifs et de cycles de
charge et décharge. Les valeurs de ces parametres pré-ajustés et imposés sont présentées dans

le Tableau II1.2.

Tableau II1.2. Valeurs des parameétres imposés et pré-ajustés

N D €0 rel\?’o 8.0
[s] [s"]
30 3 8x10™"  1,5x10° 10”7
A
E( E' OR €thg Keq Ed T{\,}O
[MPa]  [MPa] [cm*/Mol] | [MPa] [s]
22 180 1,9 0,08  -2,2x10" 60 1,3x10°
B

A : Parametres de valeurs imposées ; B : Parametres de valeurs pré-ajustées

Finalement les parametres restants ont été ajustés en utilisant les informations
restantes sur la contrainte obtenue lors des deux essais de charge et de décharge et des essais

de relaxation (Tableau II1.3., Figure 1I1.13.).
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Tableau II1.3. Valeurs des parameétres déterminés en fonction des essais

Eu ac Ethc (Xd Ethd KO KA
[MPa] [em*/Mol] [cm’/Mol]
Séquences de
670 1,75 0,070 3 0,048 -2500 -3500
relaxation successives
Cycles de
550 1,75 0,095 2.3 0,070 -1000 -3250
charge-décharge
12
10} R
8f PO
T o
% 6 .'. °: ‘f"f,’ 7
= . e s
] . et ’/
4 l .
K ’“y “,a
2 o ]
0 -"--'.:'.' ----- L i L 'I" I
0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.1
c
A
12— "
10} : '
8l .
) :
S s |
b :-..-.°.'_'._9._._ ,,,,,, ——
41 i
2_ g f ’ ' a
0% 1 2 3 4
Temps [s] x 10"

B

Figure II1.12. Pré-ajustement des parametres de la contrainte relaxée
En noir : résultats expérimentaux ; en rouge : contrainte relaxée expérimentale ;
en vert : contrainte relaxée théorique.
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o [MPa]
o [MPa]

Temps [s] x10° £

A B
10 : : o

o [MPa]

Figure I11.13. Confrontation du modele théorique et des résultats expérimentaux
A et B : Résultats de I’ajustement de parametres pour les essais de relaxation en fonction du temps et de la
déformation ; C : Résultat de 1’ajustement de parametres pour les cycles de charge et de décharge

IILS.ETUDE DE SENSIBILITE

Nous avons ensuite réalis€é une étude de sensibilit¢é des parametres du modele
thermodynamique développé pour décrire le comportement mécanique des tendons.
Rappelons que la sensibilité d’un parametre est donnée par la relation (II1.45.) sous la forme
normée :

Bj acrr

Sﬂf(t)_
7o) B |, (ITL45.)

* g eqes s e« . .20 N .0 N 2
oll S; est la sensibilité vis-a-vis du j™ paramétre, B; le j"™ paramétre, et oP°" 1a réponse du

modele en contrainte perturbée par le j""° paramétre.
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L’étude analytique n’étant pas envisageable, nous avons traité numériquement le
probleme de I’estimation de la sensibilité de chaque parametre en partant de 1’approximation

de (II1.45.) suivante :

St (1) =1 46.
i(t) ey A, (I1L.46.)

oll 6(t) est la contrainte théorique pour le jeu de paramétres sans pertubation et 6P (t) la
contrainte théorique pour le méme jeu de parametres dont le jeme parametre est perturbé par
AB i

Les parametres corrélés linéairement suivent la condition :

JIKe R, Vt, S =KS| i#] (IIL47.)

De plus, la matrice de variance-covariance des sensibilités de chaque parametre a été

calculée en supposant I’écart-type du bruit de mesure égale a 1 :

V(B.Bj) =cov (s 5} ) =+ 3 [ST(tk)—S_T}[S?(tk)—S_ﬂ (IIL48.)

n k=]
. . 2 . P e
ou cov est la covariance” de deux parametres, S; et Sj les sensibilités moyennes sur

I’ensemble de 1’essai des parametres i et j et n le nombre de valeurs contenu dans I’essai.

Nous avons classé les parametres du modele par ordre de sensibilité pour chacun des
deux essais ayant servi a I’ajustement des parametres. Ainsi, nous avons pu identifier les
parametres (parmi les plus sensibles) a forte corrélation par une approche graphique
complétée par une vérification de leur corrélation a 1’aide d’une régression linéaire des
sensibilités. L’étude portant sur 19 parametres, nous présenterons uniquement la
méthodologie et quelques exemples. Les résultats sont résumés dans les Tableau II1.4. et
Tableau IIL.5.

Nous avons appliqué a chacun des parametres tour a tour une perturbation de 3%

autour de sa valeur nominale. Nous avons alors recueilli les valeurs au cours du temps de la

contrainte théorique ainsi perturbée, oPt et les avons comparées a la contrainte théorique de
référence selon la relation (II1.46.). La variance de la sensibilité par rapport a chaque
parametre a alors été calculée afin de procéder a un classement des parametres par ordre de
sensibilité décroissante. Les parametres jugés peu sensibles ont alors été écartés (sensibilité

inférieure a 2% en séquences de relaxation successives, et inférieure a 1% pour les cycles de

% Si i=j alors la covariance correspond 2 la variance du parametre.
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charge et décharge), une méthode de pré-ajustement étant nécessaire pour ces derniers. Parmi

les parametres les plus sensibles, une étude de corrélation entre eux a ét€ réalisée d’abord

graphiquement en tracant S? =f (Sj) pour les couples de parametres (Bi,B j) (Figure II1.14.).

Lorsque la courbe s’approchait d’une droite, une régression linéaire était alors réalisée afin de
vérifier la corrélation (Figure III.15. et Tableau IIL.S5.). Les parameétres étaient considérés

comme corrélés si le coefficient de corrélation au carré était supérieur a 0,95.
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Tableau II1.4. Résultats de I’étude de sensibilité selon le test mécanique

Séquences de Sollicitation en
Paramétres du relaxation successives charge-décharge
modele Variance Variance
de S? Classement de ij Classement
Eg 0,06 8 9,72 6
E" 0,54 2 47,53 3
€th, 2,3 1 289,87 1
€thy 0,19 3 132,18 2
Ol 0,008 12 5,22 9
Og 0,23 4 37,73 4
Ky 0,004 14 2,78 12
Ka 0,04 10 5,66 8
w0 0,002 16 0,19 16
N <0,002 17 0,01 18
D <0,002 17 0,037 17
€0 <0,002 17 <0,001 19
E{ 0,03 11 2,07 13
E' 0,12 6 9,36 7
Ethg 0,19 5 16,8 5
OR 0,045 9 3,67 11
Keq 0,09 7 4,36 10
530 0,0044 13 0,21 14
£ 0,0023 15 0,21 14

En rouge les parametres les moins sensibles ; en bleu les 8 parametres les plus sensibles ;
en noir les parametres situés entre les deux précédentes catégories.
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Figure I11.14. Exemple de représentation graphique des sensibilités
A : exemple de parametres non corrélés ; B : exemple de parametres corrélés

14

y =0.3262x
12 L2 R? = 0.0923

10

Keq .

Figure I11.15. Exemple de vérification de corrélation de parametres
Ici, bien que la courbe semble étre une droite, la régression linéaire montre qu’il n’y a pas de corrélation des
parametres pour 1’essai complet
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Tableau II1.5. Paramétres sensibles linéairement corrélés

Séquences de Sollicitation en
relaxation successives charge-décharge
Couples de Coetgieaent Couples de Coetgieaent
parametres corrélés P parametres corrélés P
corrélation corrélation
E" e 0,998 EY ey 0,9996
E" Ky 0,957 EY ep, 0,996
€h, Ka 0,952 €th, Eth, 0,996
€h, Od 0,999 Ko Ka 1
Ko Ka 1

Cette analyse fait ressortir la faible sensibilité des parametres que nous avions choisis

de fixer pour des raisons de non-signification physique (EO,SOJ ou par manque

d’informations (1:‘;?’0,N,D). D’autre part, elle a permis de sélectionner les parametres peu

sensibles ou de méme sensibilité mais corrélés, nécessitant une méthodologie spécifique

d’ajustement. Par exemple, bien que les parametres de la contrainte relaxée

(EB, Er,ethR ,OR, Keq) aient un impact fort sur la contrainte observable, leur sensibilité reste

modérée lors des tests de relaxation. Il est donc nécessaire, d’ajuster ces parametres en
extrayant les informations pertinentes de ce type d’essais (valeur de la contrainte relaxée et
durée pour I’atteindre). Il était donc judicieux de faire un pré-ajustement de ces parametres.
D’autre part, bien qu’ils présentent une sensibilité importante lors des essais de charges et de
décharges, ces parametres ne sont pas aisés a ajuster puisque nous n’avons pas acces a
I’évolution de la contrainte relaxée au cours de cette catégorie de test. Nous devons donc, par
défaut, utiliser les valeurs des parametres de 1’état relaxé obtenues lors d’essais de relaxation

et supposer qu’ils évoluent de la méme maniere. Enfin, le temps de relaxation du mode le plus

lent (’Cf\}o) reste peu sensible par rapport aux autres parametres, et nécessite également un
pré-ajustement en utilisant la variation des temps de relaxation en fonction de la déformation.
Il nous reste donc 8 paramétres (EB,Eu,sthc,ethd,occ,ocd,KO,KA) A ajuster en

utilisant ’ensemble de chaque chargement. Parmi ces parametres, certains sont fortement
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corrélés (Tableau IIL.5.). Bien que corrélés, ces parametres, (Eu,ethc,sthd,ad), sont

également tres sensibles, a 1’exception des parametres (KO,K A) qui sont completement

corrélés par construction de la loi de comportement (III.41.). De plus, ces deux parametres

jouent le méme rdle tant que (G—Gr) reste positif. Il est donc possible de commencer

I’ajustement en évaluant leur somme et en les dissociant lors des décharges ou la contrainte
observable est inférieure a la contrainte relaxée.
Toutefois, nous constatons que tous les parametres ne sont pas toujours nécessaires

pour un test mécanique donné. En effet, si le test mécanique ne contient pas de décharge,

certains parametres peuvent étre inutiles (8thd,ocd...). Ainsi, en fonction de I’essai uniaxial

que nous souhaitons modéliser, le modele peut étre adapté en ne conservant que les

parametres les plus pertinents.

I11.6. DISCUSSION
II1.6.1. LES TESTS MECANIQUES

L’étude expérimentale sur les tendons d’Achille de lapins a permis de vérifier et de
collecter, sur un type de tendon, un ensemble de propriétés mécaniques rapportées dans la
littérature par différents auteurs ((ABRAMOWITCH et WOO, 2004; CIARLETTA et al.,
2008; FUNG, 1993; WOO et al., 2006; WREN et al., 2003; YIN et ELLIOTT, 2004]). En
effet, de nombreux travaux font état des propriétés mécaniques des tendons ou des ligaments,
mais peu d’auteurs présentent un ensemble de propriétés mécaniques d’un mé€me tissu. Or, les
propriétés de ces tissus varient d’un type de tendon, ou de ligament, a un autre selon leur
fonction, le type d’articulation, et leur composition en collagenes, €lastine et protéoglycanes.
Outre la variation de comportement en fonction du type de tendon, le conditionnement
précédent la campagne d’essais mécaniques, les conditions hydriques, salines et thermiques
influencent significativement les résultats des essais. Ne parvenant pas a obtenir, dans la
littérature, des tests mécaniques complets (charge, relaxation, décharge, fluage) sur le méme
type de tissu et dans les mémes conditions expérimentales, nous avons opté pour la
constitution d’une banque de données expérimentales sur le tendon d’Achille de lapin. Nous
avons ainsi pu avoir acces a des informations rarement rapportées dans la littérature, comme
I’évolution de la contrainte de relaxation et le temps de relaxation en fonction de la

déformation.
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Au niveau du pré-conditionnement, de nombreux auteurs pratiquent des cycles de
chargement en petite perturbation (de 1’ordre de 2% de déformation) et a faible vitesse. Selon
les auteurs, ce pré-conditionnement peut représenter 10 cycles, ou est appliqué jusqu’a
I’apparition d’une stabilisation de 1’amplitude maximale de la contrainte cyclique
([CIARLETTA et al., 2008; PIOLETTI, 1997]). Cette pratique est comparable a un
échauffement 1ié a I’activité physique, qui a pour conséquence de changer les propriétés
mécaniques du tissu ce qui se traduit, entre autre, par une variation de dissipation perceptible
sur les boucles d’hystérésis lors des décharges ([CIARLETTA et al., 2008]). Pourtant, ce pré-
conditionnement n’est généralement pas pris en compte dans les modeles. Nous avons donc
opté pour un pré-conditionnement influant le moins possible sur I’histoire du chargement en
évitant d’appliquer des cycles et en chargeant tres lentement le tendon jusqu’a I’obtention
d’une pré-tension de 1N apres relaxation de 60 minutes afin d’atteindre également 1’équilibre
thermique a 37°C et salin (niveau physiologique) [ABRAMOWITCH et WOO, 2004].

Une précaution a été prise concernant ’orientation des faisceaux des tendons par
rapport aux sollicitations mécaniques. En effet, I’orientation des faisceaux et donc des fibres
de collagenes par rapport a la direction de sollicitation est un parametre dont le contrdle se
révele important notamment pour obtenir des résultats reproductibles [PIOLETTI, 1997].
Notons que les faisceaux du tendon d’Achille ne sont pas tous alignés codte a cote dans la
direction longitudinale. Leurs orientations relatives varient les unes par rapport aux autres,
allant jusqu’a une orientation hélicoidale. Ainsi, nous avons pratiqué une « ligature » proche
du muscle, pour conserver au mieux leurs orientations respectives et garder la cohésion de

I’ensemble du tendon.

Au niveau des résultats expérimentaux, nous avons observé qualitativement les
propriétés mécaniques rapportées dans la littérature a vitesse d’étirement constante
[ABRAMOWITCH et WOO, 2004; FUNG, 1993; PIOLETTI, 1997; WREN et al., 2003].
Mais nous avons aussi pu remarquer que les tests de relaxation dépendaient de la déformation
de facon non-linéaire, dépendance également observée par Provenzano et al. et Yin et al.
[PROVENZANO et al., 2002; YIN et ELLIOTT, 2004]. Nous avons mis en évidence des
cycles d’hystérésis lors de cycles de charge et de décharge, ce qui est conforme aux
observations de Ciarletta et al. [CIARLETTA et al, 2008] ainsi que le phénomene
d’adoucissement du matériau lors de cycles de fatigue également observé par Fung,

Abramowitch et al., et Weiss et al. [ABRAMOWITCH et WOO, 2004; FUNG, 1993; WEISS
et GARDINER, 2001].
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Du point de vue quantitatif, il est difficile de comparer les résultats du fait des
différences de conditionnement et de la grande variété des tissus testés d’une étude a une
autre. Toutefois, nous pouvons comparer les modules d’élasticité tangents. Du fait du
recrutement de fibres, ce module augmente avec I’étirement et la vitesse d’étirement.
Généralement, ce module est mesuré dans la partie « linéaire » de la courbe de réponse
contrainte-déformation qui correspond a une zone comprise entre 6 et 10% de déformation.
Nous avons pu mesurer un module d’élasticité de 186+74MPa. Tandis que, Nagasawa et al.
[NAGASAWA et al., 2008] ont mesuré, sur des lapins blancs du Japon de 2,4 a 3,5Kg, un
module de 131f11MPa. Ces résultats sont du méme ordre de grandeur, les différences
pouvant provenir de 1’age (et donc du poids), de la race de lapins et de la vitesse d’étirement
plus faible que la notre (20mm/min. contre environ 30mm/min.).

Enfin, pour la premiere fois a notre connaissance, le comportement de 1’état relaxé des
tendons en charge, mais surtout en décharge, a pu étre étudié expérimentalement. En effet,
nos expériences montrent que 1’état relaxé des tendons d’Achille présentent également une
dissipation d’énergie rendant le matériau a cet état dépendant du temps et non purement
élastique comme le proposait les modeles publiés jusqu’a présent [ABRAMOWITCH et
WOO, 2004; FUNG et al., 1979; PENA et al., 2007].

L’ensemble de nos résultats expérimentaux nous permet de cerner de facon assez fine
les propriétés du tendon d’Achille a vitesse d’étirement constante dans la direction
longitudinale. Pour une vision plus exhaustive des propriétés de ce matériau, nous pouvons
imaginer de réaliser des essais a vitesse croissante ainsi qu’une analyse par viscoanalyseur
permettant de mieux appréhender I’évolution du module complexe en fonction de la
fréquence et I’effet de la vitesse sur la réponse en contrainte.

Pour I’instant, nous avons choisi d’adapter le formalisme thermodynamique aux

sollicitations isothermes a vitesse de déformation controlée.

I111.6.2. LE MODELE
La modélisation que nous avons proposée (Figure III.11.) permet de rendre compte du
comportement macroscopique des tendons a partir d’une description du VER des phénomenes
fortement non-linéaires dépendant de I’histoire du chargement et caractéristique des tendons.
Ainsi, nous avons pu y intégrer une description de type composite associant une partie non-
fibrillaire représentant la substance fondamentale et une partie fibrillaire impliquant la théorie

de recrutement de fibres de collagenes, préalablement proposé par De Vita et al. [DE VITA et
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SLAUGHTER, 2006] (équation II1.40.). Les résultats d’ajustement des parametres du modele

montrent clairement que le module d’élasticité fibrillaire (Eu) ne concerne pas uniquement

les fibres de collagenes de type 1. En effet, il est actuellement admis que le module des fibres
de collagene I est compris entre 1 et 10GPa [SASAKI et ODAJIMA, 1996; VESENTINI et
al., 2005], la dispersion des estimations étant due a la difficulté de mesurer précisément la
section d’une fibre de collagéne. Nous avons estimé un module apparent de la partie fibrillaire
bien inférieur: 550 a 670MPa lorsque toutes les fibres sont tendues. Cette différence
significative peut s’expliquer comme étant liée a une homogénéisation de 1’ensemble des
fibres intervenant dans le transfert des efforts au sein des tendons. Ainsi, nous pouvons
supposer que d’autres molécules, comme 1’élastine ou les protéoglycanes, peuvent intervenir.
Notre modele propose de relier I’énergie d’activation des processus dissipatifs a 1’écart
entre la réponse en contrainte et la contrainte a I’état relaxé, via un volume d’activation

apparent (relation II1.42.). Les résultats d’ajustement des parametres aux expériences

conduisent a deux volumes d’activation apparents distincts en fonction du signe de I’écart

entre la réponse en contrainte et la contrainte relaxée (G—Gr). En effet, les volumes

d’activation apparents ont été estimés, pour le test de relaxation, 2 -6000 et 1000cm’Mol™

respectivement pour 6>6' et 6<c' et a -4250 et 2250cm’*Mol ™! pour I’essai cyclique de
charge et de décharge. Ces valeurs nous renseignent sur le volume caractéristique des
réarrangements de liaisons et par conséquent sur une longueur caractéristique, en supposant

en premiere approximation que ce volume est sphérique. Nous obtenons ainsi les diametres

caractéristiques suivants: 2,7nm et 24nm si 6>¢', et 1,5nm et 2nm si 6<G',
respectivement pour les essais de relaxation successifs et de cycles de charge et décharge. Il
semble donc que deux structures différentes interviennent lors de ces sollicitations

mécaniques. Au vu des valeurs obtenues dans les deux cas, les fibrilles de collagenes

interviennent que ce soit avec des liaisons inter-fibrillaires ((5>Gr) ou intra-fibrillaires

(G < Gr). Les liaisons inter-fibrillaires pourraient correspondre au complexe protéoglycane-

fibrille de collagéne permettant la cohésion entre fibrilles de collagenes via les GAGs

[DANIELSON et al., 1997; WEBER et al., 1996]. Cette observation est cohérente avec la

valeur du module élastique de la partie fibrillaire (Eu) En effet, si le complexe

protéoglycane-fibrille de collagéne intervient dans la transmission d’efforts, il est normal que
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le module d’élasticité global soit plus faible que celui mesuré pour des fibres de collagene |
(de 1 a 10GPa, [SASAKI et ODAJIMA, 1996; VESENTINI et al., 2005]). Toutefois, cette
modélisation de la transmission des efforts par ce complexe est régulicrement réfutée
[FESSEL et al., 2008; PROVENZANO et VANDERBY, 2006], bien que des études réalisées
par Danielson et al. [DANIELSON et al., 1997] montrent que la décorine joue un rdle crucial
dans I’obtention de fibres de collagenes saines.

Le spectre des temps de relaxation, ainsi que la modélisation de son évolution en
fonction de la déformation, bien que semi-empirique, est cohérent avec les spectres de temps
de relaxation rapportés dans la littérature. En effet, a 1’aide de nos parametres ajustés aux
résultats de nos expériences, nous avons pu simuler une expérience, rapportée par
Abramowitch et al. [ABRAMOWITCH et WOO, 2004] faite sur des LLE de mouton. Nous
avons obtenu un spectre de temps de relaxation s’étendant de 1 a 1048s, alors que les auteurs
avaient estimé ce spectre entre 0,54 et 1602s. Les différences sont relativement faibles compte
tenu des différences de tissus et d’échantillon.

Enfin, ce modele integre, pour la premiere fois a notre connaissance, le comportement
du tissu a I’état relaxé afin d’approcher au mieux le comportement des tendons et ligaments

mis en évidence par les tests mécaniques réalisés (cf. §1I1.1.2.).

II1.6.3. AJUSTEMENT DES PARAMETRES DU MODELE

Pour intégrer les effets de non-linéarité du comportement mécanique des tendons, dans
un modele, il est nécessaire de prendre en compte un nombre élevé de parametres. Cependant,
il n’est pas aisé d’ajuster tous ces parametres simultanément. Comme 1’a montré 1’étude de
sensibilité, certains parametres sont soit trop peu sensibles soit trop fortement corrélés pour
pouvoir les ajuster en une seule fois. De plus, comme nous 1’avons déja souligné, selon le test
mécanique réalisé, les informations correspondant a tel ou tel phénomene (par exemple a
I’état relaxé), ne sont pas toujours directement accessibles.

Ainsi, les méthodes d’optimisation habituellement utilisées telles que la méthode du
gradient, Gauss-Newton ou méme celle de Levenberg-Marquart, qui dépendent fortement de
I’uplet de parametres initialement proposé€s, ne permettraient pas de trouver la meilleure
solution de facon univoque. Ces méthodes donnent acces a des minima, qu’ils soient locaux
ou globaux, or, le modele étant fortement non-linéaire, il peut exister un nombre élevé de
minima locaux, il devient alors nécessaire de tester un grand nombre d’uplets initiaux. Nous

pensons donc qu’il est nécessaire de prévoir une séquence de pré-ajustement des parametres
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en extrayant des résultats expérimentaux, les informations utiles a chaque groupe de
parametres (cf. §111.4.).

Toutefois, la question de 1’ajustement automatique des parametres se pose. Un
ajustement automatique permettrait en effet d’assurer une certaine reproductibilité de
I’ajustement d’un test mécanique a I’autre ou de comparer plusieurs applications du méme
modele. Pour cela, des méthodes d’optimisation globales et non locales doivent étre
employées, telles que les algorithmes génétiques par exemple. Ces méthodes permettent
d’obtenir le minimum global d’une fonction, s’il existe, quel que soit le nombre de
parametres. Par contre, étant fondées sur 1’obtention d’une « population » sélectionnée selon
ces caracteres a chaque génération, ces méthodes requierent un grand nombre d’itérations (de
générations). La population d’individus doit étre suffisamment grande pour couvrir 1’espace
des valeurs admissibles a chaque parametre servant de « gene » aux individus de la population
ainsi définie. Le temps de calcul s’en trouve donc fortement augmenté par rapport aux
méthodes «classiques ». Ainsi, des méthodes dites hybrides ont été développées afin
d’accélérer I’optimisation par le couplage d’une méthode génétique, pour approcher les
parametres au voisinage du minimum global, a une méthode classique du type Levenberg-

Marquart, pour déterminer les valeurs des parametres du minimum global.

I11.7. CONCLUSION

Les expériences réalisées sur les tendons d’Achille de lapin blanc de Nouvelle-
Z€lande, nous ont permis de proposer une approche globale du comportement mécanique de
ce type de tissu sollicité en traction simple dans la direction longitudinale, a 37°C et dans un
milieu physiologique. Nous avons pu modéliser les non-linéarités du comportement des
tendons, déja reconnues par la communauté scientifique, et nous avons également mis en
évidence I’existence de 1’état relaxé ainsi que de la dépendance de cet état vis-a-vis de
I’histoire de chargement (Figure II1.6.). La forte dépendance des tendons vis-a-vis de
I’histoire de la sollicitation mécanique a soulevé la question du pré-conditionnement des
tendons avant I’expérience qui n’est pas pris en compte par la plupart des modeles.

A notre connaissance, aucun des modeles actuels ne permet de décrire les chargements
complexes réalisés, nous avons donc été amenés a développer ce nouveau modele. Rappelons
que les dernieres avancées en ingénierie tissulaire en régénération, in vivo, des tendons
nécessitent le développement d’un modele unifié permettant de décrire le comportement
mécanique des tissus sains selon différents tests mécaniques. En effet, actuellement

I’évaluation mécanique des tendons en ingénierie tissulaire se limite dans la majorité des cas a
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une comparaison d’essais de traction uniaxiale. Or ces tests sont peu pertinents pour cerner de
facon précise les propriétés des tendons et risquent de devenir assez vite obsoletes si nous
voulons évaluer correctement les tendons régénérés par rapport aux tendons sains. Par
conséquent, pour affiner 1I’évaluation, la prise en compte des effets dissipatifs de ces tissus est
nécessaire. De plus, pour ne pas réaliser des études essentiellement qualitatives, 1’ingénierie
tissulaire doit se doter de modeles physiques permettant de quantifier et d’établir une base de
comparaison objective des parametres physiques pour les différents tissus explorés (les
tendons et ligaments en ce qui nous concerne).

Les premiers résultats fournis par notre modele coincident avec les ordres de grandeur
des parametres physiques rapportés dans la littérature, lorsque la comparaison est possible.
Bien que d’ores et déja performant, ce modele devra étre complété par confrontation avec une
base de données expérimentales issue d’essais a vitesse de déformation variable et d’essais de
fatigue.

La performance du modele est indissociable d’un nombre important de parametres, et
une méthode d’optimisation de minimum global pour 1’ajustement des parametres est
nécessaire au développement futur du modele et a I’évaluation des structures et tissus utilisés
en ingénierie tissulaire des tendons et des ligaments. En attendant une telle méthode, une
procédure d’ajustement des parametres en fonction de leur signification physique a été mise

en place et pourra constituer pour I’avenir une premiere estimation.
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Chapitre 1V :
EVALUATION MECANIQUE DES STRUCTURES
DE SUBSTITUTION DES TENDONS
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Dans le chapitre précédent, nous avons présenté un modele thermodynamique appliqué
aux tendons qui permet de décrire la réponse a des sollicitations mécaniques plus ou moins
exigeantes. Outre l'intérét académique que représente le développement d’un modele
intégrant un grand nombre des propriétés mécaniques d’un tel matériau, c’est I’évaluation et
la comparaison, dans une plage de déformations physiologiques, des structures de substitution
aux tendons et ligaments utilisées en ingénierie tissulaire qui ont motivé nos investigations.
Un modele élaboré exige souvent un grand nombre de parametres. C’est pourquoi, nous
proposons, dans ce chapitre, une premiere procédure d’évaluation des tendons et ligaments
n’utilisant qu’une partie des propriétés, jugées pertinentes. Cette procédure, tout en étant plus
précise que les tests actuellement réalisés en ingénierie tissulaire, de part la réduction du
nombre de parametres, devrait faciliter la comparaison des matériaux a partir de ces
parametres.

Dans ce chapitre, nous allons nous efforcer, dans un premier temps, de présenter cette
procédure par le choix des différentes sollicitations mécaniques, puis de la tester sur deux
structures de substitution utilisées en ingénierie tissulaire des tendons et ligaments (cf.

§IV.3.3.).

IV.1.PROPOSITION DE PROCEDURE D’EVALUATION

Nous avons présenté différents aspects des propriétés mécaniques des tendons : non-
linéarités de la contrainte observable et relaxée, corrélation entre spectre des temps de
relaxation et déformation, etc. (cf. §III.1.). De plus, notre étude bibliographique a montré que
la décharge était insuffisamment décrite par la plupart des modeles classiques. Seuls Ciarletta
et al. confrontent leur modele a un cycle de charge et de décharge [CIARLETTA et al., 2008].

En tenant compte des différentes observations expérimentales, nous avons élaboré un
test de chargement mécanique rendant compte d’un maximum de non-linéarités des tendons
tout en gardant a I’esprit la nécessité de réduire le nombre des parametres du modele. Les
non-linéarités que nous avons choisies de conserver pour 1’évaluation des structures de
substitution sont : le recrutement de fibres, la dissipation permettant le passage de I’état activé
a I’état relaxé et les processus mis en jeu lors de la décharge. Nous rappelons que la
dissipation, dans notre modele (Figure III.11.), permettant le passage de I’état activé a 1’état
relaxé comprend la dépendance du spectre des temps de relaxation a la déformation ainsi que
le volume d’activation apparent. Nous avons choisi de ne pas tenir compte de la dépendance

de I’état relaxé vis-a-vis du chargement dans le but de limiter le nombre de parametres a

- 149 -



Ingénierie Tissulaire des Ligaments Conception d’un Bioréacteur et Etude des Propriétés Mécaniques

comparer. Nous adopterons donc une forme élastique parmi celle déja utilisée pour décrire le
comportement des tendons et ligaments en traction simple.
Ainsi, pour rendre compte du recrutement de fibres, nous proposons de réaliser un

chargement uniaxial, a vitesse d’élongation constante de 0,025'1, dans la direction
longitudinale du tendon donnant ainsi accés aux paramétres Eg,E".ey et 0. La

dissipation pourra étre caractérisée par des essais de relaxation permettant ainsi d’accéder a la
fois au spectre des temps de relaxation, son évolution en fonction de la déformation et le

volume d’activation. Nous rappelons que le modele comporte deux volumes d’activation

dépendant du signe de (G—Gr). Nous proposons donc de réaliser deux essais de relaxation

successifs a deux déformations différentes en charge, ainsi nous aurons acceés aux parametres

r,0
™

et Ky+ Ky . Ceci permet de rendre compte des phénomenes précités sans rendre le test
d’évaluation trop long. Enfin, les processus mis en jeux lors des décharges peuvent étre mis
en évidence lors d’une décharge. Une seule décharge permet a la fois, la mise en évidence des
processus de décharge et de faire I’hypothese que I'effet dissipatif sur la contrainte relaxée

reste faible. Nous avons remarqué, lors des séquences de relaxation successives, que les

parametres de relachement de fibres (Sthd ,(xd) étaient importants dans la fin de la décharge.

En effet, la réponse en contrainte, lors d’une décharge, est pratiquement linéaire en début de
décharge et seulement en fin de décharge le module tangent décroit fortement. Par conséquent
en choisissant de limiter la décharge a une faible amplitude, nous pourrons faire I’hypothese
que la diminution du module d’élasticité reste faible, permettant ainsi de s’affranchir de ces

parametres et de ne conserver que le parametre K4 .

Pour résumer, nous proposons de réaliser des essais d’évaluation a vitesse
d’élongation constante en charge et en décharge de 0,02s', comprenant deux relaxations dans
une plage de déformation physiologique, aux €longations respectives de 1,04 et 1,06 suivies

d’une décharge jusqu’a une élongation de 1,05.

IV.2. ADAPTATION DU MODELE
Comme nous I’avons précisé précédemment, le chargement mécanique proposé a été

imaginé dans le but d’une évaluation quantitative, tout en s’affranchissant de certains

parametres [Ef), Er,ethR ,OR, ’Cel\?’o, Keq:€0-€th ,(de. Bien que ce chargement comporte une

- 150 -



EVALUATION MECANIQUE DES STRUCTURES DE SUBSTITUTION DES TENDONS

décharge, nous faisons 1I’hypothese que les effets dissipatifs sur la contrainte de relaxation
sont faibles car I’amplitude de la décharge est limitée. Ainsi, la contrainte de relaxation peut
étre supposée purement élastique et prendre la forme d’un recrutement de fibres. N’ayant
observé que trois points de I’évolution de la contrainte relaxée (a 1; 1,04 et 1,06), nous
proposons d’utiliser un modele a deux parametres déja employé dans la littérature pour
décrire le comportement des tendons et ligaments : le modele de Mooney-Rivlin a deux

parametres pour les matériaux incompressibles [WEISS et GARDINER, 2001].
o' =C (x2—1j+c - (IV.1.)
10 5 )T 22 1.

De plus, le fait que I’amplitude de la décharge reste faible (passage de 1,05 a 1,04 en
élongation) permet de faire I’hypothese que le relachement de fibres n’influe que modérément

sur la variation du module élastique apparent pour les raisons évoquées ci-dessous. Le module

d’élasticité effectif (I11.40.) de 1a contrainte mesurée (Eu’eff ) s’écrit alors :

o
Eu,eff — Ebl +Eu 1—exp _(i] (IV.Z.)
€th

Pour résumer, nous proposons une version simplifiée du modele mécanique du tendon
d’Achille sous la forme suivante :

r,0 _r

. . N

GzEu,effg_ z
R . r’o 2 r

=1 T (e+¢y)alo,0

(04
EUef —EY +EY| 1-exp —{ij
€th

1 1
Gr = ClO (7\,2 —XJ-FC(H (7\,—?)

; ; av.3)
K - K —
azexp{ olo—0 [+Kp(0-0 )}

RT

0_ 1.0 _D( E_fj
r7 — r9 -
T P= N, 10
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I est a remarquer que nous avons réduit le modele a 12 parametres
(ES 5 EY >€th > O, ’Cli\’IO, €p» KO , KA ,N,D, CIO y COI ) dont 3 sont fixés (80 ,N,D, cf. §HI3) Ainsi,

il ne reste plus que 9 parametres a ajuster, nombre de parametres comparable aux modeles
déja existants, de 5 a 11 parametres ([FUNG, 1993; PENA et al, 2007; PIOLETTI et
RAKOTOMANANA, 2000].

IV.3.MATERIELS ET METHODES
IV.3.1. SOLLICITATIONS IMPOSEES

Nous avons utilis€é le méme dispositif expérimental que celui décrit au chapitre
précédent (cf. §III.1.1.2.): soit une machine de traction bicolonne munie d’un bain
thermostaté a 37°C contenant de 1’eau salée a 0,9% (w/v). Seuls les mors et la valeur de la
pré-tension ont été adaptés aux structures testées. Les différences de dispositifs et de pré-
tension seront précisées pour chaque structure lors de leur présentation.

Apres montage du dispositif, attente de I’équilibre thermique et salin (60min.), et mise
a zéro du capteur de force, nous avons imposé a chaque structure le méme chargement de
traction simple longitudinale :

= une traction 2 vitesse d’élongation constante (0,02s™) jusqu’a une élongation de 1,04 ;

= une relaxation de 3500s ;

= une deuxi®me traction 2 vitesse constante (0,02s™) jusqu’a une élongation de 1,06 ;

= une deuxieme relaxation de 7000s ;

» une décharge 2 vitesse constante (0,02s™) jusqu’a une élongation de 1,05 ou jusqu’a

annulation de la force ;

= une troisiecme relaxation de 3000s :

* une troisi®me traction 2 vitesse constante (0,02s™") jusqu’a une élongation de 1,08 :

* une troisiéme décharge 2 vitesse constante (0,02s™') jusqu’a I’élongation de 1,05 ;

= une derniére charge 2 vitesse constante (0,02s™') jusqu’a une élongation de 1,1.

Les amplitudes d’élongation du début de chargements ont été choisies pour les raisons
évoquées au paragraphe §IV.1., les durées des phases de relaxation ont été choisies en se
fondant sur nos connaissance des temps de relaxation des tendons d’Achille aux élongations
choisies. La fin du chargement permet de compléter les comportements étudiés en début de
chargement par la mise en évidence de la dépendence de la contrainte relaxée vis-a-vis de
I’histoire du chargement (relaxation apres décharge) et le comportement de ces tissus sous

sollicitations cycliques. Par conséquent, la fin du chargement, qui ne servira pas a la
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détermination des parametres du modele simplifié, permettra de vérifier que les

comportements du modele restent réalistes et que les choix de simplification sont judicieux.

111 g 11+
1.08} g 1.08+
1.06} g 1.06¢
o o
1.04} g 1.04¢
1.02F g 1.02¢
1 0 2000 4000 6000 8000 10000 12000 14000 1.?5502 1.3504 1.3506 1.3508 1.351
Temps [s] Temps [s] x 10

Figure IV.1. Chargement appliqué aux structures étudiées
A gauche chargement complet en fonction du temps ; a droite agrandissement de la fin du chargement.

IV.3.2. TENDONS D’ ACHILLE
Pour cette expérience (Figure IV.1.) trois tendons d’Achille ont été prélevés sur trois
lapins blancs de Nouvelle-Zélande, de 3,6 a 4,5 Kg, selon la procédure déja présentée au
chapitre précédent (cf. §III.1.1.1.). Les tests mécaniques ont été réalisés dans les 4 heures
suivant le prélevement. La procédure de montage du dispositif expérimental était la méme que

pour les précédents tendons (cf. §II1.1.1.2.)

A B C

Figure IV.2. Représentation schématique des différents mors utilisés pour 1’évaluation
Présentations des mors utilisés lors des tests en fonction de la structure utilisées : pour les tendons (A),
pour la matrice en fibres torsadées (B), pour la matrice en fils de suture tricotés (C)
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IV.3.3. MATRICES DE SUPPORT
Nous avons choisi deux matrices de support utilisées en ingénierie tissulaire de

ligaments et de tendons pour illustrer notre propos.

1V.3.3.1. Matrice en fibres de soie torsadées

Des matrices en fibres de soie blanche (provenant de cocons de chenille du Bombyx)
torsadées (Figure IV.3.B.) ont été fabriquées, selon la méthode décrite par Horan et al.
[HORAN et al., 2006], par le laboratoire du Pr. H.Q. Chen (Université de Sichuan, Chine) et
testées mécaniquement par nos soins.

Ce type de structure a dernierement €té utilisé pour réaliser une étude des effets de
torsion cyclique et de facteurs de croissance sur des CSMM [MOREAU et al., 2008].

Cette structure étant de forme cylindrique, nous avons utilisé un modele de mors de
forme cylindrique comme le montre la Figure IV.2.B, en fermant la boucle ainsi formée
autour des mors a I’aide d’un nceud coulant permettant de diminuer les concentrations de
contraintes au niveau du nceud tout en évitant le glissement apreés mise sous tension. Nous
avons appliqué une pré-tension de SN pour éliminer le glissement initial possible dii au nceud
coulant, puis nous avons mesuré la longueur initiale entre les axes des mors et la section

apparente de 1’échantillon en 1’approximant a un disque.

A B
Figure IV.3. Matrices de support étudiées

A : Matrice a 4 fils de suture (soie noire et Vicryl violet) tricotés et recouvert de microfibres de PLCL ;
B : Matrice de fibres de soie blanche torsadées (fournies par Pr. H.Q. Chen, Université de Sichuan, Chine)
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1V.3.3.2. Matrice tricotée / microfibrillaire

Des études préléminaires [VAQUETTE, 2008] sur la matrice de support utilisée pour
les expériences réalisées avec le bioréacteur (cf. §II.3.1.2.), ont montré que la structure
présente un comportement mécanique en contrainte similaire aux tendons en traction simple
et en cycle. Toutefois, cette structure ne permet pas de transmettre des efforts suffisants
puisque sa force a la rupture est d’environ SON, bien plus faible que les efforts a transmettre
par un tendon d’Achille. Nous avons profité de cette étude pour essayer de renforcer la
structure afin d’améliorer les propriétés mécaniques de cette matrice de support. Ainsi, nous
avons conservé la structure en tricot, mais en tricotant un faisceau de 4 fils de suture 4-0
(deux fils de soie noires et deux fils de Vicryl, formé de PLGA) sur 15 rangs avec 8 mailles
par rang (Figure IV.3.A). Sur cette structure tricotée, nous avons déposé des fibres de PLCL
par electrospinning comme précédemment (cf. §11.3.1.2.).

La structure étant de forme plate, nous avons remplacé le mors inférieur par un mors
plat (Figure IV.2.C). Une pré-tension de SN a été appliquée afin d’assurer que la matrice soit
bien pré-tendue. La longueur initiale entre les mors et la section apparente de la matrice ont

été mesurées en début d’expérience en approximant sa section a une aire rectangulaire.

IV.4.RESULTATS
IV.4.1. RESULTATS EXPERIMENTAUX

Nous avons réalisé le chargement mécanique (cf §1V.3.1.) sur trois tendons d’Achille
provenant de trois lapins permettant ainsi d’obtenir une premiere évaluation de la dispersion
des résultats d’un tendon a 1’autre. Ces résultats sont présentés a la Figure IV.4. et dans le
Tableau IV.1. Nos pouvons remarquer que le comportement mécanique des tendons d’Achille
testés a ’aide de ce chargement, est comparable a celui observé lors des premiers tests
évoqués au chapitre précédent (cf. §III.1.1.2.). Les légeres différences d’amplitude de la
contrainte avec la précédente étude peuvent provenir du poids des animaux testés. En effet,
les lapins pour cette expérience étaient moins gros car plus jeunes, un manque de maturité des
tendons d’Achille pourrait donc expliquer ces différences. En revanche, leur comportement
est homogene et semblable a ceux évoqués au chapitre III, a savoir : un temps de relaxation
fonction de niveau de déformation, une contrainte relaxée qui dépend de I’histoire de
chargement, un module tangent qui croit progressivement avec la déformation, et enfin, une
décroissance en décharge du module tangent significativement plus rapide que son
augmentation en charge (cf. §I1I.1.2. et Figure IV.4.). Nous pouvons donc considérer que cet

échantillonnage de tendons d’Achille de lapin est représentatif de leurs comportements. Ces
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essais peuvent donc servir de référence pour estimer les parametres mécaniques identifiés par

le modele en vue d’une confrontation avec les structures vouées a les substituer.

6 . .
+  # .
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Figure I'V.4. Réponse des tendons d’Achille de lapin au chargement
A : Réponse des tendons en fonction du temps ; B : Réponse des tendons en fonction de 1’élongation
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Tableau IV.1. Résultats expérimentaux caractéristiques de la relaxation et de la rupture

Section Temps de  Contrainte Force ala
relaxation relaxée rupture
[mm’] [s] [MPa] [N]
Tendon 1,04 1631+125 0,310,1
d’Achille }’82 15,4020,25 | 2074%230 | 0.7%0.0 38784
(n=3) L 137+123 0,30,1
(apres décharge)
Matrice en 1,04 2502 8.8
flbre§ 1,06 1.02 3904 13,0 139
torsadées 1,05 0 0
(n=1) (aprés décharge)
Matri 1,04 24 1,0
atrice en
fils tricotés }’82 10,20 298 L3 391
= ]_ >
(n=1) (apres décharge) 86 0.3

Le chargement a ensuite été appliqué sur deux structures différentes (cf. §1V.3.3.2.
et §IV.3.3.1.) servant de substitut en ingénierie tissulaire de ligament. Les résultats de ces
tests mécaniques sont présentés a la Figure IV.5.: A et B pour la matrice en fibres de soie
torsadées, et C et D pour celle en fils de suture tricotés. Les résultats expérimentaux sur les
tests de relaxation et de rupture ont été regroupés dans le Tableau IV.1.

Ces résultats montrent qualitativement d’importantes différences entre-elles mais
également avec les tendons d’Achille. En effet, la structure en fibres de soie torsadées
présente des contraintes trés élevées dues 2 sa section tres faible(1,02mm?) par rapport a celle
d’un tendon réel (z15,40mm2). Par exemple, a I’élongation de 1,04 (Figure IV.5.A et B et
Tableau IV.1.), cette structure oppose une contrainte de 12,5MPa contre de 1,4 a 2,2MPa pour
les tendons au méme niveau d’élongation, pourtant ces contraintes représentent une force
transmise de seulement 12N contre environ 25,8N pour les tendons. En revanche, la structure
tricotée présente une contrainte plus proche de celle des tendons (1,6MPa en contrainte a
I’élongation de 1,04), mais la force transmise y correspondant reste faible (15N).

Au niveau du comportement en relaxation, la strucutre torsadée a des temps de
relaxation comparable a ceux des tendons sauf apres la décharge (Tableau IV.1.). Par contre,
la structure tricotée présente des temps de relaxation bien plus courts que ceux des tendons
(de I'ordre de la centaine de seconde pour la structure contre quelques milliers de secondes
pour les tendons) traduisant une différence de viscosité. D’autre part, le taux de relaxation
(rapport de la contrainte relaxée sur la contrainte en début d’essai de relaxation), pour les

deux structures, sont bien plus élevés que les tendons (de 0,6 a 0,7 pour les structures contre
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N

0,15 a 0,5 pour les tendons). Les tendons ont ainsi une capacité a restituer 1’énergie
mécanique contrairement aux structures de substitution.

Enfin, le comportement en début de décharge montre que le module d’élasticité de la
structure en fibres de soie torsadées est bien plus élevé que celle des tendons alors que celle
en fils tricotés se rapproche plus du comportement observé pour les tendons d’Achille de
lapin, excepté en « recharge » ou le module tangent de cette structure est plus élevé qu’en fin

de décharge contrairement a la structure torsadée (Figure IV.5. B et D).
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Figure I'V.5. Réponse en temps et en élongation des structures au chargement
A et B : Réponse de la matrice de support en fibres de soie torsadées ;
Cet D : Réponse de la matrice de support en fils de suture tricotés et microfibre.
En noir les points expérimentaux et en rouge les points expérimentaux ou 1’état relaxé est atteint

IV.4.2. AJUSTEMENTS DES PARAMETRES
Comme nous I’avons évoqué au paragraphe §IV.1., nous avons réalisé I’ajustement
des parametres du modele simplifié en utilisant le début du chargement jusqu’a la décharge

incluse (cf. §IV.3.1). Bien que le modele soit 1égerement simplifié, nous avons ajusté les
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parametres d’une fagon similaire a celle présentée au chapitre précédent (cf. §111.4.). Nous
avons donc pré-ajusté la contrainte relaxée (équation IV.3.) a I'aide des valeurs obtenues
expérimentalement aux élongations de 1; 1,04 et 1,06 (valeur en rouge a la Figure IV.5.)
donnant ainsi la valeur des parametres du modele de Mooney-Rivlin a deux parametres

( Cip et C01) . De méme, le temps de relaxation de référence du processus le plus lent, ’cf\}o, a

été préalablement ajusté a partir des temps de relaxation aux élongations de 1,04 et 1,06. Puis,

le volume d’activation apparent Ky +K a été ajusté en utilisant les essais de relaxations en

charge, pour 6 supérieur 2 6" . L’ensemble des charges et des essais de relaxation a servi a

ajuster les parametres du module d’élasticité effectif, gueff (équation 1V.3.). Enfin, le

volume d’activation apparent Ky —K 4 (équation IV.3.) a été€ évalué en utilisant la décharge,

puisqu’elle a été réalisée apres une essai de relaxation, nous avons directement ¢ inférieur a

o'.

Les résultats des ajustements de parametres pour les expériences réalisées sur chaque
tendon d’Achille de lapin sont présentés aux figures Figure IV.6. et Figure IV.7. et dans le
Tableau IV.2. Nous pouvons remarquer que les résultats sur la partie du chargement, ayant
servi a I’ajustement des parametres du modele simplifié, sont relativement bien simulés par le
modele tant en contrainte qu’en contrainte relaxée. Une nuance est toutefois a faire en ce qui
concerne la décharge ou le modele montre un écart par rapport aux résultats expérimentaux.
Cette différence pourrait provenir du choix de description élastique du comportement de la
contrainte relaxée. Toutefois, cette différence reste faible vis-a-vis du gain en simplification
d’analyse par la diminution du nombre des parametres employés pour décrire la contrainte
relaxée (de 7 pour le modele complet, Figure III.11., contre 2 pour le modele simplifié,

équation IV.1.). Ainsi, le parametre Ky —K sera difficile 8 commenter, surtout au vu de la

dispersion de ce parametre entre tendons.

D’autre part, le modele simplifié reste cohérent puisque lorsque nous appliquons, a ce
modele, les valeurs moyennes de chaque parametre, sa réponse en contrainte simule de fagcon
réaliste le comportement des tendons d’Achille a la fois sur la partie servant a I’ajustement de
parametres (Figure IV.8.) mais également sur le reste du chargement (Figure IV.9.). En effet,
malgré I’écart induit par 1I’'indépendance de la contrainte relaxée modélisée vis-a-vis de
I’histoire de chargement, nous pouvons remarquer que le modele suit assez bien le
comportement durant le cylce en charge et décharge (Figure IV.9.B et C). Nous pouvons

toutefois remarquer que le module tangent en recharge de la réponse du modele simplifié est
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plus élevé que celui des tendons. Cette différence n’est pas étonnante puisque nous n’avons
pas pris en compte la différence de relachement de fibres par rapport a leur recrutement.
Globalement, le choix des simplifications a été judicieux et ne diminue que modérément les

performances du modele. Remarquons enfin que tant que I’ajustement le permet, nous

maintenons pour ce chargement les parametres de la distrubution de Weibull (eth,oc) aux

valeurs respectives de 0,1 et 1,75. Ceci permet de simplifier encore I’analyse et la

comparaisons des parametres des tissus et stuctures.

Tableau IV.2. Valeurs des parametres ajustés aux expériences sur les tendons d’Achille

Parametres du modele Tendon d’Achille
#1 #2 #3 Moyenne * Ecart type

ES [MPa] | 43,6 30 56,7 43,4+13 4
EY [MPa] | 2054 | 1914 | 2233 206,7+16
€h 0,1 0,1 0,1 0,1
o 1,75 | 1,75 | 1,75 1,75
Kog+Ks [X10em®™ol'l| 6 | 65 | -5 -5,840,8
Ko—Kp [x10°em’™ol'l| 45 | 965 | -37 -59,5+32,3
0 [x10%s] | 6.8 5 7 6,3+1,1
N 30 30 30 30
D 3 3 3 3
g [x10°1| 8 8 8 8
Cio [MPa] | 66 | 121,9 | 76,1 88+29,8
Co1 [MPa] | -65,9 | -124,8 | -76,3 894314
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Figure IV.6. Courbes d’ajustement du modele simplifié aux réponses des tendons en fonction du temps
A : Tendon #1 ; B : Tendon #2 ; C : Tendon #3
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Figure IV.7. Courbes d’ajustement du modéele simplifié aux réponses des tendons en fonction de la déformation
A : Tendon #1 ; B : Tendon #2 ; C : Tendon #3
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Figure I'V.8. Comparaison de la réponse des tendons et du modele simplifié
La moyenne des parametres ajustés a la réponse de chaque tendon a été appliquée au modele simplifié
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Figure IV.9. Vérification de la cohérence du modele simplifié
La cohérence du modele simplifié a été effectuée en simulant la fin du chargement & I’aide des parametres
moyens déja ajustés avec le début du chargement et en le comparant a la réponse des tendons d’ Achille.
A et C : Comparaison du modele simplifié aux réponses des tendons pour le chargement complet en temps et en
déformation ; B : Comparaison du modele simplifié¢ en fonction du temps sur la fin du chargement (cycle)

Apres avoir étudié les tendons d’Achille a partir du chargement choisi pour
I’évaluation des structures de substitution des tendons et ligaments, et valider le choix des
simplifications du modele, nous avons estimer les parametres des tests mécaniques réalisés
sur les deux structures de substitutions choisies. Ces résultats d’estimation de parametres sont

résumés par la Figure IV.10. et le Tableau I'V.3.
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L’ajustement des parametres (Tableau 1V.3.) confirme les premieres interprétations
faites sur nos expériences vis-a-vis du module d’élasticité apparent et des temps de relaxation.

En effet, le module d’élasticité apparent de la matrice en fibres torsadées est bien plus élevé

que celui des tendons d’Achille (1670MPa pour E") contrairement 2 celui de la matrice

tricotée (137,2MPa pour E") qui s’en rapproche plus (E" =206,7£16 pour les tendons).

Remarquons que les parametres (&g,,0t) sont trés différents de ceux des tendons pour la

matrice torsadée du fait des différences de niveaux de contrainte entre-eux. Quant aux temps

de relaxation (’c{\}o), la matrice de fibres torsadées se rapproche bien sur ce point du

comportement des tendons (T{\’IO vaut 6x10’s contre 6,3i1,1><105s pour les tendons), alors que

la matrice en fils tricotés présente un temps de relaxation ’C;’IO beaucoup plus faible

(4,5%10°s). Enfin, bien qu’il soit difficile de parler de volume d’activation pour des structures
multiconnexes, nous pouvons remarquer que le parametre Ky+K,, qui conditionne la

vitesse de diminution de la contrainte sur la durée de relaxation (équation IV.3.), sont tres
proches de celui des tendons pour les deux structures (Tableau IV.3.). Ainsi, la structure en
fibre torsadée présente un comportement en relaxation assez comparable a celle des tendons
contrairement a la structure tricotée.

Enfin, le comportement relaxé des structures est trés différent de ceux des tendons,
I’une ayant un comportement relaxé pratiquement linéaire et 1’autre présentant une courbure

inversée (Figure IV.10.).
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Tableau IV.3. Comparaison des structures de substitution avec les tendons d’Achille

Parametres du modele Matrice en Matrice en Tendon
fibres torsadées fils tricotés moyen
Eg [MPa] 380 33,4 43.4%13.4
EY [MPa] 1670 137,2 206,716
€th 0,044 0,1 0,1
o 7,3 1,75 1,75
Ko+K, [x10°cm’Mol ] 53 -7 -5,840,8
Kog-Ka [x10°cm’Mol '] 1,4 3 -59,5+32,3
0 [x10%] 6 45 6,3+1,1
N 30 30 30
D 3 3 3
£ [x10™ 8 8 8
Cio [MPa] 112,1 -35,4 88+29,8
Co1 [MPa] -18,5 27,8 -89+31,4
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Figure IV.10. Courbes d’ajustement du modele simplifié aux réponses des structures
A et B : Matrices en fibres torsadées ; C et D : Matrice en fils de suture tricotés
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IV.5. CONCLUSION

Ces dix dernieres années, nous avons assisté a des avancées considérables dans le
domaine de I’ingénierie tissulaire. L’évaluation des tendons et des ligaments par
I’intermédiaire de tests de traction simple ou dans le meilleur des cas d’essais de traction
suivis d’une relaxation, n’est pas suffisante pour évaluer la qualité mécanique des structures
de substitution par rapport aux tissus sains. Il est donc impératif de développer des modeles
permettant de réaliser et de simuler des tests d’évaluation plus proches des conditions
physiologiques des tissus tendineux, afin de s’assurer de la qualit¢ mécanique de ces
structures en vue de leur implantation. En effet, il est indispensable de pouvoir évaluer ces
structures de substitution pour mieux identifier les causes des observations faites lors
d’expériences de régénération tissulaire.

Ainsi, nous proposons un chargement type pour la comparaison mécanique des
structures de substitution, des néo-tissus, ou des tissus régénérés, par rapport aux tendons
sains. Pour estimer les parametres mécaniques caractéristiques de ces tissus, nous avons
adapté le modele thermodynamique présenté au chapitre III, pour diminuer le nombre de
parametres et ainsi simplifier I’estimation de parametres et 1’étude comparative tout en
gardant un comportement acceptable du modele. Nous avons réussi a ne garder que 9
parametres significatifs des 14 parametres du modele complet. Ceci permet de limiter le
nombre de parametres devant €tre fixé pendant I’estimation de paramétre puisque nous
proposons pour I’instant une procédure d’évaluation nécessitant moins de degrés de liberté
que le modele complet n’en comporte. Sans cette diminution du nombre des parametres du
modele, nous serions donc obliger de donner des valeurs arbitraires pour certains parametres

tels que €y, et &y par exemple. Or, pour des strutures a priori différentes des tendons, il est

difficilement justifiable de donner arbitrairement des valeurs aux parametres fixés a 1’aide de
mesures faites sur des tendons. Il est donc plus commode d’adapter le modele a cette
procédure en le simplifiant. Toutefois, nous avons pu montrer que nos simplifications
permettent de conserver un comportement réaliste du modele (Figure IV.9.).

Les parametres du modele que nous pouvons qualifier de simplifié, nous ont permis de
comparer deux matrices de support utilisées en ingénierie tissulaire aux tendons sains.
L’ajustement des parametres (Tableau IV.2. et Tableau IV.3.) a permis de conclure de facon
univoque sur les différences entre ces trois types de tissus (tendons et matrices de support).
Cette comparaison est en accord avec 1’analyse qualitative faite en premiere approximation a

I’aide des données expérimentales (Figure IV.4. et Figure IV.5.). En effet, I’estimation de
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parametres a montrer que le module d’élasticité de la structure torsadée est trop élevé par
rapport a celui des tendons contrairement a la structure tricotée, que le comportement en
relaxation de la matrice de structure torsadée est assez proche de celui des tendons
contrairement a la matrice tricotée et que le comportement relaxé des structures de
substitution est tres différent de celui des tendons.

De ce fait, mécaniquement, aucune des deux structures n’est parfaite pour remplacer
les tendons d’Achille de lapin dans le sens ou il n’y a pas de compatibilité parfaite entre ces
structures et les tendons. Toutefois, la structure en fils de suture tricotés se rapproche plus du
comportement des tendons, excepté en relaxation et en transmission de force. Bien que nous
ayons amélioré cette derniere caractéristique mécanique en tricotant 4 fils a la fois, la
structure n’est toujours pas assez résistante pour se substituer parfaitement au tendon
d’Achille et mérite d’étre encore améliorée surtout au niveau de la viscosité de ce
«matériau » afin d’améliorer la structure vis-a-vis des temps de relaxation qui sont
actuellement bien trop courts. Or, ce comportement peut s’avérer €tre un parametre important
dans la stimulation des cultures cellulaires lors de la construction tissulaire. En effet, des
études ont montré [GERMAIN er al., 2004] que la stimulation statique n’a qu’une faible
influence sur les sécrétions protéiques contrairement aux stimulations cycliques. Ainsi, une
structure qui se relaxe durant environ une heure peut permettre une stimulation plus souple
des cellules ensemencées dessus, et peut étre moins stressante que la stimulation cyclique
permanente, ou de prolonger la stimulation mécanique de fagon progressive.

Enfin, vis-a-vis de la culture tissulaire, la structure en fibres de soie torsadées est trop
dense, et limite la colonisation cellulaire en profondeur, contrairement a celle en fils de suture
tricotés qui est trées poreuse permettant facilement I’apport de nutriments, et donc la

colonisation cellulaire de la structure en son cceur.

Nous pouvons conclure que cette étude représente une validation de 1’utilisation de
notre modele pour I’évaluation mécanique des tissus produits par 1’ingénierie tissulaire des
ligaments et tendons, ainsi que la sélection et I’optimisation de structures de substitution des

tendons et ligaments.
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L’ingénierie tissulaire est une discipline récente qui est en plein développement depuis
une dizaine d’années. Cette discipline a un fort intérét clinique puisqu’elle s’est donnée
comme objectif la culture et/ou la régénération de tissus vivants pour pallier les problemes
liés a I’immunocompatibilité et a la rareté des greffons. Pour cela, différentes voies
expérimentales sont actuellement explorées : la construction tissulaire in vivo et in vitro a
partir de cellules autologues ou de cellules génétiquement modifiées.

Notre équipe s’intéresse plus particulierement aux études de culture in vitro et in vivo
utilisant des CSMM pour la reconstruction de tendons et de ligaments. Bien que le
remplacement de tendons et de ligaments représente un confort pour le patient, nous avons vu
(cf. §1.1.3.) qu’actuellement les conséquences d’une mauvaise reconstruction de ligament ou
de tendon est coliteuse pour la société. Par exemple, une ligamentoplastie du LCA induit
régulierement, outre une géne pour le patient, des risques d’arthrose du genou dont le cofit
pour la société se chiffre, chaque année, en centaines de millions d’euros en interventions
chirurgicales, en rééducations et en arréts de travail. La recherche en ingénierie tissulaire de
ligaments et de tendons s’avere potentiellement intéressante pour la société. De plus, ces
tissus étant passifs, ils représentent un groupe de matériaux plus simples a régénérer
permettant ainsi de développer nos connaissances et nos techniques de régénérations
tissulaires qui seront peut-€tre, plus tard, transposables pour la culture de tissus plus
complexes comme des muscles (ceeur, arteres,...), des cellules du systéme nerveux central,
etc.

En attendant de telles avancées, notre travail de recherche s’est porté sur le
développement d’outils d’étude et d’évaluation in vitro, via la conception d’un bioréacteur de
ligaments et de tendons de nouvelle génération et le développement d’une modélisation
mécanique vouée a rendre compte d’un grand nombre des propriétés mécaniques de ces

tissus.

Le bioréacteur développé au cours de ce travail de theése est le premier de cette
génération en France et en Europe et le troisieme au niveau mondial [ALTMAN et al., 2002b;
THE et al., 2006]. En effet, nous avons concu un bioréacteur permettant I’étude de culture in
vitro de tissus ligamentaires et tendineux de taille physiologique (4 a 5 cm de long) pouvant
stimuler la matrice de support des cellules en étirement et en rotation simultanés. Cette
stimulation mécanique se rapproche des stimulations que peuvent subir un grand nombre de

ligaments et de tendons, comme les ligaments du genou ou les tendons de 1’épaule. Nous
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avons montré que la culture de cellules a I’aide de cette machine était comparable a la culture
en incubateur standard a 37°C avec un apport régulé de CO, a 5%. De plus, elle permet la
culture sous sollicitation mécanique de cycles de traction-torsion.

Ce dispositif a été concu dans 1’optique d’évoluer. D’ailleurs, des améliorations ont été
proposées en cours d’étude pour contrOler de facon plus satisfaisante la culture cellulaire,
mais aussi pour diminuer les cofits de fonctionnement lors des différentes études. Ces études
devant durer plusieurs semaines (au moins un mois) pour obtenir une matrice extracellulaire,
le cotit de fonctionnement du dispositif expérimental est important a prendre en compte. Nous
avons ainsi essayé de limiter le plus possible, la quantité de milieu de culture utilisé, et nous
proposons de réduire la consommation de gaz pré-mélangé, ou pas, par la conception d’un
petit incubateur portatif. Hormis le fait d’optimiser les consommations de dioxygene et de
dioxyde de carbone, ce dispositif permettrait d’'une part, de contrdler la pression partielle de
dioxygene influant sur la prolifération cellulaire et la sécrétion protéique, d’autre part, ce
dispositif permettrait de conserver les cellules a une température optimale durant la phase de
montage et de démontage des chambres de culture en apportant en continu un milieu de
culture chauffé a 37°C aux chambres en attente d’étre traitées. Ceci permettrait de réduire le
« stress » que constitue le changement de température en diminuant le plus possible la durée
pendant laquelle ce parametre n’est plus régulé.

Enfin, notre bioréacteur est un dispositif expérimental pouvant servir a étudier les
effets des conditions de culture sur des tissus sains, ou encore les effets simultanés des
facteurs de croissance et de la stimulation cyclique en traction-torsion. L’utilisation des
facteurs de croissance par D'intermédiaire de ce dispositif nécessite, toutefois, le
développement de matrices biodégradables permettant la libération progressive de ces
molécules. En effet, la quantité de milieu de culture de chaque chambre étant relativement
élevée, 1’apport de facteurs de croissance via le milieu de culture n’est pas une solution

envisageable.

Le deuxieéme axe de mon travail de theése s’est porté sur 1’étude expérimentale du
comportement mécanique des tendons et ligaments et le développement d’un modele, le plus
complet possible, de ce comportement mécanique en choisissant, comme tissu, le tendon
d’ Achille de lapin blanc de Nouvelle-Zélande.

L’étude expérimentale présente le comportement de ces tissus en charge, en décharge,

en relaxation, en fluage et en fatigue a4 une vitesse d’élongation constante de 0,02s™. Nous
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avons observé les comportements déja décrits dans la littérature, a savoir 1’augmentation du
module tangent d’élasticité lors d’une traction simple, la corrélation entre temps de relaxation
et déformation et I'irréversibilité lors des cycles de charge et de décharge en contrdlant la
déformation ou la contrainte. Nous avons également souligné 1’évolution de 1’état relaxé en
charge mais aussi apres une décharge. Cet état présente une certaine irréversibilité lors des
essais de cycles de charge et de décharge qui n’a, a notre connaissance, jamais été présentée
ou mé€me pris en compte.

L’ensemble des informations recueillies sur ces tendons, nous a permis de tester un
groupe de modeles représentatifs de la modélisation des tendons et des ligaments et de nous
rendre compte du manque de description du comportement en décharge des modeles
développés dans la littérature. Nous avons ainsi développé notre propre modele fondé sur un
formalisme thermodynamique des états relaxés permettant la description unifiée des différents
essais mécaniques réalisés.

Le modele ainsi développé a été utilisé pour décrire les essais de cycles successifs et
de relaxation successifs en charge et en décharge. Ce travail a permis de déterminer un
ensemble de parametres mécaniques caractéristiques du comportement des tendons et des
ligaments. En effet, bien que les mécanismes ne soient pas encore clairement identifiés, le
modele a mis en évidence que seul le recrutement de fibres de collagenes ne suffit pas a

expliquer les propriétés mécaniques observées. De plus, la nécessité d’introduire deux

volumes d’activation distincts selon le signe de (G—Gr) montrent qu’au moins deux

structures différentes sont tour a tour prépondérentes. Ainsi, en plus de la structure
collagénique, au moins une deuxiéme structure semble intervenir de fagon significative dans
le comportement de ces tissus, remettant en lumiere I’'importance des protéoglycanes dans le
transfert des efforts entre fibrilles de collagenes qui reste encore mal compris.

Afin de décrire I’ensemble des non-linéarités des propriétés mécaniques des tendons et
des ligaments, un certain nombre de parametres sont nécessaires. L’analyse de 1I’ensemble des
parametres lors de I’évaluation de tissus régénérés ou de substitution s’avere compliquée.
Nous avons donc adapté ce modele a un chargement que nous considérons représentatif du
comportement des tendons, afin de diminuer le nombre de parametres et ainsi faciliter 1’étude
comparative des différentes structures. Il est a noter que cette procédure peut etre améliorée
jusqu’a tester les tissus dans les conditions physiologiques de leur utilisation. Toutefois, des
essais allant jusqu’aux sollicitations physiologiques ne sont, pour l’instant, pas nécessaire

pour comparer les tissus régénérés ou ceux de substitution par rapport aux tissus sains.
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Si, a I’heure actuelle, nous n’avons pas identifi€ une structure pouvant se substituer
parfaitement aux tendons, nous préconisons 1’utilisation de ce modele pour développer un
tissu de substitution convenable afin de converger vers des conditions physiologiques lors de
la culture cellulaire. En effet, le comportement de la matrice de support est crucial pour la
culture du néo-tissu puisqu’il transmet aux cellules les sollicitations mécaniques qui induisent
un ensemble de réponses transductionnelles.

Le développement de ce modele s’avere donc important dans le processus de sélection
des matrices de support utilisables en ingénierie tissulaire et d’optimisation de leurs
caractéristiques pour pouvoir se substituer aux tendons durant la régénération tissulaire.

Néanmoins, ce modele est perfectible, en effet, nous faisons allusion notamment au
manque d’informations quantitatives de 1’effet de la vitesse d’élongation sur la réponse des
tendons d’Achille. De plus, ce modele ne permet pas de rendre compte correctement de I’effet
d’adoucissement lors de cycles en fatigue. Une meilleure compréhension des phénomenes de
relachement de fibres est nécessaire pour améliorer le présent modele. En effet, les
phénomenes de rappel lorsque la contrainte est inférieure a la contrainte relaxée ne sont pas
encore bien compris au niveau du module d’élasticité effectif, E*" et nécessitent de plus

amples études.

Pour conclure, ce travail de recherches représente une premicre étape dans la
rationalisation des études en ingénierie tissulaire en s’inscrivant dans la politique des 3R sur
les expérimentations animales, a savoir : remplacer, réduire et raffiner. En effet, la
construction du bioréacteur doit permettre, dans 1’avenir, de tester les matrices de support en
réalisant des études préliminaires, in vitro, a moyen terme (de 1 a 4 semaines voire plus).
Ainsi, le nombre d’expériences animales pourra étre réduit par une premiere élimination des
matrices de support inadaptées ou peu adaptées et en testant les dosages des facteurs de
croissance nécessaires a la régénération tissulaire (remplacer). D’autre part, le
développement du modele mécanique devra également permettre, dans 1’avenir, de réduire les
expériences animales en ne sélectionnant que les matrices de support dont le comportement
mécanique se rapproche réellement de celui des tissus, mais aussi de raffiner en permettant la
quantification de parametres mécaniques pertinents a I’évaluation des tissus prélevés lors d’un
unique chargement.

Sans se substituer a I’expérimentation animale, nos travaux de recherches nous ont

permis de développer des moyens d’études complémentaires permettant a la fois
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d’approfondir nos connaissances concernant les mécanismes de mécanotransduction,
d’optimiser les concentrations des facteurs de croisssances nécessaires a la reconstruction
tissulaire, de sélectionner les structures de substitution et d’évaluer la qualité mécanique des

néo-tissus produits.
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Annexe 1 : Procédure de tricotage

Apres montage du fil sur la machine a tricoter (Silver-reed ZK 270, Suzhou, Chine), le
chariot est positionné a droite et le fil est ressorti au niveau du levier (6) gauche apres avoir
été pass€ dans I’entrefer (10). La manette (2) est ensuite mise sur la position O (cette manette

permet de changer la taille des mailles), les leviers (3) en position ® et les leviers (6) en

position basse (abaissement des brosses (8)).

Figure A.1. Machine a tricoter
A : vue d’ensemble ; B : schéma du chariot a tricoté ; C : positions des aiguilles a tricoter

Le compteur est remis a zéro et la quantité d’aiguilles a tricoter voulue est ressortie
completement (position D), donnant ainsi la largeur de la matrice souhaitée,. Une aiguille sur
deux est partiellement rentrée (position B) et le fil est passé sur les aiguilles restantes en le
tendant. Le chariot est ensuite passer a vitesse constante de droite a gauche en gardant le fil

bien tendu et de gauche a droite tout en vérifiant a chaque passage qu’aucune maille ne
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« saute ». Ce va-et-viens est renouvelé 2 fois. Si une ou plusieurs mailles « sautent », ces
mailles sont tricotées a la main a 1’aide d’une aiguille « manuelle ».

Puis, les leviers (3) sont mis en position A et les leviers (6) en position haute (brosses
(8) relevées). Un poids est ajouté a I’extrémité des mailles déja tricotées afin de s’assurer que
la structure reste toujours tendue. Le nombre d’allers-retours du chariot nécessaire a la
longueur de structure souhaitée est alors effectué.

Lorsque cette longueur est atteinte, la structure est fermée par le haut en faisant
ressortir toutes les aiguilles et en faisant passer chaque boucle les unes dans les autres a I’aide
d’une aiguilles manuelle servant également a rattraper les mailles en début de procédure
(Figure A.2.). Un double nceud plat est utilisé pour fermer la structure sur la derniere boucle.
De méme, un double nceud est réalisé au bas de la structure pour la fermer et ainsi s’assurer

que la structure ne se détricotera pas.

o N

SN,
NN

—— e
...v...va.?‘_';“i‘_-.
AT Wit

Figure A.2. Schéma explicatif de la fermeture du haut de la structure tricotée
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Annexe 2 : Principe de I'electrospinning

L’electrospinning ou « €lectrofilage » est une technique de mise en forme,
essentiellement utilisée pour fabriquer des fibres de diametres micrométriques voire
nanométriques, a I’aide d’une tuyere et d’un champ électrique a haute tension.

Le montage (Figure A.3.) consiste en un pousse-seringue, d’une seringue (en verre),
d’une aiguille métallique, d’un collecteur également métallique et d’un générateur haute
tension (quelques kV). Le collecteur étant relié a la masse et 1’aiguille au potentiel de
I’alimentation.

Il se crée alors un jet soumis a une instabilité projetant le polymere selon un cone
(Figure A.3.). Le solvant s’évapore en partie durant le passage de 1’aiguille au collecteur,
formant ainsi une fibre de plus ou moins faible diametre. L’instabilité génere des dépositions
aléatoires des fibres de polymeres. De nombreux facteurs influent sur le diametre des fibres
tels que le débit, le diametre de 1’aiguille, la tension appliquée entre 1’aiguille et le collecteur,

la distance entre I’aiguille et le collecteur, la conductivité de la solution de polymere, etc.

i Seringue + Pousse-Seringue

Aiguille — Y

Fibres
P

THaute Tension

A B

Figure A.3. Principe de I’electrospinning et collecteur rotatif
A : Schéma de principe de I’electrospinning ; B : Collecteur rotatif pour aligner les fibres

Des études [LI et XIA, 2004; VAQUETTE, 2008] ont montré que les fibres peuvent
étre déposées dans une ou plusieurs directions privilégiées en changeant le collecteur (par

exemple en prenant un collecteur multi-connexe, ou en utilisant un collecteur rotatif). Notre

- 183 -



Ingénierie Tissulaire des Ligaments Conception d’un Bioréacteur et Etude des Propriétés Mécaniques

laboratoire s’est doté [VAQUETTE, 2008] d’un dispositif d’electrospinning avec alignement

des fibres par rotation du collecteur.
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Ingénierie Tissulaire des Ligaments
Conception d’un Bioréacteur et Etude des Propriétés Mécaniques

Résumé

L’ingénierie tissulaire vise a I’élaboration de protheses biologiques par la régénération ou la
culture, in vitro ou in vivo, de tissus ou d’organes. Dans la stratégie de culture in vitro, le
développement de nouveaux outils, tels que des bioréacteurs, permettant la culture de cellules
ou de tissus sous sollicitations mécaniques spécifiques au tissu est primordial. De plus,
I’avancée de cette discipline dans la régénération des tissus nécessite de développer, des a
présent, des méthodes d’évaluation mécanique satisfaisantes permettant de comparer ces néo-
tissus aux tissus sains selon des criteres de sollicitations physiologiques. En effet, pour
parvenir a une bonne évaluation de ces matériaux, il est nécessaire de pouvoir les tester sur
des chargements représentatifs des sollicitations physiologiques auxquelles ils sont soumis.
Nous avons ainsi, dans un premier temps, concu et développé un bioréacteur de ligaments
permettant la culture de cellules stimulées mécaniquement par des sollicitations cycliques de
traction-torsion. Ce bioréacteur a été dimensionné afin de pouvoir obtenir des bio-protheses
de taille comparable aux ligaments et tendons a remplacer (4 a 5 cm de long).

Nous avons, dans un deuxieme temps, développé un modele du comportement mécanique
global de ces tissus a partir du formalisme thermodynamique développé au sein de notre
laboratoire et des observations faites sur des tendons d’Achille de lapin. Ce modele a pour but
d’approfondir la compréhension des structures intervenant de fagon prépondérante dans la
qualit¢é mécanique de ces tissus ainsi que 1’évaluation et 1’optimisation des matrices de
support et des néo-tissus devant s’y substituer.

Ingénierie Tissulaire, tendon, ligament, bioréacteur, modele mécanique, chargement cyclique,
relaxation, matrice de support, culture in vitro

Tissue Engineering of Ligaments
Bioreactor Design and Study of the Mechanical Properties

Abstract

Tissue Engineering aims to fabricate bio-prostheses by regenerating or culture, in vivo or in
vitro, tissues or organs. In the in vitro strategy, developing new tools such as bioréactors
which allow the culture of cells or tissues under their specific mechanical solicitations is a
huge point. Moreover, the last advances of this discipline in regeneration of tissues require
new mechanical model allowing their evaluation and comparison to native tissue under
physiological loading. Indeed, in order to obtain a good evaluation of their mechanical quality,
it is important to be able to applied mechanical solicitations linked to physiological ones.

As a first step, a bioreactor of ligament allowing the culture of cells under mechanical
solicitations of cyclic traction-torsion was designed and developed. This bioreactor was sized
to potentially obtain a bio-prosthesis comparable to native tissue in term of size (4 to 5 cm
long).

In a second time, a mechanical model was elaborated based on a thermodynamic formalism
developed in our laboratory and the observation made on rabbit Achilles tendons. The goals of
this model are to improve our knowledge on the mayor structures involved into the mechanical
quality of theses tissues and to evaluate and optimise the scaffolds and neo-tissues of
substitution.

Tissue Engineering, tendon, ligament, bioreactor, mechanical model, cyclic loading,
relaxation, scaffold, in vitro culture
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