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Avant-propos

Résumé

L’ingénierie tissulaire, qui consiste a remplacer un tissu 1ésé par un biosubstitut constitué¢ de
cellules réparatrices ensemencées dans une matrice de support biodégradable, posseéde un potentiel
prometteur pour la réparation du Ligament Crois¢ Antérieur (LCA). Or, aucune solution
opérationnelle n'a encore €té proposée a ce jour, notamment au vu du nombre de domaines

scientifiques impliqués.

Dans ce travail, nous avons dressé un cahier des charges pour la définition de cette matrice en
nous appuyant sur I'état de I'art. Une matrice de support tressée multicouche constituée de fibres de
P(LL85/CL15) a été imaginée, puis les outils nécessaires a sa fabrication a I'échelle du laboratoire
ont ét¢ mis en place. Nous avons ensuite développé des outils numériques spécifiques permettant la
modélisation de sa géométrie et de son comportement biomécanique multi-échelles, qui ont été mis
a profit afin d’optimiser les caractéristiques de la matrice compte tenu du cahier des charges établi.

De plus, des caractérisations biologiques ont montré que la matrice était compatible avec la
culture de cellules souches, et était susceptible d’accueillir la formation d'un néo-tissu. Par ailleurs,
nous avons mis en place un bioréacteur spécifique permettant d'imposer a la matrice de support des
cycles de traction-torsion sous environnement controlé.

L'utilisation des informations locales issues de la modélisation biomécanique, afin d'interpréter
ou d'optimiser les résultats de culture cellulaire sous sollicitations cycliques, constitue une
perspective majeure du présent travail. Notre investigation permet en outre de penser qu'un nouveau
biosubstitut pour le LCA pourrait prochainement étre proposé.

Mots-clefs : ingénierie tissulaire, ligament croisé antérieur, biomécanique, biosubstitut, matrice
de support, simulation par éléments finis, bioréacteur, mécanobiologie.
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Abstract

Tissue engineering, which consists in replacing an injured tissue with a biodegradable scaffold
seeded with cells, has the potential to overcome the limitations associated with current
reconstructions strategies of the Anterior Cruciate Ligament (ACL). However, no relevant solution
has been proposed yet, especially due to the variety of scientific fields involved in this approach.

In the current study, the key requirements for the design of a new scaffold have been listed
from the current state of art. A scaffold based on P(LL85/CL15) fibers arranged into a multilayer
braided structure has been proposed, and the tools needed to process this scaffold have been
developed. Dedicated numerical tools have been proposed in order to predict the morphological and
multiscale biomechanical behavior of the scaffold. These simulation tools have enabled to optimize
the scaffold geometry in order to match the selected key requirements for ACL tissue engineering.

Moreover, preliminary biological assessments have shown that the scaffold was suited for the
culture of stem cells and for tissue formation. In addition, a dedicated bioreactor has been
developed in order to prescribe tension-torsion cycles within a controlled environment.

The use of local information issued from the biomechanical simulations open large
perspectives as far as the optimization of culture conditions and the understanding of mechanisms
that govern the formation of a ligamentous tissue are concerned. As a conclusion, the present study
is likely to enable a new solution for ACL tissue engineering to emerge in the next years.

Keywords : computer-aided tissue engineering, biomechanics, anterior cruciate ligament,
tissue-engineered construct, scaffold, bioreactor, finite element simulations, mechanobiology.
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Liste des abréviations

Acronymes
2D Bidimensionnel
3D Tridimensionnel
ADN Acide désoxyribonucléique
ANOVA Test statistique d'analyse de la variance (ANalysis Of VAriance)
ARN Acide ribonucléique
AM Antéromédial
bFGF Basic fibroblast growth factor
CAO Conception assistée par ordinateur
CFD Meécanique des fluides numériques
CSM Cellule souche mésenchymateuse
DAPI 4',6'-diamidino-2-phénylindole
DIDT Droit interne et demi-tendineux
EF Eléments finis
EthD-1 Ethdium homodimer-1
FDA Food and drug administration
GAGs Glycoaminoglycanes
HBSS Hank's buffered salt solution
HEPES Acide 4-(2-hydroxyéthyl)-1-pipérazine éthane sulfonique
IRM Imagerie par résonance magnétique
ITAO Ingénierie tissulaire assistée par ordinateur
LCA Ligament croisé antérieur
LCP Ligament croisé postérieur
uCT Micro-tomographie
MEB Microscop(i)e électronique a balayage
PCL Poly-g-caprolactone
PGA Acide polyglycolique
PDGF Platelet-derived growth factor
PDLA Acide poly(D-lactique)
PID Proportionnel intégral dérivé
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PL
PLCL
PLLA
PLGA
RGD
SEC
TGF-B
THF
TRITC
uv
VER

Notations

Variables
A
a,b,c
C
Ck
d;, d;
D,, D,
Di
dﬁbrc
€
€o

Socta

Postérolatéral

Co(poly-lactide-g-caprolactone)

Acide poly(L-lactique)

Acide poly(lactique-co-glycolique)

Acide arginine-glycine-aspartique

Chromatographie d'exclusion stérique

Transforming growth factor

Tétrahydrofurane

Tetra méthyle rhodamine iso thio cyanate, dérivé de la rhodamine
Ultraviolet

Volume élémentaire représentatif

Scalaire

Tenseur

i composante de la grandeur X
Produit scalaire

Produit simplement contracté
Produit doublement contracté

Produit tensoriel

Section initiale des fibres

Parametres de la fonction d'écrouissage du matériau

Tenseur de rigidité

Elément de contact situé sur la géométrie intermédiaire au point d'abscisse ¢
Vecteurs directeurs des sections des poutres dans la configuration de référence
Vecteurs directeurs des sections des poutres dans la configuration de référence
Diamétre nominal de la couche i

Diamétre des fibres

Déformation conventionnelle

Seuil de déformation élastique

Déformation octaédrique
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€, &1, Em
E
E
F

[

& —-

oo T e Z ZF

®

Uad

Déformations principales selon les directions principales I, II et 111
Module d'¢lasticité

Tenseur de déformation de Green-Lagrange

Gradient de la transformation

Prétension imposée

Variations des vecteurs directeurs des sections dans la configuration actuelle
Hauteur séparant les deux plateaux du dispositif de tressage
Tenseur identité

Coecfficient de pénalité au niveau de 1'élément de contact C
Rotation de chaque fibre durant la cinématique de tressage selon 1'axe de la tresse
Diametres intérieurs de la chambre et de la filiere de l'extrudeuse
Allongement

Longueur actuelle de 1'échantillon

Longueur initiale de 1'échantillon

Direction longitudinale

Coefficient de frottement

Neeud i

Direction normale a 1'é1ément de contact C

Point matériel

Seuil de pénétration pour la définition des interactions de contact
Premier tenseur de Piola-Kirchhoff

Pas de tressage de la couche i

Rayon du cylindre enrouleur de I'extrudeuse

Vecteur rotation

Composante normale de l'interaction de contact-frottement
Composante tangentielle de 1'interaction de contact-frottement
Abscisse curviligne

Second tenseur de Piola-Kirchhoff

Directions transverses

Effort mesuré lors d'un essai de traction

Déplacement dans la configuration actuelle

Déplacement dans la configuration de référence

Ensemble des champs de déplacement cinématiquement admissibles
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Gk

Seuil de déplacement tangentiel pour l'interaction de contact-frottement
Vitesse du piston de l'extrudeuse

Déplacement virtuel

Vitesse de rotation du cylindre enrouleur de I'extrudeuse

Fonction de base de l'interpolation par ¢léments finis

Travail virtuel de I'interaction de contact-frottement d'un élément de contact
Travail virtuel total des interactions de contact-frottement

Travail virtuel des efforts internes

Position dans la configuration actuelle

Position dans la configuration de référence

Fonction d'écrouissage du matériau

Abscisse du point £ sur la géométrie intermédiaire

Abbréviations administratives

3SR LAB
ENSEM
LAEGO
LCPM
LEMTA
LPMT

LRGP

PPIA
PTIBC-IBISA

Laboratoire Sols-Solides-Structures-Risques, Grenoble

Ecole Nationale Supérieure d’Electronique et de Mécanique, Nancy
Laboratoire Environnement, Géomécanique et Ouvrages, Nancy
Laboratoire de Chimie Physique Macromoléculaire, Nancy

Laboratoire d’Energétique et de Mécanique Théorique et Appliquée, Nancy
Laboratoire de Physique et Mécanique Textiles, Mulhouse

Laboratoire Réactions et Génie des Procédés, Nancy

Physiopathologie et Pharmacologie et Ingénierie Articulaires, Nancy

Plateforme d'Imagerie et de Biophysique Cellulaire du biopdle de Nancy.
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Avant-propos et organisation du mémoire

La réparation du ligament croisé antérieur (LCA) par les moyens actuels entraine souvent des
complications a long terme qui soulévent le besoin de substituts de LCA plus performants. Le défi
qui consiste a améliorer ces moyens de réparations repose donc sur une problématique clinique
importante et, compte tenu des cotits des potentielles complications liées a la réparation du LCA,
s'intégre également dans une problématique socio-économique. La méthode de I’ingénierie
tissulaire, qui consiste a remplacer le tissu 1€sé par un biosubstitut constitué de cellules réparatrices
ensemencées dans une matrice de support biodégradable, possede un potentiel trés prometteur dans
la constitution de nouvelles sources de substituts de LCA. L'ingénierie tissulaire en général,
appliquée au LCA en particulier, a suscité un intérét croissant depuis les années 1990 comme nous
pouvons le constater ci-dessous (Illustration 0-a). Ce domaine de recherche est hautement
pluridisciplinaire par nature, et fait appel a des compétences issues de la biomécanique, des
biomatériaux, de la biochimie, de la biologie cellulaire, du génie des procédés et du domaine
clinique. En particulier, le cahier des charges associé a la conception et a la réalisation d'une matrice
de support adaptée a la réparation du LCA est trés exigeant : contraintes biologiques, biochimiques,
morphologiques et biomécaniques. Ces exigences s’appliquent a la fois a I’échelle macroscopique

4 T T T T T T T T T T T

3+ I- Mot-clef: "tissue enginecring"'

1 L 1
1992 1994 1996 1998 2000 2002 2004 2006 2008 2010 2012

800 T T T T T T T T T T T
600~ I Mots-clefs: "tissue engineering” + ("ligament" ou "ten(lou")i
400+
2001
0 | 1 L 1 I
1992 1994 1996 1998 2000 2002 2004 2006 2008 2010 2012
1 50 T T T T T T T T T T T
|- Mots-clefs: "tissue engineering” + "anterior cruciate ligament”

100+

50

| L 1 !
1992 1994 1996 1998 2000 2002 2004 2006 2008 2010 2012

lllustration 0-a: Nombre de citations contenant les mots-clefs "tissue engineering" (ingénierie tissulaire),
"tissue engineering +(ligament ou tendon)", et "tissue engineering"” + "anterior cruciate ligament" (LCA)
entre 1992 et aujourd'hui d'aprés la base de données Web of Science.
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de D’articulation, ou la fonction physiologique du LCA doit étre assurée durant la période de
réhabilitation, et a I’échelle microscopique des cellules, ou des stimuli mécaniques doivent étre
fournis de maniére a provoquer la réponse biologique attendue. Dans le présent travail, nous
proposons de concevoir, fabriquer, caractériser et modéliser une nouvelle matrice de support
susceptible de constituer un biosubstitut pour la réparation du LCA [ésé. En particulier, une
approche d'ingénierie tissulaire assistée par ordinateur sera présentée pour la premiére fois pour ce
type de tissu. Nous nous intéresserons également a présenter des protocoles de culture ainsi qu'un
nouveau bioréacteur, qui auront pour but de se diriger vers la proposition d'un biosubstitut
cliniquement pertinent. La démarche sera principalement tournée vers la biomécanique, mais
présentera toutefois des connexions permanentes avec les différentes disciplines liées a l'ingénierie
tissulaire.

Ce mémoire de thése sera constitué¢ de cinq chapitres.

Dans un premier chapitre, I'ensemble des éléments bibliographiques nécessaires a comprendre
la fonction et les propriétés natives du LCA, les moyens de reconstruction actuellement utilisés et
les limites qui y sont associées, ainsi que le cahier des charges que doit satisfaire cette matrice de
support vont étre énoncés. Face a ce cahier des charges, un état de I'art de 1'ingénierie tissulaire du
ligament (et tendon) sera dressé et critiqué.

Dans une seconde partie de ce mémoire, nous nous intéresserons a proposer une matrice de
support potentiellement capable de satisfaire ce cahier des charges. Les outils nécessaires a la
fabrication de cette nouvelle matrice de support a I'échelle du laboratoire seront développés et
évalués. Nous verrons que l'une des particularités premieres de cette matrice résidera dans sa
capacité a présenter différentes propriétés en fonction d'une série de parametres du procédé de
fabrication.

Dans un troisiéme chapitre, des outils numériques spécifiques permettant de modéliser la
géométrie et le comportement mécanique de la matrice de support a l'échelle des fibres qui la
constituent seront présentés et évalués. Ces outils seront en particulier utilisés afin de déterminer
une configuration de matrice permettant de satisfaire le cahier des charges énoncé en premicre
partie de ce mémoire.

Dans un quatriéme chapitre, des essais préliminaires concernant la caractérisation biologique
de la matrice seront rapportés. Nous nous assurerons tout d'abord de la biocompatibilit¢ de la
matrice proposée, puis nous présenterons un protocole permettant d'ensemencer des cellules
souches a l'intérieur de cette matrice ainsi que des résultats de cultures statiques qui ont été
effectuées a partir de cette matrice. Nous verrons que la démarche d'ingénierie tissulaire du
ligament implique une culture dynamique au sein d'un bioréacteur ; par conséquent, un bioréacteur

14



Avant-propos

dédié a une application au cas du LCA sera présenté a 1'issue de ce quatriéme chapitre, et quelques
résultats préliminaires concernant son utilisation seront également rapportés.

Enfin, nous tenterons dans le cinquiéme et dernier chapitre de dresser un bilan critique
concernant la pertinence clinique de la matrice de support proposée. Nous nous intéresserons tout
particuliérement a lister les points forts et les limitations de cette matrice, et a proposer de futures
directions qui pourraient permettre a terme de s'orienter vers une application clinique. Dans un
second temps, nous dresserons un bilan des outils numériques développés dans le cadre du présent
travail, et nous envisagerons quelques-unes des nombreuses possibilités que ces outils offrent. En
particulier, nous verront qu'ils permettront d'obtenir des informations locales concernant
I'environnement cellulaire durant les cultures dynamiques qui seront prochainement effectuées par
le biais du bioréacteur présenté dans ce mémoire. De plus, nous aborderons une autre perspective
intéressante qu'offre ce travail de thése en ce qui concerne la modélisation des transports de masse a
l'intérieur de la matrice de support proposée. Enfin, nous tenterons de dresser une conclusion
générale sur l'approche qui a été adoptée dans ce travail de these, et en particulier en ce qui
concerne son adéquation avec les différentes directions que va probablement emprunter la recherche
en ingénierie tissulaire cette prochaine décennie.

Afin d'illustrer 'organisation de ce mémoire et de faciliter sa lecture, un schéma synoptique est
donné ci-dessous (Illustration 0-b).

I I Y
Modélisations
Chapitre I Chapitre Il {» morphologique et Chapitre V
biomécanique de la
matrice
Fonction et Sélection d'un jeu Bilan critique de la

réparation du LCA

Proposition d'une
nouvelle matrice

de paraméires

solution proposée

Y

Yy Ch C T
apitre l ll Améliorations futures
Intérét de Définition d'un Y p
I‘illzl\géni{l:ric cahier des Développement des — -
tissulaire charges pour la dispositifs de fabrication Bﬂarf critique ‘dcs outllls
du LCA matrice de de la matrice numériques développés
support
\J \J
\ Bilan des tre Perspectivi
paramétres . Perspectives
Bilan critique de d'ajustement de la C h a p 1 tl"e I V
I'état de l'art matrice

Caractérisation
biologique de la matrice

Développement d'un
bioréacteur spécifique

Hlustration 0-b: Schéma synoptique de l'organisation du mémoire.

Conclusion générale
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I. Etat de I'art: ingénierie tissulaire du Ligament Croisé Antérieur (LCA)

1. Introduction

Avant de s'intéresser a proposer une alternative aux moyens de réparation du Ligament Croisé
Antérieur (LCA) utilisés actuellement en clinique, il est nécessaire de définir les propriétés et
fonctions de ce tissu ainsi que les 1ésions qui y sont associées et les différentes méthodes qui ont été
imaginées pour y remédier. Dans cette optique, et en nous appuyant sur la littérature abondante a ce
sujet, nous allons dans ce chapitre présenter les différentes propriétés du LCA et de I'environnement
dans lequel il s'intégre, ainsi que les interventions chirurgicales qui sont ou ont été les plus
couramment utilisées dans le cas d'une rupture de ce dernier. Nous utiliserons dans toute cette partie
le repere représenté ci-dessous (Illustration I 1) pour définir la nature des différents mouvements ou
sollicitations qui sont associés a l'articulation du genou.

Interne - Externe

Médial - Latéral
Antérieur - Postérieur

Varus - Valgus ¢

IPromrnai - Distal Extension - Flexion

Hlustration I 1: Mouvements anatomiques liés a l'articulation du genou gauche. Adapté de [Woo1999].

Dans un second temps, nous présenterons la méthode de l'ingénierie tissulaire, et nous verrons
en quoi elle peut constituer une alternative intéressante aux méthodes actuelles de réparation du
LCA. La démarche d'ingénierie tissulaire nécessite 1'utilisation d'une matrice de support, et nous
tenterons donc de déterminer une liste de critéres qui doivent gouverner la conception d'une telle
matrice dans le cas de la réparation du LCA. Enfin, nous présenterons les biomatériaux et les
architectures qui ont été envisagées dans la littérature en ce qui concerne l'ingénierie tissulaire du
ligament.
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I. Etat de I'art: ingénierie tissulaire du Ligament Croisé Antérieur (LCA)

2. Anatomie et composition

2.1. Anatomie et structure

Le LCA constitue, avec le ligament croisé postérieur (LCP), le pivot central de I’articulation du
genou. Si l'on s'en référe a une définition d'ordre anatomique, le LCA « s’inseére dans 1’aire
intercondylaire antérieure en arriere de la corne antérieure du ménisque médial, et monte vers
I’arriere et le dehors pour se terminer sur la face axiale du condyle latéral du fémur, dans sa moiti¢
postérieure, selon une ligne d’insertion verticale » [Chevallier1998][Wo002006]. Le ligament croisé
postérieur est situé juste en arriere de lui. Ces deux ligaments sont "croisés" l'un par rapport a
l'autre: lorsque le tibia effectue un mouvement de rotation en dedans, ils ont tendance a s'enrouler
ensemble.

Les dimensions du LCA rapportées dans la littérature peuvent varier suivant les études et les
protocoles de mesure utilisés, et varient également fortement d'un patient a l'autre. Elles sont
comprises entre 7 et 12 mm pour la largeur et entre 22 et 41 mm pour la longueur avec une
moyenne de 30mm [Li2005][Duthon2006][Zantop2006][Bicer2010]. Sa section est irréguliere, et
elle occupe dans sa partie intermédiaire une aire de 40 a 54 mm? [Unwin2010].

La fixation du LCA sur le tibia et le fémur s'effectue progressivement via une zone de
transition faite de fibrocartilage, qui devient de plus en plus minéralisée lorsque 1'on se rapproche de

Hlustration I 2: Représentation schématique du LCA du genou droit composé des faisceaux antéromédial
(orange) et postérolatéral (bleu) (a) en extension et (b) en flexion a 90° [Bicer2010].
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l'os, diminuant ainsi les effets de concentration de contraintes qui peuvent découler d'un
changement abrupt de matériau [Arnoczkyl983][Karmani2003][Zantop2006][Bicer2010].
L'insertion tibiale du LCA est plus grande est plus résistance que son insertion fémorale
[Arnoczky1983].

Le LCA est abondamment innervé (prés de 1% de sa section est constituée de tissu neuronal
[Bicer2010]) par l'intermédiaire du tibia, ce qui lui confére les propriétés de proprioception
[Arnoczky1983][Duthon2006] du LCA qui seront évoquées par la suite. Il est en revanche assez peu
vascularisé, ce qui est partiellement a l'origine de sa faible cicatrisation spontanée lors d'une Iésion
[Cooper2005]. Néanmoins, quelques réseaux d'artéres mineures sont présentes, notamment pour
I'alimentation de la paroi synoviale qui enveloppe le LCA [Arnoczkyl1983][Karmani2003]. Le
liquide synovial présent dans l'articulation du genou agit principalement comme lubrifiant, et
permet également les échanges métaboliques lorsque la vascularisation n'est plus assurée [Vunjak-
Novakovic2004].

4
]
I
I
]
1
]
1
\
L)

Hlustration 1 3: (a) Insertions des faisceaux AM et PL, des ménisques médial (MM) et latéral (ML) et du
LCP sur le tibia. Adapté de [Kato2010]. (b) faisceaux PL et AM isolés [Zantop2006], et dans l'articulation
en extension (c) et a 110° de flexion (d) [Duthon2006].
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L'idée communément admise est que le LCA est constitué de deux faisceaux distincts
(Illustration I 2, Illustration I 3) [Amis1991][Gabriel2004][Duthon2006][Shen2007][Bicer2010]
[Kato2010][Katouda2011][Amiri2011], nommés faisceaux antéromédial (AM) et postérolatéral
(PL) en raison de leur arrangement au niveau de l'insertion tibiale du LCA. Ces deux faisceaux
s'enroulent ensemble lors de la flexion du genou [Bicer2010], et leur fonction peut varier
considérablement selon le type de sollicitation ou l'angle de flexion du genou [Butler1989]
[Takail993][Mommersteeg1997][Zantop2006][ Yasuda2010]. Un faisceau intermédiaire est parfois
distingué, mais il est la plupart du temps considéré comme une part du faisceau AM [Unwin2010].
La longueur du faisceau PL est significativement plus petite que celle du faisceau AM [Butler1989]
[Hosseini2009][Bicer2010], avec 22.5 mm pour le premier contre 34 mm pour le second en
extension compléte [Duthon2006]. La circonférence du faisceau AM isolé est environ 1.3 fois plus
grande que celle du faisceau PL, et l'aire de leurs insertions fémorales et tibiales sont
respectivement 1.1 et 1.2 fois plus grande pour le AM que pour le PL [Katouda2011].

La séparation du LCA en différents faisceaux n'est cependant pas claire d'un point de vue
histologique [Dargel2007][Bicer2010], et n'est visible que pour seulement un tiers des données
obtenues par Imagerie a Résonance Magnétique (IRM) [Kaya2010]. En réalité, le modele de
séparation du LCA en deux ou trois faisceaux distincts est parfois considéré comme simpliste, dans
la mesure ou certains auteurs le considérent comme un complexe ligamenteux dont les fibres jouent
un rb6le fonctionnel différent suivant la position de [l'articulation [Arnoczky1983]
[Mommersteeg1997][Karmani2003][Zantop2006][Amiri2011].

2.2. Composition

Une connaissance précise de la composition du ligament et des proportions entre ses
composants est essentielle, car elle permet notamment de différencier le tissu ligamenteux du tissu
tendineux [Vunjak-Novakovic2004]. Du strict point de vue de la définition néanmoins, nous
rappellerons qu'un ligament lie deux os tandis qu'un tendon lie un muscle a un os. Le tissu
composant le LCA est un tissu conjonctif fibreux dense et peu vascularisé, formé d’un réseau
tridimensionnel de cellules appelées fibroblastes (environ 20% du volume total) noyées dans une
matrice extracellulaire composée d’eau (67 a 70% du poids net), de collagénes (plus de 80% du
poids sec [Vunjak-Novakovic2004]), d’¢lastine, de glycoaminoglycanes (GAGs) et de
protéoglycanes [W002006]. L’ensemble cellules et matrices extracellulaires forme une structure
tridimensionnelle complexe. La matrice extracellulaire du ligament peut-&tre décomposée en deux
parties distinctes, la substance fondamentale d’une part et la partie fibreuse de I’autre. La substance
fondamentale est composée majoritairement d’eau et de macromolécules. Elle a la consistance d’un
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gel et remplit I’espace entre les fibres et les cellules, améliorant ainsi 1’adhérence cellulaire et la
stabilité¢ du squelette de la structure fibrillaire.

Molécules de Fibrilles et Fibres de
collagéne subfibrilles collagéne ) Ligament
(super-helices)  de collagéne (ondulées) Faisceaux

1 nm 10-20 nm 50-500 nm 50-300 pm 0.5 — 10mm

»

Hlustration 1 4: Architecture multi-échelles du ligament, allant de la molécule de collagene (nanometre) a
gauche jusqu'au ligament (millimetre) a droite. Adapté de [Cowin2000]

La structure fibreuse de la matrice extracellulaire est, comme pour la plupart des tissus vivants,
hautement hiérarchisée (Illustration I 4) [Cowin2000]. Cette hiérarchie se décompose en six
niveaux bien distincts, le premier étant la molécule de collagéne (nanométre) et le sixieme étant le
ligament (millimetre). Les molécules de collagéne secrétées par les fibroblastes, au premier niveau
de cette hiérarchie, sont présentes sous formes de super-hélices (hélices composées elle-méme
d’hélices) qui se regroupent pour former des fibrilles puis des subfibrilles, dont 1’échelle est la
dizaine de nanométres. Ces fibrilles forment ensuite les fibres de collagéne (échelle du micron),
regroupées en différents faisceaux (séparés par des membranes appelées endoténon) pour enfin
constituer le ligament. La structure fibreuse du ligament croisé antérieur est composée de fibres
hétérotypiques de collagenes de type I, Il et V et, dans une moindre part, d’¢élastine et de collagenes
de type II, IX, X, XI et XII [W002006]. Ces différents types de collagénes conferent au ligament ses
propriétés mécaniques, le collagéne de type I participant davantage a la résistance du ligament que
le collagene de type III qui lui confére son élasticité. Ses deux collagenes I et III sont les plus
présents dans le LCA, dans un ratio 9:1 [Altman2002].

On notera enfin que la structure du ligament est fortement anisotrope, car ces niveaux
hiérarchiques sont principalement orientés selon la direction longitudinale, favorisant ainsi les
propriétés mécaniques du ligament en traction. De plus, les fibres de collagéne possédent une

32



I. Etat de I'art: ingénierie tissulaire du Ligament Croisé Antérieur (LCA)

structure ondulée [Kennedy1976] (Illustration I 4), permettant au ligament une légere déformation
due a I’alignement des fibres sans contraintes induites. Enfin, la structure fibreuse macroscopique
du LCA forme globalement une hélicoide [Arnoczky1983][Butler1989][Vunjak-Novakovic2004],
ce qui implique que les sollicitations auxquelles le LCA est soumis ne peuvent pas se résumer a de
la traction pure [Butler1989][Li2005].

La breve description de 1'anatomie et de la composition du LCA qui vient d'étre faite préte tout
naturellement & analyser sa fonction au sein de l'articulation ainsi que son comportement
mécanique, ce qui fera 1'objet des deux sections suivantes.

3. Fonction et sollicitations physiologiques

3.1. Protocoles expérimentaux

La définition de la fonction du LCA peut se faire de maniére qualitative par des considérations
d'ordre purement clinique. Cependant, la quantification de sa fonction physiologique exacte et des
sollicitations auxquelles il est soumis au quotidien nécessite des protocoles de mesure délicats a
mettre en ceuvre, tant les fonctions des différents tissus qui composent l'articulation sont parfois
difficiles a dissocier.

On peut séparer deux approches parmi les protocoles qui ont été principalement utilisés: la
premiére consiste & mesurer la cinématique de l'articulation du genou in situ lors de différents
exercices, tandis que la seconde vise a reproduire artificiellement les mouvements ou efforts
physiologiques sur des genoux cadavériques afin de quantifier les sollicitations qui en résultent au
niveau du LCA. Dans le premier cas, la cinématique du genou a notamment €té acquise par des
méthodes basées sur l'imagerie a résonance magnétique (IRM) via un recalage d'image par
fluoroscopie [Li2005][Hosseini2009] (Illustration I 5.a), et par marquage radiographique
[Garbelotti2007]. Des approches de dynamique inverse, qui consistent a calculer les efforts dans un
tissu connaissant la cinématique de ses insertions et son comportement mécanique, ont également
été utilisées [Toutoungi2000]. Enfin, l'insertion directe de jauges de déformation [Bach1997]
[Beynnon1998a][Fleming2001] (Illustration I 5.b) sur les tissus a également permis de quantifier
directement les sollicitations auxquelles le LCA était soumis.

Dans le second cas, il est nécessaire de reproduire les mouvements complexes de I'articulation
qui impliquent des rotations et des translations dans les trois dimensions de I'espace [Wo001999].
Différents montages ont donc été proposés afin d'imposer a des genoux cadavériques une
cinématique la plus physiologique possible [Markolf1990][Amis1991][Berns1992][Takail993]
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[Fujie1996][Wo001999][Gabriel2004][Li2006][Zantop2007][Amiri2011] (Illustration I 5.c). Une
description précise d'un systtme de coordonnées est également nécessaire [Fujie1996]
[Beynnon1998][ Watanabe2000]. La fonction de tout ou partie du LCA peut étre alors évaluée (1)
par l'insertion directe de différents capteurs [Markolf1990][Wascher1993] (2) par dynamique
inverse, a partir du déplacement de I'articulation induit par un effort donné¢ [Mommersteeg1997] (3)
en étudiant 1'évolution de ce déplacement (ou de I'effort dans le cas ou on impose un déplacement)
lorsque I'un ou l'autre tissu ou faisceau du ligament est retiré [Butlerl989][Amis1991]
[Beynnon1998][ Watanabe2000][ Gabriel2004].

Hllustration I 5: Différents protocoles visant a quantifier la fonction et les sollicitations physiologiques du
LCA (a) Analyse de la cinématique du genou par imagerie [Li2005] (b) Mesure directe par insertion de
Jjauges au niveau du LCA [Beynnonl998a] (¢) Reproduction de la cinématique physiologique sur un genou
cadavérique [Wool999].

On notera que ces protocoles consistant a étudier des genoux cadavériques sont néanmoins
difficiles a mettre en place en ce qui concerne l'approvisionnement en échantillons, leur
conservation, les conditions des essais ou encore les montages nécessaires pour imposer et/ou
mesurer des efforts et des déplacements dans toutes les directions de 1'espace.

3.2. Fonction physiologique

La disposition des deux ligaments croisés leur permet de se compléter dans leur role quant a la
stabilit¢ du genou: ils empéchent tous deux les mouvements de tiroir antéropostérieur et
I’hyperrotation du tibia par rapport au fémur. Le LCA est le principal opposant a la translation du
tibia d’arriére en avant par rapport au fémur d'autant plus que le genou est fléchi [Butler1989]
[Takail993][Mommersteeg1997][Karmani2003][Dargel2007][Bicer2010]. 11 limite également la
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rotation interne du tibia dans 1’axe de la diaphyse fémorale [Frank1997][Andersen1997]
[Zantop2006][Dargel2007][Zantop2007][Bicer2010]. Un role secondaire lui est également attribué
dans la limitation des contraintes de varus-valgus [Fleming2001][Karmani2003]. Bien entendu, les
autres tissus de l'articulation du genou sont également impliqués dans la restriction de ces
mouvements, et peuvent donc compenser dans une certaine mesure 1'instabilité du genou due a un
fonctionnement anormal du LCA [Frank1997][Andersen1997].

Le role du LCA dans la limitation du tiroir antéro-postérieur est attribué¢ généralement au
faisceau AM, tandis que la stabilité en rotation est plus attribuée au faisceau PL [Zantop2006]
[Shen2007][Zantop2007][Poellinger209][Kaya2010][Katouda2011] qui se tend lors d'une rotation
interne ou externe [Unwin2010]. En considérant la position et la longueur de différents faisceaux du
ligament a différents angles de flexion du genou, il a ét¢ montré que le maintien de I'articulation se
distribue progressivement des faisceaux postérieurs vers les faisceaux antérieurs lors de la flexion
[Takail993] [Mommersteeg1997] [Bach1997] [Watanabe2000] [Gabriel2004] [Duthon2006]
[Hosseini2009][Unwin2010][Bicer2010][Amiri2011]. Cette caractéristique implique qu'au moins
une partiec du LCA soit tendue quel que soit le degré de flexion du LCA [Arnoczkyl1983]
[Lattermann2005] ; les deux faisceaux sont donc complémentaires. Bien que la limitation de la
rotation du tibia par rapport au fémur soit principalement assurée par les ligaments collatéraux et la
forme des condyles et du ménisque [Amis1991][Duthon2006], la disposition du LCA lui permet
également de s'opposer aux moments de torsion agissant au niveau de l'articulation du genou
[Dargel2007]. L'application externe de moments dans diverses directions a permis de montrer que
des efforts supérieurs a 150 N au sein du LCA pouvaient €tre provoqués par des sollicitations en
hyperflexion, hyperextension et hyperrotation, soulignant l'intérét du LCA lors de divers types de
sollicitations [Wascher1993]. Une hyperrotation n'entraine en revanche aucune déformation
significative au niveau du faisceau AM [Berns1992], ce qui conforte 1'idée que le faisceau PL est
davantage responsable de la stabilité du genou en rotation que le faisceau AM. Les fibres latérales
ne semblent pas étre de premiére importance dans la limitation du tiroir antéro-postérieur
[Mommersteeg1997] et sont peu sollicitées lors d'une flexion du genou [Garbelotti2007]. De méme
le faisceau intermédiaire pris en compte dans certaines études supporte des charges bien moindres
que les faisceaux AM et PL [Bach1997]. Nous noterons également que I'hypothése de non-
interaction entre les différents faisceaux, a la base des études citées, a été validée en séparant
physiquement différents faisceaux [Takail993].

Le LCA ne s'oppose pas a de petits déplacements en translation ou en rotation et permet une
certaine laxité de l'articulation pour de faibles sollicitations. Les propriétés du LCA permettent en
effet un tiroir antéro-postérieur de 3 a 5 mm dans des conditions physiologiques normales
[W001999][Dargel2007]. De méme, les rotations totales interne-externe et en varus-valgus résultant
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de l'application externe de moments sont comprises entre 20° et 40° et entre 4° et 12°
respectivement selon l'angle de flexion [Wascher1993][Andersen1997]. Nous verrons par la suite
que cette laxité de l'articulation peut étre en partie expliquée par la réponse en traction du LCA qui
est fortement non-lin€aire, en raison notamment du caractere ondulé des fibres qui le constituent
(Illustration I 4).

Enfin, une fonction proprioceptive importante est également attribuée au LCA, ce qui permet
un réflexe de contraction des muscles du genou lorsqu'il est déformé et donc un « feedback » sur la
cinématique du genou [Frank1997]. En effet, comme le LCA est l'unique structure antagoniste du
mouvement de translation tibiale antérieure générée par le quadriceps, les mécano-récepteurs du
LCA influent sur la fonction de ce dernier [Frank1997][Karmani2003].

3.3. Sollicitations physiologiques

Dans cette section, par « sollicitations physiologiques » nous entendrons les sollicitations qui
résultent d'un mouvement ordinaire du genou, et plus particuliérement des mouvements qui sont
induits par les exercices de réhabilitation classiques qui font suite a une reconstruction du LCA et
par une activité quotidienne. Nous exclurons ici les sollicitations qui peuvent, par exemple, €tre
induites par la pratique d'un sport a risque. Nous ne présenterons pas non plus dans cette section la
réponse in vitro du LCA, qui sort du cadre des sollicitations physiologiques et sera traité¢ dans la
section suivante (1.4.). Un point important pour la suite mérite d'étre soulevé : nous considérerons
que les sollicitations imposées au LCA dans le cadre de ces activités sont induites par le
déplacement de ses insertions, et non par des efforts qui lui sont directement appliqués (comme cela
peut étre le cas pour 1'os). Ainsi, nous nous intéresserons tout particulierement aux études visant a
quantifier in situ les déformations physiologiques plutot que les efforts au sein du LCA, les derniers
étant dépendants des propriétés mécaniques du tissu ligamenteux et donc en particulier de I'age du
patient. Il pourra étre intéressant néanmoins d'avoir une idée de ces efforts in sifu, notamment en ce
qui concerne les moyens qui doivent étre utilisés afin de fixer le substitut dans I'articulation.

Les protocoles de mesure in situ détaillés ci-dessus ont permis d'acquérir des données quant
aux déformations moyennes auxquelles est soumis tout ou partie du LCA lors d'exercices de
réhabilitation classiques. Nous nous intéresserons tout particuliecrement aux mesures effectuées sur
des sujets sains et jeunes et non sur des genoux cadavériques. L'insertion directe de capteurs de
déformation a permis de quantifier les déformations au sein du faisceau AM, seul faisceau
atteignable avec un arthroscope, durant divers exercices de réhabilitation [Beynnonl1998al.
Quelques exercices classiques et les déformations qu'ils engendrent au niveau du faisceau AM du
LCA selon cette étude sont répertoriés dans le Tableau I 1.
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Déformation ' :
, Type d'exercice
mesurée
> 49 * contraction des quadriceps a 15° (couple en extension de 30Nm)
(V]

* squats (flexions sur jambe) avec cordes élastiques

* flexion/extension active avec bottes de 45N
3% - 4% * test de Lachman (charge antéro-postérieure de 150N)
* squats (flexions sur jambe)

* flexion/extension active
2% -3% * contractions simultanée des quadriceps et biceps fémoraux a 30°
* contraction des quadriceps fémoraux a 30° (couple en extension de 30Nm)

* bicyclette

* flexion/extension passive

<2% * contraction des biceps fémoraux (couple en flexion de 10Nm)

* contraction des quadriceps fémoraux (couple en extension de 30Nm) a plus de 60°
* contractions simultanées des quadriceps et biceps fémoraux a plus de 60°

Tableau I 1: Déformations dans le faisceau AM du LCA associées a différents types d'exercices de

réhabilitation, mesurées directement par l'insertion d'une jauge de déformation. Adapté de
[Beynnonl1998a].

Avec ce méme protocole, l'effet de 'application du poids du corps sur les déformations dans le
LCA a été quantifi¢ [Fleming2001]. Il apparait que le LCA est davantage maintenu en tension
lorsque le poids du corps est appliqué, mais que les déformations maximales enregistrées pour
différents types de sollicitations demeurent inchangées. Il est néanmoins nécessaire de souligner
que les mesures rapportées ci-dessus ne peuvent étre utilisées qu'a condition de garder a 1'esprit les
imprécisions qui y sont inévitablement associées, notamment en raison de la forte variabilité¢ des
résultats et de la zone restreinte du LCA pour laquelle ces déformations ont été mesurées. En effet,
I'hétérogénéité de la répartition des déformations au sein du LCA due a sa géométrie complexe a été
particuliérement soulignée [Butler1989][Bach1997][Beynnon1998a][Hosseini2009].

En reconstruisant l'articulation du genou a partir d'imagerie 3D, la déformation moyenne au
sein du LCA a ¢été évaluée pour plusieurs angles de flexion avec ou sans le poids du corps, et en
décomposant ou non le LCA en différents faisceaux [Hosseini2009]. 11 a été montré que
l'application (statique) de tout le poids du corps sur un seul genou impliquait des déformations dans
le LCA comprises entre 1.2% et 4.6% suivant l'angle de flexion, avec un maximum atteint a 30°
[Hosseini2009]. Le méme type d'étude a permis de quantifier la torsion au sein du LCA due a une
flexion compléte du genou, et il a ét¢ montré que la forme globalement hélicoidale du LCA passait
de 10° a 45° de torsion lorsque la flexion du genou passe de 0 a 90° [Li2005]. Cette forme
globalement hélicoidale entraine un couple au niveau des insertions osseuses lorsque le fémur est

¢loigné du tibia [Li2005], couple qui a été reli¢ de fagon quasi-linéaire a 1'effort de traction sur un

37




I. Etat de I'art: ingénierie tissulaire du Ligament Croisé Antérieur (LCA)

modele canin [Butler1983] et pourrait contribuer a la stabilité du genou en rotation.

Des méthodes de dynamique inverse ont permis également d'estimer les efforts au sein du LCA
durant divers exercices de réhabilitation classiques [Toutoungi2000]. Pour les trois types de
mouvements considérés (« squats », contractions isométriques et flexions isocinétiques), les efforts
maximaux calculés n'ont pas dépassé 400 N. Il faut noter que ces résultats doivent étre considérés
en gardant a l'esprit les nombreuses simplifications effectuées lors de l'application des méthodes de
dynamique inverse. En outre, la plupart des études effectuées sur des genoux cadavériques ont
confirmé cette limite supérieure de 400 N [Markolf1990][ Wascher1993][Mommersteeg1997], bien
que les efforts ou mouvements imposés au genou lors de ces expériences ne correspondent pas
nécessairement a des sollicitations physiologiques.

4. Propriétés mécaniques

Les ¢études concernant la biomécanique du LCA sont nombreuses et apparaissent dés le milieu
du XX siécle [Smith1966]. De part sa forme et sa fonction, le LCA (et/ou ses faisceaux) est
souvent considéré comme principalement sollicit¢ en traction uniaxiale, et les études visant a
caractériser la réponse mécanique du LCA selon d'autres types de sollicitations sont tres rares, sinon
inexistantes. Dans cette section, nous allons donc tenter de définir la réponse biomécanique typique
du LCA natif en traction uniaxiale. Nous noterons cependant que des études in vitro ont montré que
la charge a rupture du LCA était plus faible lors d'essais de traction-torsion que lors d'essais de
traction pure, d'autant plus que la torsion s'effectue rapidement, ce qui a conforté I'idée d'une
éventuelle participation des effets de torsion dans la rupture du LCA [Azangwe2002].

4.1. Protocoles expérimentaux

De nombreuses €tudes ont tenté de caractériser le comportement mécanique du LCA natif en
traction. Elles sont cependant difficiles a confronter, tant les résultats obtenus peuvent facilement
varier en fonction du protocole utilisé. En particulier, les résultats sont différents si I'on étudie le
LCA avec ses insertions osseuses ou le LCA seul, auquel cas des précautions particulieres doivent
étre prises pour éviter le glissement entre le tissu et le moyen de préhension utilisé sans pour autant
le détériorer [Noyes1984]. Dans le cas de l'utilisation de complexes tibia-LCA-fémur, la rupture du
LCA peut survenir au niveau des insertions osseuses, surtout lors de tests effectués a faibles taux de
déformation [Noyes1974] : on parle dans ce cas de rupture par avulsion. Il est alors difficile de
distinguer les déformations du LCA de celles de ses insertions osseuses ; des moyens vidéos
peuvent cependant aider a établir ces différentes déformations [Wo01999]. De plus, une attention
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particuliere doit €tre apportée a la position relative du fémur et du tibia, de sorte que le LCA soit
effectivement soumis a de la traction uniaxiale. On trouve dans la littérature différents types de
dispositifs (Illustration I 6), et il est donc inévitable que les résultats obtenus soient difficilement
comparables. Les propriétés du LCA peuvent €tre considérées du point de la vue de la structure
(rigidité, force a rupture, allongement a rupture, énergie absorbée) ou bien, a partir de mesures de sa
section et de sa longueur, du point de vue du matériau (module tangent, contrainte a rupture,
déformation a rupture, densité d'énergie de déformation) [W002006]. Plusieurs auteurs ont ainsi été
confrontés a la difficulté de mesurer proprement la longueur ou la section du LCA en vue de tracer
une courbe de réponse en contrainte-déformation [Noyes1974][Berns1992][Chandrashekar2006].
De méme, la définition d'une valeur pertinente pour la déformation exige que le LCA soit aligné
selon I'axe de 1'essai de traction, ce qui n'est pas toujours le cas et peut mener a des erreurs, compte-
tenu notamment de l'allure hélicoidale du LCA [Noyes1976].

On notera également qu'il est essentiel d'observer un protocole de conservation rigoureux des
LCA entre le moment du prélevement et le moment de l'essai [Beynnon1998]. Certains auteurs
préconisent des essais a la température du corps humain et dans un liquide qui équivaut a un fluide
physiologique normal [Beynnonl998], tandis que d'autres auteurs effectuent leurs essais a

[llustration I 6: Différents protocoles visant a évaluer les propriétés mécaniques en traction du LCA natif- (a)
Essai de traction sur un complexe tibia-LCA-fémur, les extrémités osseuses étant fixées dans des cylindres
métalliques [Jones1995] (b) Essai de traction sur un complexe tibia-LCA-fémur, avec serrage directe des
deux os sur les mors de la machine de traction [Noyes1974] (c) Essai de traction sur le LCA seul maintenu
directement entre les mors de la machine de traction [Kennedy1976].
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température ambiante et sans immerger le tissu [Kennedyl1976] ou en l'aspergeant régulierement
[Jones1995][Pioletti1999]. Par ailleurs, lors d'essais cadavériques de traction sur des LCA, il
convient de préciser les causes de la mort du donneur pour prendre en compte les causes éventuelles
d'effets antemortem [Noyes1976].

La difficulté d'approvisionnement en LCA humains d'origine cadavérique, a fortiori en ce qui
concerne des LCA de patients jeunes, a souvent amené les auteurs a étudier le comportement du
LCA en utilisant des modeles animaux comme le singe [Noyes1974][Noyes1976], le chien
[Butler1983][Keiral996], le veau [Pioletti1999] ou le lapin [Sekiguchi2001]. Cependant, chaque
ligament est unique dans sa croissance, son développement et son vieillissement, et il peut tre
délicat d'extrapoler a 'homme les résultats obtenus sur un type de ligament ou sur un mod¢le animal
[W002006], d'autant plus en ce qui concerne le passage entre quadrupéde et bipede [Beynnon1998].

4.2. Réponse typique en traction

La réponse mécanique du LCA en traction ne dépend pas uniquement des propriétés des fibres
qui le constituent mais aussi de l'arrangement des fibrilles de collageéne et des faisceaux de fibres,
des proportions de ses différents composants et, de facon plus méconnue, de la substance
fondamentale dans laquelle cette architecture est noyée [Noyes1974]. Globalement, le LCA est une
structure tridimensionnelle fortement anisotrope du fait de la direction privilégiée des fibres de
collagéne [W002006]. La courbe de réponse effort-allongement qui résulte d'un test de traction
uniaxiale sur un LCA est globalement non-linéaire et convexe (Illustration I 8).

Force charge maximale
400 Foree M >
e i v e i et wm e il e S
énergie meécanique
300 - I\ absorbée
|
zone lin€aire | allongement a
200- \ —..s
a charge
_ | maximale
|
1004 "toe region" |
|
0 T T T T o T v T Al 1
0 2 4 6 8 10

Allongement (mm)

Hlustration 1 7: Courbe de réponse typique du LCA en traction uniaxiale [Karmani2003]
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La premicre partie de cette courbe, dénommée par 'anglicisme « toe region » ou « courbe en
J » en frangais, est présente dans les premiers pourcents de déformation du LCA. Elle est souvent
expliquée par la suppression du caractere ondulé des fibres de collagéne [Kennedy1976][Wo001999],
mais les glissements interfibrillaires et le cisaillement de la substance fondamentale peuvent
également jouer un role [Karmani2003]. Cette zone autorise des mouvements physiologiques
normaux sans induire d'efforts importants [Wo001999][Wo002006] et permet donc une certaine laxité
de l'articulation. La seconde partie de la courbe effort-allongement est quasi-linéaire et résulte du
recrutement puis de I'¢longation des fibres de collagéne : c'est elle qui est utilisée pour mesurer la
rigidit¢ du LCA [Karmani2003]. La rigidit¢ du LCA est responsable de la restriction des
mouvements relatifs entre ses deux insertions, et elle constitue donc une de ses caractéristiques
primordiales. La derniére partie traduit la rupture progressive des fibres de collagéne.

Une revue partielle de la littérature portant sur les propriétés mécaniques du LCA humain
(obtenues a partir de protocoles comparables) en termes de charge maximale, déformation a charge
maximale, rigidité, module tangent et énergie absorbée (Illustration I 8) est rapportée dans le
tableau ci-dessous (Tableau I 2). Nous soulignerons notamment la variation des valeurs obtenues
suivant les études considérées.

. Taux d.e Charge | Déformation a . ..., | Module | Energie
- déformation / . Rigidité ,
Référence vitesse de maximale la charge (N/mm) tangent | absorbée
1 0
traction ™) maximale (%) (MPa) (Nm)
40-60 ans . 11714£339 205+44 4,5+1.4
[Jones1995] S60ans | COMMVMIN 657,960 16756 4.7+1.9
[Chandrashekar2006] 100s™! 1526+658 |28+7 250102 | 113+45 |5,9+3.7
125mm/min | 482428 30,842.3
[Kennedy1976] 500mm/min | 638£23  |35.842.8
[Noyes1976] 48-86 ans 100s" 734+266  |30£10 129439 65+24  14,9+2.4
16-26 ans 1730+£660 |44+8 182+56 111£26 | 12,8+5.5

Tableau I 2: Revue partielle concernant les propriétés en traction uniaxiale du LCA natif humain.

Les interactions complexes qui agissent entre les fibres de collageéne, 1'¢lastine, les
protéoglycanes, la substance fondamentale et l'eau impliquent que le comportement du LCA
dépende du temps et de l'histoire des chargements [Pioletti1999][Wren2003] [Karmani2003]
[W002006][Ciarletta2008]. Le LCA est donc un tissu viscoélastique, qui montre une certaine
hystérésis lors de cycles de chargement [Butlerl989][Wo01999][Ciarletta2008], ainsi que des
phénomeénes de relaxation de contrainte et de fluage [Smith1966][Wo001999][Provenzano2002a]
[Abramowitch2004][Wo002006][Pena2008]. Ce caractére viscoélastique a pour effet de permettre au
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LCA d'ajuster sa longueur et son état de contraintes internes en fonction de I'historique du
chargement [Frank1997], et ainsi de le protéger contre une rupture en fatigue [Woo1999]. 11 a été
montré qu'un chargement cyclique (et donc une activité sportive) augmente la rigidit¢ du LCA de
lapin ainsi que la laxité (relachement) de l'articulation [Sekiguchi2001], laxité qui disparait bien
entendu aprés une période de repos [Dargel2007][Wo01999]. Cela a été mis en exergue par le biais
de différents types d'essais dynamiques qui ont été réalisés sur des tissus similaires [Wren2003] : il
a été montré en effet que la contrainte maximale liée a des cycles répétés d'amplitude fixe diminue
au cours du temps, traduisant ainsi un effet d'adoucissement de ce type de matériau, et que des
cycles a efforts constants impliquent des déformations croissantes.

4.3. Facteurs influants

Comme vu précédemment, le LCA présente —ainsi que la plupart des tissus biologiques- un
caractére viscoélastique, qui été largement démontré [Noyes1974][Pioletti1999][Pioletti2000] et
modélisé [Provenzano2002a][DeVita2006][Pena2008][Kahn2008][Ciarletta2008] pour différents
types de ligaments ou tendons. En particulier, la déformation a rupture, la charge a rupture et
I'énergie absorbée augmentent de fagon significative avec le taux de déformation [Noyes1974].
L'effet du taux de déformation sur les propriétés du complexe os-LCA-os est d'autant plus prononcé
qu'il influe sur la proportion des ruptures par avulsion [Noyes1976], et constitue donc un facteur
important dans la caractérisation du comportement mécanique du LCA. De plus, la variation de la
réponse mécanique de ce type de tissu en fonction de l'histoire des chargements
[Wren2003] [Ciarletta2008] implique un effet prononcé du pré-conditionnement des échantillons
lors des essais expérimentaux [Wo002006].

Le sexe est un facteur hautement influant en ce qui concerne les 1ésions du LCA, qui sont trois
fois plus fréquentes chez les femmes que chez les hommes [W002006]. Les propriétés structurelles
(charge a rupture, rigidit€¢) aussi bien que les propriétés intrinséques du matériau (contrainte a
rupture, module d'¢lasticité) sont en effet plus élevées chez les hommes que chez les femmes,
indépendamment des autres facteurs (taille, poids, dimensions du LCA) [Chandrashekar2006].
L'immobilisation ou 1'exercice peuvent avoir également des conséquences tres significatives sur les
propriétés du LCA, bien que réversibles par la remobilisation dans le cas d'une inactivité prolongée
[Wo001999][Karmani2003][Wo002006]. En effet, un LCA canin dont 1'état de contrainte est
chroniquement reldché par diminution de la distance fémur-tibia voit sa section augmenter dans les
6 semaines qui suivent l'opération, et ses propriétés mécaniques diminuer dans les 12 semaines
[Keiral996], ce qui démontre l'existence de réactions métaboliques et mécaniques. L'dge a des
effets démontrés sur les propriétés du LCA [Noyes1976][Beynnon1998][Karmani2003]
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[Chandrashekar2006], et la proportion de rupture par avulsion augmente avec l'age du patient
[Noyes1976][Jones1995] ce qui tend a réduire la résistance mécanique du complexe fémur-LCA-
tibia. Des études ont €galement montré que les données anthropométriques du patient avaient un
effet sur les propriétés du LCA [Jones1995][Chandrashekar2006]. Enfin, le LCA est sensible au
taux d'cestrogéne, ce qui pourrait en partie expliquer la prédisposition des athlétes féminines a la
l1ésion du LCA [Karmani2003].

5. Lésions et réparation

5.1. Lésions

Ces dernicres décennies, la banalisation de la pratique de sports a caractére traumatique pour
les articulations (particulierement le basketball, le handball, le football ou le ski [Unwin2010]) a
entrainé une nette augmentation du nombre de lésions au niveau du LCA. Cette augmentation est
notamment accentuée par la pratique croissante de ces sports chez les femmes, qui sont plus
exposées a des 1ésions du LCA [Unwin2010]. En France, par exemple, on estime a 20 000 par an le
nombre de ruptures du LCA au cours d'accidents de ski [Viateau2011]. Il a été estimé que la rupture
du LCA intervenait dans pres de 50% des traumatismes du genou [Marchaland2000]. Ces lésions
proviennent principalement de quatre types de mouvements : une hypertorsion du tibia (80% des
ruptures du LCA), une rotation de type valgus/externe (courante en ski), une hyperextension du
genou (par exemple lors d’un « shoot » dans le vide ou d'un « tackle » en football) ou une flexion
accompagnée d'une translation postérieure (courant lors d'accidents de la route) [Karmani2003]. La
combinaison de plusieurs types de mouvements, parmi lesquels les déplacements antéro-postérieurs
et médio-latéraux, et les rotations internes-externes ou en valgus-varus, accentuent d'autant plus la
déformation du LCA in situ conduisant au risque de rupture [Berns1992]. La plupart des ruptures
interviennent en général lors d'un changement de direction ou d'un arrét brutaux lorsque le genou
est en pleine extension et le pied en contact avec le sol, typiquement lors de sports a pivots ou les
athletes sont amenés a changer de direction alors que leur poids se concentre brutalement sur une
seule jambe [Dargel2007][Unwin2010].

Parfois, le LCA n'est que partiellement rompu et garde une certaine continuité. L'évolution de
ce type de blessure peut alors se diriger vers une rupture compléte si une majeure partie du LCA a
¢été touchée ou, plus rarement, vers un retour progressif a l'activité s'il a été peu atteint [Noyes1989].
Si la gaine synoviale qui enveloppe le LCA a ét¢é rompue, une cicatrisation spontanée est
impossible; sinon, dans quelques cas, une cicatrisation est possible via la migration des fibroblastes
de cette paroi vers le site 1és¢ [Karmani2003]. Quel que soit le degré de la rupture partielle, les
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risques de blessures dans les années suivant la 1ésion sont largement accentués, et la fonctionnalité
de l'articulation n'est jamais enti¢rement recouvrée [Noyes1989].

Dans la plus grande majorité des cas, lors d’une 1ésion du LCA, les deux extrémités rompues
du ligament se rétractent et s'éloignent I'une de l'autre, empéchant toute cicatrisation spontanée, et
I’acte chirurgical devient nécessaire (de préférence dans les 12 mois qui suivent la Iésion
[Unwin2010]). La rupture du LCA est rarement isolée et implique dans 80% des cas d'autres tissus
comme les ménisques [Karmani2003] ou les ligaments médiaux collatéraux [Dargel2007]. Ce type
de lésion altére inévitablement la cinématique du genou, et peut entrainer une dégradation a long
terme des tissus avoisinants [Frank1997][Wo01999][Karmani2003]. Entre autres, les ligaments
collatéraux [Kanamori2000][Dargel2007] ou les structures postéro-latérales du genou
[Kanamori2000] qui compensent alors l'instabilité du genou peuvent se dégrader et entrainer des
usures anormales des cartilages du fémur et du tibia, donnant alors lieu a de 1’arthrose [Butler1989]
[Kanamori2000][Gao2010][Bicer2010][Unwin2010], maladie articulaire douloureuse et souvent
difficile a traiter [Frank1997]. De plus, le LCA étant le principal opposant au tiroir antéro-
postérieur, sa rupture implique une laxité accrue pour ce type de mouvement [Kanamori2000],
provoquant ainsi une instabilité potentiellement dangereuse pour l'articulation. Cette instabilité¢ due
a une rupture du LCA est d'autant plus marquée que l'innervation, et donc la fonction
proprioceptive, est généralement rompue en méme temps que le LCA (et n'est d'ailleurs pas
recouvrée apres réparation [Frank1997]).

Le diagnostic pré-opératoire est bas¢ sur de nombreux facteurs, parmi lesquels 1'émission d'un
bruit sourd (« pop » en anglais) lors de la rupture, une enflure importante du genou dans les heures
suivant l'accident, et/ou une cinématique anormale caractérisée par divers tests cliniques
[Karmani2003][Unwin2010]. La validation du diagnostic final requiert souvent une é&tape
d'imagerie de type radiographie, arthroscopie, IRM, arthrographie ou arthrométrie [Karmani2003].
Elle débouche la plupart du temps sur une intervention chirurgicale visant a reconstruire le tissu
lésé. La chirurgie du LCA est, bien entendue, suivie d'une phase de rééducation et donc d'une
absence de travail prolongée, ce qui offre a la réparation du LCA I'aspect d'un double défi médical
et économique [Karmani2003]. En effet, le cotlit des ruptures de LCA dues aux seuls accidents de
ski en France est estimé a 300 millions d'euros par an si I'on inclut I'intervention, la rééducation et
les arréts de travail qui y font suite [Viateau2011].
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5.2. Protocoles chirurgicaux

5.2.1 Points importants de la ligamentoplastie

La réparation du LCA rompu par simple suture des deux extrémités, avec ou sans tissu de
consolidation, a été abandonnée a cause des ruptures a long terme qui y faisaient suite [Frank1997].
En général, la rupture du LCA est traitée par un acte chirurgical appelé ligamentoplastie. Le temps
idéal qui sépare la date d'apparition de la 1ésion et celle de la reconstruction n'a pas été clairement
défini notamment a cause de certaines études contradictoires [Frank1997]. Il n’existe pas une
unique méthode de reconstruction du LCA, et le choix de celle-ci se fait au cas par cas en fonction
de ’ampleur de la Iésion, de 1’état du genou avant la 1ésion, du phénotype du patient et de ses
pratiques sportives [Lewis1989][Frank1997][Dargel2007]. L'efficacit¢ de I'acte chirurgical est
dépendant d'un certain nombre de parameétres qui vont étre briévement abordés ci-apres, parmi
lesquels l'emplacement anatomique du tissu de remplacement, le moyen de fixation ou le
programme de réhabilitation utilis¢é [Noyes1984][Butler1989][Lewis1989][Frank1997][Li2006]
[Dargel2007].

Premiérement, le ligament de substitution est mis en place dans [1’articulation par
I’intermédiaire de petits tunnels osseux, au niveau du tibia et du fémur, dans lesquels il est ensuite
fixé. Ces tunnels sont percés grace a un foret qui doit déboucher dans I'articulation a I'endroit exact
des attaches normales du ligament. Nous noterons que le tunnel fémoral n'est pas nécessairement
débouchant a l'extérieur de l'articulation (Illustration I 8), car il peut étre effectué a partir de
l'intérieur de l'articulation. Un écart dans l'une ou l'autre direction de l'emplacement du tunnel

() | (©) o @

lllustration 1 8: Différents moyens de fixation utilisés pour l'ancrage du substitut de LCA dans les tunnels
osseux selon les protocoles classiques. (a) Fixation par l'insertion de vis d’interférence entre la greffe et le
tunnel osseux (b) Agrafe fixant la greffe sur la paroi osseuse (c) Systéeme transfixant venant s'insérer dans la

boucle formée par la greffe (d) Systéme endobouton, venant également maintenir la boucle formée par la
greffe.
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osseux par rapport a l'insertion osseuse d'origine a d'importantes conséquences sur la cinématique
du genou postopératoire [Zantop2006][Dargel2007]. L'emplacement anatomique idéal de ces tissus
osseux est encore soumis a débat a ce jour [Frankl1997][Karmani2003a][Bicer2010].
L'emplacement de la fixation de la greffe au sein de ces tunnels osseux est également important
[Frank1997][Karmani2003a], la rigidité de la greffe étant évidemment d'autant plus grande que sa
fixation est proche de l'entrée du tunnel osseux [Dargel2007]. Il existe de nombreux moyens de
fixation de la greffe dans les tunnels de fixation, dont les principaux sont les vis d’interférence
(permanentes ou résorbables) qui se placent entre la paroi du tunnel osseux et le nouveau ligament,
les agrafes, et les systémes « transfixant » et « endobouton » (Illustration I 8) [Lattermann2005].

Des comparaisons entre les propriétés mécaniques des complexes os/greffe/os en fonction des
moyens de fixation [Karmani2003a][Dargel2007] permettent de voir combien ils peuvent influer
sur le résultat de la ligamentoplastie. En effet, on considére que la charge maximale admissible par
le complexe fixation-greffe-fixation équivaut a 50% de celle admissible par la greffe seule dans les
premiers temps aprés 'opération [Frank1997]. On constate également souvent que le ligament de
substitution offre une plage de déformation plus grande que celle du ligament d'origine a cause des
mobilités qui subsistent dans le systeme de fixation [Dargel2007]. Ces moyens de fixation sont
capables de résister a des efforts de seulement 500 a 1000 N [Unwin2010] ; ainsi, il peut paraitre
inutile de proposer un ligament de substitution qui dépasse cette valeur sans changer le moyen de
fixation.

La prétension appliquée a la greffe lors de sa pose peut étre également sujette a controverse
[Frank1997], car elle peut a la fois augmenter la stabilit¢ du genou [Andersen1997] et diminuer sa
mobilité en supprimant le pied de la « toe region » présentée précédemment. De plus, le caractere
viscoélastique du LCA et de ses reconstructions induisent une relaxation de cette prétension lors de
cycles répétés, et/ou a un allongement du ligament qui peut a son tour diminuer la stabilité du genou
[Karmani2003a][Dargel2007]. Une éventuelle torsion initiale de l'implant visant a reproduire le
caractére hélicoidal du LCA et le couple associé a également été proposée [Li2005], mais n'a pas
clairement fait I'objet d'un consensus.

On notera également que 'angle de flexion du genou lors de la pose du tissu de substitution
joue un réle important dans le résultat obtenu [Butler1989][Dargel2007]. En effet, la longueur du
LCA variant en fonction de l'angle de flexion du genou, sa fonction lors de mouvements
physiologiques pourra étre considérablement altérée suivant que l'on place le substitut du LCA a
différents angles de flexion et avec différentes prétensions.

On notera enfin que des facteurs comme 1'état de l'articulation avant opération (laxité, blessures
éventuelles des tissus adjacents, ...), la nature et l'intensité des pratiques du patient, ainsi que le
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protocole de réhabilitation adopté (immobilisation et exercices) ont évidemment leur réle dans la
réussite de la ligamentoplastie [Lewis1989]. En effet, I'intervention chirurgicale est nécessairement
suivie d'une phase de rééducation dont le but principal est de récupérer I'extension et la flexion
completes du genou, de réhabiliter les muscles entourant le genou, d'encourager une démarche
normale, de supprimer l'enflement de l'articulation et de restaurer la symétrie des membres
inférieurs [Unwin2010]. En général, le patient opéré du LCA retrouve son activité quotidienne 3
mois apres ’opération, et peut reprendre son activité sportive 6 mois aprés [Vieira2009].
L’importance que le patient accorde a la rééducation fonctionnelle demeure un facteur largement
déterminant pour la guérison d’une telle 1ésion [Karmani2003a][Grinsven2010]. Des programmes
de réhabilitation accélérée ont été proposés et semblent avoir des effets satisfaisants sur le retour du
patient a l'activité [Frank1997][Karmani2003a], mais ne font toujours pas I'objet d'un réel
consensus.

5.2.2 Source des greffes utilisées

L'utilisation de protheses synthétiques a €té trés populaire durant les années 1980, car elle
permettait un retour rapide a 'activité. Une grande variété de prothéses synthétiques a été mise sur
le marché et utilisée pour le remplacement du LCA, utilisant tant6t du polytetrafluorethyléne (Gore-
Tex®), des polyesters (Dacron®) des fibres de carbone (Plastafil®) ou encore du polypropyléne
(Kennedy Ligament-Augmentation Device®) [Vunjak-Novakovic2004]. Les reconstructions par
prothéses artificielles ont ét¢é néanmoins abandonnées dans leur quasi-totalité, car pouvaient se
rompre ou s’allonger plastiquement par fatigue [Grood1976], mais également par fluage et par
abrasion avec les angles des tunnels tibial et fémoral, ce qui créait des débris dans la synovie
conduisant a plusieurs types de pathologies dégénératives. Un programme de suivi de 855 prothéses
synthétiques pendant 15 ans a montré qu'entre 40% et 78% d'entre elles avaient rompu a cause des
débris abrasifs, de réactions tissulaires ou de limitations mécaniques [Frank1997][Vunjak-
Novakovic2004] . Néanmoins, nous pourrons noter que de récents travaux utilisant des nouvelles
protheéses synthétiques « bioactives » et « biointégrables » semblent montrer des résultats
intéressants a court terme sur des mod¢les animaux [Viateau2011].

Une allogreffe utilise un tissu humain d'origine cadavérique, pouvant provenir de différents
tissus (tendon rotulien, tendon d'Achille, fascia lata... [Karmani2003a]). La quantit¢ de tissus
disponibles [Zantop2006][Petrigliano2006] et 1'age moyen des donneurs limitent 1'é¢tendue des
reconstructions par allogreffe. Cependant, I'utilisation des allogreffes pour la ligamentoplastie reste
courante aux Etats-Unis notamment [Kato2010]. La xénogreffe utilise un tissu d'origine animale
pour remplacer le LCA 1ésé, et offre donc plus de disponibilités quant a la quantité de tissus
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disponibles. En revanche, l'utilisation de LCA d'origine bovine n'a pas ét¢ approuvée par la Food
and Drug Administration (FDA) et n'est donc pas (ou plus) pratiquée [Vunjak-Novakovic2004]. De
manicre générale, les allogreffes et xénogreffes sont peu pratiquées car elles meénent souvent a des
réactions immunitaires importantes et posseédent un risque important de transmission de maladies
[Vunjak-Novakovic2004].

Face aux limites des prothéses synthétiques et des allogreffes, les interventions chirurgicales de
réparation du LCA consistent a 1’heure actuelle en majorité a utiliser une greffe autologue (ou
autogreffe), c’est-a-dire un tissu prélevé sur le patient. La nature de ces greffes peut étre
principalement de trois types : le tendon rotulien (intervention de Kenneth Jones), les tendons de la
patte d’oie (tendons des muscles ischiojambiers Droit Interne et Demi-Tendineux, DIDT) ou plus
rarement le fascia lata (sorte de cloison fibreuse a la face externe de la cuisse) (Illustration I 9)
[Frank1997][Karmani2003a]. L’intervention de Kenneth Jones, qui consiste a prélever le tiers
central du tendon rotulien avec une petite barrette osseuse a chaque extrémité, est la plus largement
pratiquée [Karmani2003a]. Il a ét¢ montré que les propriétés mécaniques de ce tendon, en termes de
rigidité et de résistance a la rupture, dépassaient celles du LCA natif [Noyes1984][Butler1989]
[Karmani2003a]. L’utilisation du fascia lata ou des tendons des muscles de la patte d'oie (DIDT)
semble montrer également des résultats satisfaisants [Noyes1984][Karmani2003a][Smith2009]. La
grefte prélevée est généralement dédoublée (Illustration I 8), et sa boucle est maintenue par divers
moyens de fixation dans le tunnel fémoral. Nous noterons également la possibilité de minimiser
l'instabilité en rotation du genou due a la rupture du LCA de fagon extra-articulaire (intervention de
Lemaire), c'est-a-dire en compensant la fonction perdue du LCA par la mise en place d'un substitut

Fascia lata

Tendon rotulien

Hlustration 1 9: Représentation simplifiée des sources d'autogreffes les plus communément utilisées: Fascia
lata, droit interne et demi-tendineux (DIDT) et tendon rotulien (intervention de Keneth-Jones).
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de ligament a la périphérie de l'articulation ; cette intervention est cependant maintenant rarement
pratiquée. Malgré les différences de propriétés mécaniques entre les différentes sources
d'autogreffes, les études visant a orienter le choix du tissu de prélévement n'ont pas réussi a trouver
une supériorité significative d'une méthode sur une autre [Frank1997][Moraiti2010][Grinsven2010].
Ces autogreffes permettent, dans le meilleur des cas, une revascularisation et éventuellement une
ligamentisation du tissu de remplacement impliquant un remodelage de sa structure de collagéne
[Karmani2003a].

5.3. Limites des pratiques actuelles et perspectives

Bien que les méthodes de reconstruction par autogreffe offrent des résultats satisfaisants a court
terme, les reconstructions actuelles ne sont pas optimales en ce qui concerne les propriétés
mécaniques du ligament reconstruit ou la restauration de la cinématique normale du genou
[Noyes1984][Lewis1989][Li2006][W002006][Dargel2007][Gao2010][Moraiti2010].

Du point de vue de la cinématique, il a été montré que, pendant la marche, les mouvements
d'un genou qui a subi une ligamentoplastie étaient plus proches de ceux d'un genou avec une rupture
du LCA non traitée que de ceux d'un genou sain [Gao2010]. La comparaison entre des genoux
cadavériques sains et les mémes genoux sans LCA et avec un LCA reconstruit ont montré que les
restrictions du tiroir antéro-postérieur et de la rotation interne étaient significativement moins
assurée par la reconstruction que par le LCA natif [Li2006]. En particulier, certaines études
conduisent a penser que la laxit¢ en rotation devrait €tre davantage considérée [Li2005]
[Lattermann2005][Kato2010]. En effet, il semble que les méthodes actuelles soient satisfaisantes
dans la reconstruction du faisceau AM, mais le soient moins dans celle du faisceau PL
[Gabriel2004][Zantop2006][Shen2007]. Ces résultats quant a la modification de la cinématique du
genou peuvent également €tre le résultat de la perte de la fonction proprioceptive du LCA et donc
du comportement neuromusculaire de l'articulation [Moraiti2010]. Ces éléments apportent des
¢léments de réponse concernant I'apparition de dégénérations du cartilage ou l'arthrose qui peuvent
faire suite a une reconstruction du LCA [Frank1997][Li2006][Zantop2006][Gao2010]. 1 a
également été montré qu'une reconstruction du LCA sur un genou entrainait par compensation une
modification de la cinématique du second genou [Moraiti2010]. Nous noterons que les résultats de
la reconstruction sur la stabilit¢ du genou peuvent €tre treés variables d'une intervention a une autre
[Lewis1989]. Des études de suivi a long terme ont montré que moins de 50% des patients ayant
subi une Iésion du LCA retournait a leur niveau d'activité, et que les radiographies de 90% des
patients montraient des dégénérescences sept ans apres la reconstruction du LCA [Lattermann2005].

I1 semble que les propriétés intrinseéques de 'autogreffe au moment de I'implantation ne soient
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pas la cause des modifications observées de la cinématique du genou. Nous soulignerons néanmoins
que, méme si avant l'opération les propriétés de différentes sources d'autogreffes utilisées sont
proches [Noyes1984] ou supérieures [Unwin2010] a celles du LCA natif, leur prélévement ainsi que
leur fixation dans les tunnels osseux ont un rdle trés néfaste sur la rigidité et la résistance a la
rupture de la greffe [Dargel2007]. Ces autogreffes ont tendance a s'affaiblir aprés 1'implantation
[Butler1989][Unwin2010], en particulier a cause de nécroses tissulaires post-implantatoires
[Noyes1984][Frank1997][Karmani2003a]. Ces nécroses sont notamment dues au fait que le tissu de
remplacement est alimenté par l'intermédiaire du liquide synovial qui atteint difficilement l'intérieur
du tissu [Vunjak-Novakovic2004].

Face a ces limites inhérentes aux moyens de reconstruction actuels, certains auteurs ont émis
l'idée que la reconstruction séparée des deux faisceaux AM et PL du LCA pourrait conduire a des
résultats  supérieurs  [Christel2005][Zantop2006][Lattermann2005][Shen2007][Hosseini2009]
[Bicer2010] (Illustration I 10). En effet, plusieurs auteurs évoquent la difficulté de reproduire la
structure multi-faisceaux du LCA a partir d'un seul tissu [Takail993][Mommersteegl997]
[Gabriel2004] et soulévent l'intérét de se diriger vers des reconstructions qui reproduisent les
déformations non homogenes du LCA [Hosseini2009][Bicer2010], contrairement aux protocoles
classiques qui reconstruisent essentiellement le faisceau AM du LCA [Unwin2010]. Les techniques
opératoires a deux faisceaux proposées dans ce sens ne cessent d'émerger (Illustration T 11,
Illustration I 12) [Lattermann2005][Shen2007][ Yasuda2009][Smith2009][ Yasuda2010][Kato2010]
et sont désormais utilisées de fagon routiniere dans un nombre croissant de services [Unwin2010].

Hlustration I 10: (a) Exemple de reconstruction classique mono-faisceau. (b) Exemple de reconstruction

anatomique a double faisceau. Le second protocole semble permettre de mieux recouvrer la cinématique
normale du genou [Smith2009] [Yasuda2010] [Plaweski2011]
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Comme le faisceau AM du LCA est plus tendu en flexion et le faisceau PL en extension, le premier
faisceau est généralement posé a 45-90° de flexion et le second a 0-20° de flexion [Unwin2010]
[Kato2010]. De maniere a respecter plus fidélement l'anatomie du LCA, la greffe doit étre plus
large pour la reconstruction du faisceau AM que pour le faisceau PL [Smith2009][Katouda2011].

Des données a long terme concernant l'issue des reconstructions a deux faisceaux ne sont, pour
l'instant, que peu  disponibles [Lattermann2005][Zantop2006][Shen2007][Unwin2010]
[Plaweski2011], mais les premiers résultats semblent montrer une supériorité significative de la
reconstruction anatomique a double faisceau sur les reconstructions classiques, en particulier pour
ce qui touche au rétablissement de la cinématique du genou [Smith2009][Yasuda2010]
[Plaweski2011].

Hlustration I 11: Intervention utilisant le DIDT dans le cas d'une reconstruction a double faisceau. (a)
Faisceaux AM et PL utilisés: ici, une fixation unique est utilisée pour l'insertion fémorale. (b) Dispositif
chirurgical lors de l'intervention (c) Vue arthroscopique durant l'intervention. Adapté de [Kato2010]

Néanmoins, dans les différents types de protocoles et de sources d'autogreffes détaillés ci-
dessus, il est nécessaire de modifier des tissus sains pour réparer un tissu 1ésé, démarche qui
n’exclut pas le risque d’obtenir deux tissus moyennement recouvrés [Dargel2007]. En effet, des
douleurs au niveau du site donneur apparaissent pour des reconstructions utilisant le tendon rotulien
[Karmani2003a], et une atrophie du muscle ou des tendinites ne sont pas a exclure dans les mois
suivant l'intervention pour les autogreffes en général, ce qui induit des périodes de réhabilitation
prolongées [Vunjak-Novakovic2004]. Ces complications au niveau du site donneur constituent une
limite inévitable a l'utilisation de greffes autologues.
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Hllustration I 12: Visualisation des tunnels et des fixations d'une reconstruction a double faisceau obtenues a
partir de résultats de tomographie 3D. (a) vue postérieure (b) vue sagittale (c) vue dans le plan transversal.
Adapté de [Yasuda2010].

6. Ingénierie tissulaire du LCA

6.1. Historique et applications de l'ingénierie tissulaire

Il est difficile de discerner nettement les premieres apparitions de 1'ingénierie tissulaire, tant les
domaines de recherches qui y sont impliqués sont nombreux et parfois anciens. En effet, la culture
ou I'¢tude de l'activité des cellules, 1'étude des facteurs de croissance, la chimie des polymeres
biodégradables et les procédés de fabrication tridimensionnels associés, la libération progressive de
molécules actives, l'immunologie appliquée, la mécanique des tissues biologiques, les études
biomécaniques du systéme articulaire ou encore les capteurs a usage biomédical et leurs
applications sont autant de domaines antérieurs et/ou contemporains au concept d'ingénierie
tissulaire et qui ont permis 1’émergence de celui-ci. Cependant, on peut affirmer que I'apparition de
l'ingénierie tissulaire est issue d'une problématique clinique: la réparation d'un organe par
autogreffe pose des problémes relatifs au site donneur, les allogreffes sont disponibles en quantité
limitée et entrainent des réactions immunitaires indésirables, et enfin l'utilisation de tissus
synthétiques a souvent montré des limites tant au niveau de leurs performances mécaniques que de
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leur intégration dans le métabolisme.

La premicre utilisation « officielle » du terme d'ingénierie tissulaire est attribuée a un des
pionniers de la biomécanique et de la bioingénierie, le professeur Y.C. Fung, qui proposa en 1985
d'établir des liens entre le fonctionnement des cellules qui composent les tissus biologiques et la
fonction de ces tissus. La définition générale la plus largement admise de 1'ingénierie tissulaire a été
publiée en 1993 dans la revue Science par Langer et Vacanti [Langer1993]: « L'ingénierie tissulaire
est un domaine interdisciplinaire qui applique les principes des sciences de 1'ingénieur et du vivant
dans le but de développer des substituts biologiques qui restaurent, maintiennent ou améliorent la
fonction tissulaire d'un organe. » Les premiers domaines d'application de l'ingénierie tissulaire ont
concerné la reconstruction de l'os, du cartilage, des vaisseaux sanguins ou encore de la peau,
applications qui correspondaient et correspondent encore certainement aux besoins les plus
importants. Les applications de l'ingénierie tissulaire a la reconstruction de la peau sont les
premieres a avoir donné lieu a des produits disponibles sur le marché. En effet de nombreuses
entreprises (TransCyte®, Dermagrafi®, Apligraf®,...) proposent désormais des biosubstituts de peau
constitués d'une matrice biodégradable et de cellules réparatrices. Des recherches ont également
abouti (ou aboutissent actuellement) a des applications cliniques en ce qui concerne la
reconstruction des reins, du pancréas, du foie, de vaisseaux sanguins, d'os ou du cartilage. Les
perspectives offertes par l'ingénierie tissulaire prétent a penser que des applications a davantage de
tissus verront prochainement le jour, et que leurs utilisations cliniques vont se répandre fortement
durant le XXI¢me siecle, en raison notamment du vieillissement général de la population.

Neéanmoins, au regard des fortes subventions accordées a ce domaine cette derniére décennie
[Ingber2006a], nous préciserons que peu d'approches ont atteint a ce jour une application clinique,
en particulier en raison de la complexité du probléme et du nombre de domaines scientifiques
impliqués. Nous noterons également que les cliniciens semblent assez réticents face a cette nouvelle
forme de médecine, et davantage d'études animales vont étre nécessaires durant les prochaines
années pour améliorer son acceptation dans les blocs opératoires [Hollister2009]. L'une des limites
principales a laquelle I'ingénierie tissulaire est confrontée est de savoir quelles caractéristiques du
tissu initial doivent étre recouvrées pour permettre un retour a une fonction physiologique
«normale ». Le concept d'ingénierie tissulaire fonctionnelle a alors vu le jour récemment ; il vise a
souligner l'importance des considérations biomécaniques lors de la phase de conception d'un
biosubstitut pour une application spécifique [Ingber2006a]. C'est précisément dans ce cadre que
s'inscrivent les travaux qui vont étre présentés dans les prochaines sections.
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6.2. Terminologie

La définition « historique » de l'ingénierie tissulaire exposée précédemment sera également
adoptée dans ce mémoire. Nous noterons que les termes « ingénierie tissulaire » et « génie
tissulaire » ne sont pas différents et correspondent simplement a deux traductions du terme anglais
"tissue engineering". Certains auteurs ont séparé trois approches différentes de 1'ingénierie tissulaire
[Laurencin2005][Cheung2007] : [l'utilisation de matrices de support poreuses induisant une
régénération tissulaire, l'utilisation de cellules isolées cultivées préalablement in vitro, et 1'utilisation
de facteurs de croissance. Dans ce mémoire, nous définirons plutot l'ingénierie tissulaire comme
une combinaison de ces trois approches, comme de nombreux auteurs le font de maniére implicite
[Petrigliano2006][Kimura2008][Liao2008][Benhardt2009]. On peut reconnaitre deux rdles
principaux a la matrice de support dans laquelle les cellules réparatrices vont étre ensemencées :
d'une part, elle doit assurer provisoirement la fonction du tissu qui est remplacé ; de l'autre, elle sert
de support pour la formation d'un « néo-tissu» [Vunjak-Novakovic2004]. Par définition, cette
matrice doit donc étre constituée d'un biomatériau (c'est-a-dire un matériau visant a étre en contact
avec un tissu biologique) a la fois biodégradable et biocompatible. Par le terme « biocompatible »,
nous entendrons la « faculté du matériau a remplir une fonction spécifique avec une réaction
appropriée du tissu hote » [Nair2007], c'est-a-dire qu'il doit pouvoir s'intégrer dans l'organisme sans
provoquer de réaction adverse. Par « biodégradable », nous entendrons la capacité du matériau a se
transformer avec le temps sous I'action d'organismes biologiques en des produits assimilables par le
tissu hote sans réaction adverse. Comme nous le verrons, la structure de cette matrice, ses propriétés
mécaniques ainsi que ses propriétés de dégradation détermineront largement l'activité des cellules
qui y seront ensemencées, ainsi que la composition et les caractéristiques du néo-tissu qui sera créé
[Vunjak-Novakovic2004]. Le terme « biosubstitut » désignera l'ensemble formé par les cellules
ensemenceées, la matrice extracellulaire progressivement secrétée par ces cellules et la matrice de
support (ou ce qu'il en reste suivant I'état d'avancement de sa dégradation).

Les cellules régénératrices, a la base du principe de I'ingénierie cellulaire, sont sensibles a leur
environnement mécanique par une série de leviers qui constituent un vaste domaine de recherche
regroupé sous le terme de « mécanotransduction » ; cet aspect sera traité de facon plus détaillé par
la suite. La croissance de ces cellules doit évidemment étre alimentée par de nombreux éléments
nutritifs ou hormonaux que 1'on nommera dans toute la suite « facteurs biochimiques ». Ces facteurs
sont évidemment acheminés par 1'intermédiaire d'un liquide dans lequel I'intégralité du processus de
croissance est effectué, et que I'on nommera « milieu de culture ». Nous appellerons « bioréacteur »
I'ensemble des appareils visant a contrler in vitro l'environnement mécanique, physique et
biochimique de la matrice, en permettant notamment l'apport et le contréle des facteurs
biochimiques, la circulation du milieu de culture, le controle de la température ainsi que les
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sollicitations mécaniques éventuelles [Vunjak-Novakovic2004][Petrigliano2006][Butler2009]. Le
bioréacteur a donc une place cruciale dans la recherche en ingénierie tissulaire, car il est notamment
-avec la matrice- a la base du contréle des stimuli mécaniques nécessaires a la formation d'un néo-
tissu [ Vunjak-Novakovic2004][Jeong2008][Benhardt2009].

6.3. Intérét pour la reconstruction du LCA et hypothéses de travail

Dans le chapitre précédent dédi¢ au LCA et a ses moyens de reconstructions, nous avons dressé
un état des limitations des moyens actuels de reconstruction. Ces limitations concernent tout d'abord
des problémes d'instabilité chronique en rotation [Li2005], problémes qui pourraient étre en partie
réglés ou tout du moins atténués par des reconstructions anatomiques double faisceau
[Yasuda2010]. En ce qui concerne les sources de substituts utilisés, nous avons vu que les prothéses
synthétiques n'offraient pas la tenue mécanique suffisante, et que les allogreffes ou xénogreftes
posaient des problémes d'immunocompatibilité [Vunjak-Novakovic2004][Freeman2009]. Dans le
cas d'autogreffes, nous avons vu qu'il existait plusieurs problémes a long terme concernant
l'appauvrissement de la tenue mécanique de la greffe [Zantop2006], notamment a cause de nécroses
post-implantatoires [Karmani2003a], qui sont la conséquence d'une alimentation difficile en
nutriments provenant du liquide synovial [Vunjak-Novakovic2004]. De plus, nous avons vu que
l'utilisation de ce type de substitut pouvait impliquer des douleurs au niveau des sites donneurs
[Karmani2003a], et que, en conclusion, les démarches actuelles n'excluaient pas la possibilité
d'obtenir deux tissus (site donneur et ligament de remplacement) moyennement recouvrés
[Dargel2007]. Le principe de 'ingénierie tissulaire offre donc des perspectives intéressantes dans la
résolution de ces limitations  [Altman2002][Laurencin2005][Lu2005][Petrigliano2006]
[Freeman2007][Freeman2009][Fan2009].

En effet le biosubstitut, issu des principes de l'ingénierie tissulaire, permet idéalement de
contourner les problémes a long terme en donnant place progressivement a un tissu biologique
semblable au tissu natif [Petrigliano2006]. Les problémes d'immunocompatibilité sont contournés
en utilisant des cellules venant du patient, et les problémes liés au site donneur n'ont plus lieu
d'exister. Ainsi, les avantages potentiels d'une reconstruction du LCA utilisant le principe de
l'ingénierie tissulaire justifient I'intérét croissant de la recherche mondiale a ce sujet et les travaux
qui vont étre décrits tout au long de ce mémoire, d'autant plus si I'on considere les enjeux

économiques qui y sont associés.
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Patient Rupture du Désenflement Programme de
LCA du genou réhabilitation
diagnostiquée
_ Intervention Retou'r aune
Accident chirurgicale activité
normale
o Prélévement et Ensemencement dans Dégradation de la
Clinique expansion des la matrice de support matrice de support
cellules ‘ o _
Culture en bioréacteur Régénération tissulaire
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de temps : quelques semaines un mois 1

Hllustration I 13: Représentation schématique des différentes étapes (au niveau du patient et a l'échelle de la
clinique) et des différentes échelles de temps associées a la réparation du LCA par ingénierie tissulaire.

Face au défi scientifique que représente cette problématique, une série d'hypotheses de travail
doit étre dressée des le début de ce mémoire. Nous allons tenter par la suite de proposer et de
caractériser une matrice adaptée a la reconstruction du LCA par la méthodologie de l'ingénierie
tissulaire. Nous ne remettrons pas en cause les protocoles adoptés par les cliniciens lors de
ligamentoplasties, et nous nous focaliserons donc uniquement sur la conception de matrices et de
bioréacteurs adaptés au cas du LCA. Cela implique notamment que nous considérerons que les
moyens de fixations classiques de substituts de LCA permettraient d'ancrer cette matrice dans les
tunnels osseux de fagon satisfaisante, hypothése qui ne sera pas vérifiée dans ce travail. Le schéma
d'une éventuelle réparation du LCA utilisant la matrice qui va étre présentée dans ce mémoire sera
le suivant (Illustration I 13): (1) une rupture du LCA est diagnostiquée chez le patient & partir des
tests cliniques classiques : un prélevement de cellules est alors effectué, par exemple au niveau de la
créte iliaque dans le cas de l'utilisation de cellules souches (2) les cellules sont mises en culture,
tandis que le genou blessé désenfle progressivement ; (3) les cellules sont ensemencées au sein de la
matrice, puis l'ensemble cellules-matrice est cultivé dans un bioréacteur pendant quelques jours ou
semaines afin d'assurer une bonne adhésion cellulaire et une distribution uniforme au sein de la
matrice, ainsi qu'un début de formation de tissu (4) le biosubstitut ainsi formé est utilisé en lieu et
place de l'allogreffe employée durant les protocoles habituels (Illustration I 14), et la régénération
tissulaire a lieu progressivement pendant la phase de réhabilitation alors que, dans le méme temps,

la matrice commence son processus de dégradation.
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Hlustration I 14: Implantation d'un biosubstitut dans un genou porcin [Fan2008].

L'hypothése principale sur laquelle s'appuie cette démarche suppose la compensation de la
dégradation de la matrice par la régénération tissulaire, de sorte que l'intégrit¢ du néo-tissu soit
conservé apres l'implantation. Cette hypothése est difficilement vérifiable sans passer par des
implantations animales tant les phénomenes impliqués sont nombreux et interdépendants,
implantations qui ne seront pas effectuées dans le cadre du travail présenté ici.

7. Cabhier des charges pour la conception d'une matrice de support

Dans les sections suivantes, nous allons tenter de dresser un cahier des charges énongant les
principales caractéristiques que doit satisfaire une matrice adaptée a la reconstruction du LCA. Ce
cahier des charges sera séparé en différentes catégories pour des raisons de clarté¢, mais il est
essentiel de souligner que les contenus de ces catégories sont fortement liés. Une matrice adaptée
devra donc nécessairement étre issue d'un compromis, qui considérera a la fois 1'échelle
macroscopique du tissu a laquelle la matrice va devoir assurer la fonction physiologique du LCA, et
1'échelle microscopique a laquelle les différentes conditions nécessaires a la formation de tissu
devront étre satisfaites. Il est crucial de rappeler qu'une liste exhaustive des caractéristiques que doit
remplir cette matrice est loin d'étre établie a ce jour [Byrne2007][Kang2010]. Les sections suivantes
vont donc présenter celles qui ont été considérées comme les plus pertinentes dans le cadre de cette
étude.
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7.1. Considérations biologiques et biochimiques

Dans un premier temps, une matrice adaptée a la réparation du LCA doit étre biocompatible et
limiter le risque de transmission de maladies et d'infection. Nous devrons donc notamment nous
assurer qu'aucune trace de produits toxiques ne provienne de sa fabrication, de son stockage ou de
son conditionnement. La matrice doit étre aisément stérilisable [Almeida2010], soit par passage a
l'autoclave, soit par passage a l'alcool ou a diverses sources de rayonnement. Elle doit étre
également biodégradable, et les produits issus de sa dégradation doivent étre facilement assimilés
par le métabolisme [Kwon2005][Cheung2007][Jones2007][Almeida2010]. Idéalement, la matrice
doit se dégrader a une vitesse qui correspond a celle de la régénération tissulaire afin d'assurer une
stabilit¢ suffisante pendant la période de transition [Butler2000][Vunjak-Novakovic2004]
[Laurencin2005][Lu2005][Liu2008][Liao2008][Benhardt2009][Fedorovich2011] . Cependant, cette
vitesse de dégradation idéale est difficile a fixer dans la mesure ou elle dépend de la vitesse de
formation de tissu, qui a son tour dépend de la microstructure et de la composition de la matrice. La
formation de tissu et la dégradation de la matrice sont donc fortement corrélées, d'autant plus que la
formation d'une couche de néo-tissu sur la matrice peut empécher ou réduire sa dégradation [Sanz-
Herrera2010]. De plus, la caractérisation in vitro de la dégradation de diverses matrices n'est pas
nécessairement représentative de leurs véritables propriétés de dégradation lorsqu'elles sont
implantées, et une caractérisation in vivo est souvent nécessaire [Fan2008]. Par exemple, la
biodégradation de plusieurs biomatériaux fréquemment utilisés peuvent induire une réduction locale
du pH impliquant des effets négatifs sur le métabolisme [Cheung2007][Li2011], effets qui sont
difficiles a reproduire in vitro. 1l a ét€¢ montré que des vitesses de dégradation trop rapides pouvaient
avoir un effet trés négatif sur la régénération tissulaire [Sanz-Herrera2009]. Il sera donc considéré
ici que la formation d'un néo-tissu est un processus long, et que des vitesses de dégradation treés
lentes doivent donc étre privilégiées.

Le matériau constitutif de la matrice doit idéalement attirer les cellules et faciliter leur
adhésion, leur motilité et leur prolifération, ce qui implique des propriétés de surfaces appropriées
[Sengers2007][Leong2008][Park2009][ Almeida2010]. En particulier, I'enrobage du biomatériau par
certaines protéines peut étre vu comme une bonne solution pour améliorer ces propriétés de surface
[Leong2008]. Nous soulignerons ¢galement que la capacit¢ du biomatériau a délivrer
progressivement des ¢léments actifs notamment par 1'encapsulation de diverses protéines offre des
perspectives trés intéressantes [Hollister2007][Hollister2009][Owen2010], en particulier pour
limiter la réponse inflammatoire qui suit l'implantation [Lacroix2009]. Cependant, 1'enrobage de la
surface du matériau et 1'encapsulation d'agents actifs ne seront pas traités dans les présents travaux,
mais en constitueront I'une des perspectives les plus prometteuses.

58



I. Etat de I'art: ingénierie tissulaire du Ligament Croisé Antérieur (LCA)

7.2. Considérations biomécaniques a 1'échelle cellulaire

Les cellules au sein du métabolisme sont constamment sujettes a des stimuli mécaniques qui
sont dus a des sollicitations physiologiques du tissu sur lesquelles elles sont ancrées, qui peuvent
provenir d'efforts imposés au tissu (dans le cas de 1'os par exemple), de flux de cisaillement (parois
des vaisseaux sanguins), ou de déplacements (cas du ligament). Ces stimuli mécaniques sont
traduits par les cellules en réponses biochimiques, par le biais de mécanismes complexes de
mécanotransduction [Ingber2006][Chen2008]. Ces procédés mécanobiologiques sont supposés
rendre les tissus adaptés a leur fonction : par exemple, si une rigidité accrue du substrat résulte en
des déformations plus faibles ressenties par les cellules (donc la sollicitation est controlée en effort
et non en déplacement), on se dirigera plutot vers de 1'os, sinon vers un tissu mou [Lacroix2002a]
[Prendergast2007]. De nombreuses ¢études expérimentales ont notamment montré que
I'environnement mécanique de la cellule avait une influence sur sa forme et sa direction de
migration privilégiée [Raeber2008], la composition de la matrice extracellulaire sécrétée
[Altman2002a][Chiquet2003], leur différentiation [Altman2002a] et leur prolifération [Webb2006].
On comprendra donc que le simple fait d'ensemencer des cellules dans une matrice poreuse n'est pas
suffisant pour obtenir la formation du tissu souhaité [Tsang2004], mais qu'un environnement micro-
mécanique spécifique est également requis. En revanche, l'amplitude idéale de ces stimuli
mécaniques ainsi que leur fréquence ou leur direction n'ont pas été clairement établies, et il est
d'autant plus difficile d'établir un consensus que la réponse des cellules varie beaucoup en fonction
des individus [Prendergast2007]. Un ¢état des lieux complet des connaissances en
mécanotransduction sortirait du cadre de ce mémoire et ne sera pas présenté ici ; en revanche, nous
allons ci-apres en présenter quelques notions qui seront utiles pour la suite.

De nombreux mécanismes sont impliqués lors de la sollicitation dynamique d'une matrice
ensemencée de cellules, et il est généralement trés difficile de les séparer expérimentalement
[Sengers2007]. Ainsi, de nombreuses études ont rapporté des résultats contradictoires concernant,
par exemple, les contraintes de cisaillement a imposer pour stimuler l'activité biologique : tandis
que certains préconisent des contraintes de cisaillement supérieures a 0,5Pa [Bakker2001]
[McGarry2005], d'autres suggerent que des contraintes supérieures a SmPa ont un effet négatif sur
la viabilité cellulaire [Milan2009]. Cela peut étre dii a des différences concernant le protocole
expérimental utilis¢ [Olivares2009], mais met également en exergue la méconnaissance de
I'ensemble des mécanismes impliqués et le besoin de compléter la compréhension actuelle avec
davantage de données expérimentales et de modéles théoriques. En ce qui concerne la
différentiation cellulaire, plusieurs auteurs ont proposé¢ des modeles de mécanorégulation visant a
prédire vers quel phénotype cellulaire allait se diriger une cellule souche soumise a un
environnement cellulaire donné. Ces modeles ont été comparés et confrontés a des observations in
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vivo [Isaksson2006] en particulier dans le cas de la fracture osseuse, ou l'environnement mécanique
joue un role important dans les différentes étapes de différentiation qui se succedent [Lacroix2002a]
[Isaksson2006a]. Sans détailler le contenu de ces modeles, nous noterons que de nombreuses études
récentes se basent sur le travail de Prendergast et al. [Prendergast1997] qui a formulé les stimuli
mécaniques comme une combinaison de la déformation octaédrique et de la contrainte de
cisaillement due au flux [Sandino2011] ou de la vitesse du flux [Lacroix2002][Byrne2007]
[Olivares2009][Milan2010][Chen2011a], ces deux grandeurs étant liées dans le cas de fluides
newtoniens. En effet, il a ét¢ montré que la déformation octaédrique était généralement supérieure a
la déformation principale et représentait davantage la distorsion ressentie a priori par la cellule
[Lacroix2006]. Nous rappellerons que la déformation octaédrique ... s'exprime de la fagon
suivante [Olivares2009]:

2
8acza:3_\/(81_511)2‘*‘(811_8111)2“_(8111_81)2 (1)

avec g, &y et gy les trois déformations principales. 1l s'agit donc d'une déformation équivalente au
sens de Von Mises. Ainsi, suivant ces deux sources de stimuli considérées comme représentatives de
l'environnement micro-mécanique, on peut formuler une estimation de l'orientation cellulaire qui
sera préférée localement (Illustration I 15). En comparant numériquement différents modéles de
mécanorégulation dans le cas de la réparation d'une fracture d'un os long soumis a un chargement
axial [Lacroix2002] et a de la torsion [Isaksson2006], il a ét¢ montré que la déformation octaédrique
¢tait le signal mécanique le plus significatif [Isaksson2006][Isaksson2006a], et que le modele
utilisant la déformation octaédrique ainsi que la vitesse du flux offrait les résultats les plus proches

Contrainte de cisaillement due au flux (mPa) Vitesse de ﬂu::: (um/'s)
; 60l
Mort cellulaire , 18
Tissu conjonctif 30 .
Cartilage i i
Os immature
2.6 i

Os mature |

0.01 3.2e-2

1 3.75 11.25 22.5

Déformation octaédrique (%)
lllustration 1 15: Modéle de mécanorégulation adapté de [Prendergast1997]. L'environnement local
représenté par une combinaison de la déformation octaédrique et de l'écoulement permet de prédire vers
quel phénotype cellulaire les cellules vont s'orienter.
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des données expérimentales [Lacroix2002a]. Nous noterons néanmoins qu'aucun des algorithmes
alors testés n'est parvenu a reproduire de facon exacte I'enchainement des étapes de différentiation
observées lors de la réparation d'une fracture.

Les sollicitations macroscopiques a l'origine de ces stimuli mécaniques peuvent €tre imposées
soit in vivo par la fonction physiologique du tissu, soit in vitro par l'intermédiaire d'un bioréacteur
[Sengers2007]. Dans le second cas, des sollicitations mécaniques dynamiques imposées a la matrice
ont l'avantage de générer a la fois des déformations du substrat et un mouvement de
I'environnement fluide, le second étant ajustable en faisant varier la vitesse de déformation
[Milan2009]. L'intérét d'un bioréacteur dynamique pouvant soumettre la matrice a des cycles de
chargement répétés a donc été soulevé, en particulier dans le cas de l'ingénierie tissulaire du LCA,
dans la mesure ou il a ét¢ montré que des déformations cycliques avaient un effet positif sur la
prolifération des fibroblastes et la production de matrice extracellulaire associ¢e [Webb2006]. Les
différents aspects qui touchent au bioréacteur seront traités dans une section ultérieure (IV.4.1.).

En résumé, nous noterons que les stimuli mécaniques locaux ont un effet avéré sur l'activité
cellulaire et peuvent étre influencés par les propriétés du matériau constitutif de la matrice, sa
microstructure, la localisation des cellules au sein de cette matrice, et évidemment par les
caractéristiques des sollicitations mécaniques et des conditions de flux imposées a I'échelle
macroscopique [Sandino2011]. La culture des cellules ensemencées dans la matrice sous un
environnement maitrisé, c'est-a-dire en bioréacteur, s'aveére donc nécessaire pour comprendre et
éventuellement contrdler ces réponses biologiques. Méme s'il est difficile d'intégrer directement ces
aspects micro-mécaniques dans la phase de conception d'une matrice adaptée a la réparation du
LCA, il sera intéressant de pouvoir les quantifier et de concevoir un bioréacteur adapté permettant
d'imposer a I'échelle macroscopique les conditions de culture optimales pour fournir aux cellules un
environnement micro-mécanique adapté. Nous préciserons que les propriétés intrinséques du
matériau qui constitue cette matrice ont également une nette influence sur l'activité cellulaire, car
les cellules générent des forces (appelées contractiles) qui leur permettent de sonder leur substrat et
d'adapter leur réponse en conséquence [Lo2000][Discher2005] en dehors des stimuli mécaniques
qui leur sont imposés.

7.3. Considérations biomécaniques a I'échelle articulaire

Nous avons évoqué dans la section précédente quelques aspects mécaniques a I'échelle de la
cellule qui peuvent avoir une influence sur la régénération tissulaire et donc sur la réussite d'une
approche d'ingénierie tissulaire. Or, la matrice ne doit pas seulement permettre cette régénération
tissulaire, mais doit aussi se substituer au tissu natif et remplir sa fonction physiologique durant la
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période de transition qui va suivre son implantation. De nombreux auteurs en déduisent donc que
les propriétés mécaniques de la matrice idéale au moment de l'implantation doivent étre au plus
proche de celles du LCA natif [Altman2002][Laurencin2005][Freeman2007][Freeman2009]. Dans
ce mémoire, nous considérerons que l'ambition de la solution proposée n'est pas de régénérer un
tissu identique au LCA natif, mais consiste a proposer une solution capable de remplir sa fonction
lors d'une activité physiologique normale : cela constitue la base du concept d'ingénierie tissulaire
fonctionnelle. 11 semble en effet plus réaliste dans un premier temps de prétendre proposer un tissu
compatible avec les sollicitations physiologiques imposées au LCA lors des activités de
réhabilitation, plutdt que de concevoir une matrice capable de supporter des charges supérieures a
2000 N comme cela peut étre le cas pour un LCA natif jeune [Karmani2003]. En outre, l'ancrage
réalisé a travers les moyens de fixations actuellement disponibles est capable de supporter des
efforts compris uniquement entre 600 et 800 N [Dargel2007], et il peut paraitre ainsi inutile que la
charge a rupture de la matrice dépasse cette limite.

La question ici est de déterminer quelles propriétés mécaniques du LCA doivent étre
considérées en priorité dans ce cahier des charges, et dans quelle mesure elles doivent étre
approchées [Butler2000]. Dans notre cas, nous allons privilégier les propriétés de rigidité, de non-
linéarité (convexité de la courbe de réponse en traction) et de déformation d'entrée en plasticité. En
effet, la rigidit¢ du LCA lui permet de restreindre le déplacement relatif entre le tibia et le fémur, et
elle doit étre respectée : une matrice trop peu rigide entrainerait une instabilité de I'articulation, et
une matrice trop rigide pourrait avoir des conséquences négatives sur la souplesse de l'articulation
et les tissus alentours qui ne seraient pas assez sollicités. Comme nous l'avons observé dans le
Tableau I 2, les valeurs rapportées pour la rigidité du LCA natif varient entre 120 et 250 N/mm. La
convexité de la courbe de réponse présentée précédemment doit étre également respectée de
maniere a assurer une mobilité suffisante de I'articulation et a limiter les sollicitations en fatigue et
en fluage appliquées a la matrice [Laurencin2005]. Cela dit, la plage de déformation fonctionnelle
de la « toe region » qui doit étre reproduite ici est difficile & déterminer ; pour un LCA natif, nous
savons cependant que cette valeur est comprise entre 1.5 et 4% [Karmani2003]. La matrice
proposé¢e doit évidemment supporter les déformations physiologiques quotidiennes de fagon
réversible : une déformation plastique de la matrice conduirait en effet a une laxité excessive de
l'articulation [Vieira2009]. Nous soulignerons ici que le chargement a rupture de la matrice ne sera
pas considérée comme essentiel dans un premier temps : les sollicitations imposées au niveau du
LCA étant considérées comme controlées en déplacement et non en effort, la charge supportée par
le LCA sera vue comme une conséquence de la déformation imposée en rapport a la rigidité du
tissu. La rigidité en torsion du LCA peut également étre vue comme une caractéristique importante
dans la restauration de la stabilité en rotation de l'articulation ; les données expérimentales a ce
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niveau sont néanmoins quasiment inexistantes. Nous pourrons donc nous limiter a préférer des
valeurs élevées de rigidité en rotation.

La réponse mécanique du néo-tissu va étre naturellement amenée a varier dans le temps, et il
est donc crucial de rappeler que méme si cette réponse est adaptée au moment de 1'implantation, elle
ne le sera pas nécessairement apres quelques semaines d'implantation suivant que la formation du
tissu aura suffisamment compensé la dégradation du matériau. Comme souligné précédemment, il
est cependant difficile de prédire cette évolution tant les phénomenes impliqués sont nombreux et
corrélés, et des essais in vitro et in vivo répétés seront donc nécessaires avant toute utilisation
clinique. Enfin, méme si la matrice proposée pourra montrer des propriétés viscoélastiques, elles ne
seront pas comparées dans ce travail a celles du LCA natif. Nous nous contenterons de souligner
que pour une application clinique, il sera nécessaire d'évaluer les caractéristiques de la matrice en
fatigue et en fluage cyclique, en considérant par exemple 500 000 cycles de déformation de 2 a 3%
a 1.6 Hz correspondant a l'exercice d'une marche rapide pendant une période de réhabilitation de 6
mois [Vieira2009].

7.4. Considérations morphologiques

La morphologie de la matrice proposée doit permettre aux cellules de migrer, de proliférer et
d'étre alimentées, ce qui implique une structure hautement poreuse [Vunjak-Novakovic2004]
[Laurencin2005]. De plus, les vaisseaux sanguins responsables de la nutrition des tissus seront
absents lors de I'implantation de la matrice dans l'articulation. La microstructure de la matrice doit
donc permettre a la fois aux nutriments d'atteindre les cellules et aux déchets de biodégradation
d'étre évacués [Laurencin2005][Petrigliano2006][Melchels2010], ce qui implique que
l'interconnectivité des pores ainsi que leur accessibilité de la surface de la matrice vers son cceur
sont donc également des critéres essentiels a prendre en considération. Cette interconnectivité des
pores a d’ailleurs été significativement corrélée a la croissance de tissu dans plusieurs études
[Jones2009][Lee2010]. Méme si une porosité élevée et une large taille de pores parait souhaitable,
notamment pour la vascularisation du néo-tissu [Milan2009][Fedorovich2011], la matrice doit
également présenter une surface suffisante pour l'adhésion des cellules et doit posséder des
propriétés mécaniques suffisantes, ce qui implique une limite haute de porosité [Murphy2010]. Bien
que la taille de pores idéale n'ait pas ét¢ encore véritablement sujette a consensus [Fierz2008],
plusieurs études ont considéré qu'elle doit étre « supérieure a 200-250 um » pour la croissance des
tissus mous [Cooper2005][Laurencin2005][Freeman2009] . Il a été montré que cette taille de pores
¢était plus déterminante que la porosité effective de la matrice sur la régénération tissulaire [Sanz-
Herrera2009]. Il sera utile de remarquer que lorsqu'il est soumis a des chargements, le réseau
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poreux d'une matrice a tendance a se "refermer", le diamétre des pores ayant tendance a devenir
ainsi plus petit que le diamétre mesuré au repos [Chen2008a]. De plus, méme si la plupart des
matrices proposées dans la littérature offrent une population de taille de pores quasiment homogene
notamment a cause du procédé utilis€¢ [Khoda2011], des gradients dans la microstructure peuvent
étre avantageux et sont d'ailleurs présents dans la plupart des tissus biologiques natifs [Leong2008]
[Sudarmadji2011]. De tels gradients peuvent notamment permettre de limiter I'obstruction des pores
situées en périphérie de la matrice due a une prolifération accrue des cellules [Sengers2007]
[Chan2010][Chung2010][Murphy2010][Ahn2010].

31 40 SEI

nxzs 1mm 3140 SEI X37  500pm 3140 SEI

Hllustration 1 16: Exemples de matrices possédant (a) une taille de pores homogene et (b) un gradient de
taille de pores du centre a la périphérie de la matrice. 1l a été montré que la viabilité et la prolifération était
supérieures dans le second cas [Ahn2010]. Adapté de [Ahn2010].

On notera que l'insertion de canaux au sein de la matrice a souvent été utilisée afin de
provoquer la  revascularisation du néo-tissu  [Silva2006][Jiankang2007][Becker2009]
[Melchels2010b] ou d'orienter la migration et la prolifération cellulaires [Leclerc2006]. Enfin, la
dégradation de la matrice peut étre considérablement influencée par sa morphologie, dans la mesure
ou les produits de la dégradation peuvent a leur tour accroitre la vitesse de dégradation de la
matrice, si sa morphologie ne permet pas a ces déchets d'étre évacués [Chen2011a].

7.5. Considérations cliniques

Afin de se diriger vers une solution pertinente pour le remplacement du LCA, il est nécessaire
de considérer le contexte clinique dans lequel doit s'inscrire le substitut de LCA proposé des le
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début de la phase de conception de la matrice. En particulier, nous pouvons noter la nécessité de ne
pas trop s'¢loigner du protocole opératoire connu et maitrisé par les chirurgiens orthopédistes, de
manic¢re a s'assurer que la solution proposée pourrait €tre adoptée par les praticiens [Vunjak-
Novakovic2004]. La matrice proposée doit étre susceptible d'admettre une production a grande
échelle, d'étre stockée et acheminée facilement jusqu'au bloc opératoire, et d'étre manipulée
facilement par le praticien [Butler2000]. Comme nous l'avons vu précédemment, nous
considérerons ici que l'ancrage de la matrice dans l'articulation se fera suivant les protocoles
habituels : nous veillerons donc a offrir une longueur suffisante en supplément de la longueur
anatomique du LCA. De plus, sur le plan morphologique, les dimensions de la matrice (ou les
dimensions des deux matrices dans le cas d'une reconstruction double faisceau) doivent E&tre
compatibles avec 1'espace disponible dans I'articulation.

8. Ktat de I'art :matériaux et architectures

8.1. Etatde l'art : matériaux utilisés

De nombreux matériaux peuvent constituer des candidats potentiels pour l'ingénierie tissulaire.
En particulier, des matériaux a base d'hydrogels (particulicrement le gel d'alginate [Nair2007]
[Tritz2010]) ont été utilisés pour certaines applications en ingénierie tissulaire, notamment grace a
leur capacité de remplir des espaces de forme irrégulicre [Ma2004]. Cependant, nous nous
intéresserons ici a des matériaux susceptibles d'étre mis en forme sous forme de fibres, qui
permettront (comme nous le verrons ultérieurement) de reproduire davantage la grande rigidité du
LCA dans la direction longitudinale [Horan2006]. Ces matériaux peuvent étre classifiés en deux
principaux groupes : les matériaux naturels d'une part, et synthétiques d'autre part [Lia02008].

8.1.1 Matériaux naturels

La soie peut constituer un candidat potentiel dans le choix d'un matériau naturel [Altman2002]
[Fan2008][Liu2008][Chen2008a]. Elle présente des propriétés mécaniques ¢levées, un coft
relativement faible et de faibles vitesses de dégradation [Vunjak-Novakovic2004][Liu2008]
[Chen2008a] par le biais d'un processus de dégradation enzymatique [Ma2004]. Cela dit, une
certaine cytotoxicité des fibres de soie constitue une limite certaine a son utilisation [Ma2004]. La
séricine, molécule potentiellement allergéne, doit en étre extraite avant son utilisation clinique
[Altman2002][ Vunjak-Novakovic2004][Liu2008][Chen2008a]. Des études ont rapporté que des
matrices en soie permettaient une bonne adhésion et prolifération cellulaires [Liu2008] ainsi que la
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syntheése de collagene et la différentiation vers un phénotype fibroblastique dans le cas d'une culture
dynamique [Petrigliano2006]. Dans ce méme groupe des matériaux naturels, le collagéne (principal
protéine de la matrice extracellulaire [Nair2007]) est un candidat évident et largement utilisé en
ingénierie tissulaire [Liao2008]. Des fibres de collagéne de type I purifiées d'origine animale ont été
utilisées, et leur capacité a induire I'adhésion et la prolifération cellulaire ainsi que la déposition de
matrice extracellulaire a été démontrée [Vunjak-Novakovic2004][Petrigliano2006][Chen2008a]
[Nirmalanandhan2008]. Cependant, les risques de réactions immunitaires et de transmission de
maladies associées a l'utilisation de fibres de collagénes [Cheung2007][Lia02008], ainsi que leur
vitesse de dégradation rapide, constituent des limites certaines a l'utilisation de ce matériau
[Ma2004][Liao2008][Liu2008a][Vieira2009]. De plus, les propriétés mécaniques de ces fibres ne
sont pas suffisantes pour supporter les charges répétées durant la phase de formation du néo-tissu, et
leur utilisation dans l'ingénierie tissulaire du LCA est donc néanmoins limitée [Vunjak-
Novakovic2004][Petrigliano2006][Fisher2007]. Ainsi, le collagéne a été combiné a I'élastine
[Daamen2005] et a la soie [Chen2008a], et les matrices correspondantes ont été évaluées en termes
de biocompatibilité et biodégradation et ont montré des résultats satisfaisants. Nous noterons enfin
parmi ces matériaux naturels certains polysaccharides comme I'alginate ou le chitosane [Ma2004]
qui sont parfois utilisés, mais leur faible tenue mécanique tend a ne pas les privilégier dans le cas de
l'ingénierie tissulaire du LCA.

8.1.2 Matériaux synthétiques

Face a ces matériaux a base de soie ou de collagene, des polymeres biodégradables
synthétiques ont été rapidement envisagés pour leur application dans l'ingénierie tissulaire du
ligament, notamment grace a la possibilit¢ d'en contrdler la dégradation ou les propriétés
mécaniques [Petrigliano2006][Freeman2009] et ¢également grace a leur reproductibilité
[Cheung2007]. De plus, leur approvisionnement est (a priori) illimité, et ils ne montrent pas de
risque de transmission de maladie [Freeman2009]. La dégradation en général hydrolitique des
polyméres synthétiques, en opposition avec la dégradation enzymatique des polymeres naturels,
varie moins en fonction du patient et du site d'implantation car elle dépend dans une moindre
mesure des éléments biochimiques présents [Nair2007][Cheung2007]. Particuliérement, dans la
famille des polyesters aliphatiques, 'acide polyglycolique (PGA) [Lu2005] et l'acide polylactique
(PLA) [Laurencin2005][Lu2005][Puk2005][Kimura2008], ainsi que leur copolymere I'acide
poly(lactique-co-glycolique) (PLGA) [Cooper2005][Lu2005] sont probablement les plus utilisés
dans l'ingénierie tissulaire [Ma2004]. Ces polymeres se dégradent par hydrolyse de leurs liaisons
esters [Chen2003][Ma2004][Nair2007], qui se traduit en une scission de la chaine polymeére en
générant un acide et un alcool tous deux assimilables par l'organisme [Nair2007][Liu2008a]. Nous
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noterons que l'acide polylactique est disponible sous deux formes, 1'acide poly(L-lactique) (PLLA)
et l'acide poly(D-lactique) (PDLA), respectivement cristallin et amorphe [Hiljanen-Vainio1995].
Méme si le second a parfois été€ utilisé seul ou associ¢ a d'autres polymeres [Meek2009], il présente
une vitesse de dégradation plus rapide et il offre une moins bonne biocompatibilité que le premier
[Liao2008] ainsi que des propriétés mécaniques plus faibles [Nair2007]. Ainsi, dans toute la suite
de cette étude, I’abréviation PLA désignera en fait le PLLA. Le caractére relativement hydrophile
du PGA résulte en une dégradation treés rapide dans les milieux aqueux (perte de l'intégrité
mécanique en deux a quatre semaines) [Anderson1997][Ma2004][Lu2005]. Le PGA semble donc
montrer une dégradation trop rapide pour son utilisation dans l'ingénierie tissulaire du LCA
[Lu2005]; en revanche, cette dégradation rapide ainsi que ses bonnes propriétés mécaniques
initiales (E=12.5 GPa) et sa biocompatibilit¢ en font un matériau bien adapté a du fil de suture
[Nair2007]. Le PLA quant a lui est hydrophobe, et ainsi montre un processus d'hydrolyse beaucoup
plus lent que le PGA [Ma2004][Petrigliano2006][Nair2007][Liac2008], avec un temps de
dégradation entre 1 et 2 ans [Cheung2007]. Si cette hydrophobicité peut étre un avantage en ce qui
concerne la vitesse de dégradation, nous verrons par la suite que cela peut s'avérer contraignant
pour l'ensemencement des cellules. Le PLA est rigide (E=~4.8 GPa [Nair2007]) mais fragile
[Chen2003][Kwon2005][Lopez-Rodriguez2006][ Vilay2009], ce qui peut présenter un inconvénient
de taille pour son utilisation dans un tissu ligamenteux qui doit pouvoir se déformer. En revanche, le
PLA est trées adapté notamment a la fabrication de divers matériels de fixation orthopédiques
[Nair2007][Cheung2007]. Le PLGA issu de l'association du PGA et du PLA permet d'obtenir des
vitesses de dégradation intermédiaires entre celles du PGA et du PLA, vitesses de dégradation qui
dépendent de la proportion de chacun de ces constituants [Ma2004][Nair2007][Liao2008]. 11 est
également largement utilisé notamment pour du fil de suture (Vicryl®, Panacryl®,...)[Nair2007]. 1l
a été montré qu'une prolifération cellulaire était observée sur des matrices constituées de fibres de
PLA [Laurencin2005][Lu2005], de PGA [Lu2005] et de PLGA [Cooper2005][Lu2005]. Cependant,
méme si les produits de dégradation de ces polyesters sont bien assimilés par le corps humain, ils
n'en restent pas moins pour autant des acides qui tendent donc a faire augmenter le pH de la zone
entourant la matrice [Liu2008a]. Cette augmentation locale du pH qui résulte de la dégradation du
PLA a tendance a accélérer le processus de dégradation et a provoquer des réactions immunitaires
[Cheung2007][Vieira2009]. Un autre polyester aliphatique, le poly-e-caprolactone (PCL), est
également largement utilis¢ [Oh2007] ; il présente des vitesses de dégradation nettement plus
faibles que le PGA et le PLA [Chen2003][Ma2004][Cheung2007][Vieira2009], il offre un
comportement mécanique caoutchoutique [Kwon2005] et une excellente biocompatibilité
[Nair2007]. La vitesse de dégradation tres lente du PCL est notamment mise a profit pour délivrer
progressivement des substances dans I'organisme, dans le cas des produits contraceptifs par
exemple [Nair2007]. Le PCL est peu résistant (contrainte maximale =~ 23 MPa) mais extrémement
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déformable (déformation a rupture >700%) [Nair2007].

Enfin, l'association du PCL et du PLA peuvent former le copolymere nommé co(poly-lactide-e-
caprolactone) (PLCL) qui a également été utilisé pour l'ingénierie tissulaire [Jeong2008]. Cette
association du PLA et du PCL permet notamment de diminuer la température de transition vitreuse
du matériau [Lu2008] et permet ainsi d'obtenir un matériau plus mou et flexible que le PLA seul et
plus rigide que le PCL seul [Hiljanen-Vainio1995][Chen2003][Kwon2005][Melchels2010].

L'ajout de PCL permet également de diminuer l'augmentation locale de pH induite par la
dégradation du PLA [Lia02008][Vieira2009]. Enfin, suivant les proportions de PLA et PCL, les
propriétés de dégradation, I'hydrophilicité et les caractéristiques mécaniques peuvent étre ajustées
[Kwon2005][Liao2008][Lu2008]. Notamment, 1'allongement a rupture et la contrainte maximale
peuvent respectivement &tre multipliés par un facteur 5 et divisé par un facteur 2 lorsque la
proportion de PCL varie de 10 a 40% dans le PLCL [Lu2008]. Il en est de méme pour la
dégradation du matériau : la perte de masse du PLCL passe de 35% a 5% en 200 jours lorsque le
pourcentage de caprolactone passe de 60% a 90% [Lu2008]. Les deux polyméres PCL et PLA ont
également été caractérisés lorsqu'ils sont associ€és sous la forme d'un mélange et non d'un
copolymere [Chen2003][Lopez-Rodriguez2006][Simoes2009][Vilay2009], ce qui implique des
propriétés différentes mais toujours trés dépendantes de la proportion des deux composants dans le
matériau final. En effet, comme pour le cas du copolymere PLCL, l'ajout de PCL au PLA a
tendance a diminuer sa rigidité et a augmenter sa ductilit¢ [Chen2003][Lopez-Rodriguez2006]
[Simoes2009][Vilay2009]. La biocompatibilit¢ [Jeong2004] et la dégradation in vitro et in vivo
[Jeong2004a] (implantation sous-cutanée dans un mod¢le de souris) de matrices en P(LL50/CL50)
ont ¢té étudiées. Il a notamment été montré que la dégradation in vivo, bien que plus rapide que la
dégradation in vitro, était néanmoins relativement lente avec moins de 20% de perte de masse in
vivo en 15 semaines contre 5% in vitro. Au passage, nous soulignerons la notation qui sera utilisée
dans toute la suite : le matériau noté P(LLx/CLy) désignera un copolymeére contenant x% de PLLA
et y% de PCL. Enfin, le PLCL offre une récupération élastique complete lors d'essais mécaniques
cycliques [Jeong2004][Jeong2004a], ce qui le rend compatible avec une culture dynamique en
bioréacteur. Certains effets de mémoire de forme du PLCL ont également été observés [Lu2008].
Nous noterons enfin que le PLCL semble montrer une post-cristallisation, car sa rigidité a tendance
a augmenter dans les semaines qui suivent la synthése du matériau [Hiljanen-Vainio1995].

Les polymeres cités ci-dessus, dont la structure de certains est représentée Illustration I 17, ont
été approuvés pour certaines applications cliniques humaines par la Food and Drug Administration
(FDA) [Ma2004][Lu2005][Lia02008], organisme qui fait office de référence en mati¢re de
réglementation de l'usage de matériaux pour le biomédical.
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Hllustration I 17: Structures des quelques polymeres synthétiques couramment utilisés en ingénierie tissulaire
du ligament.

Enfin, il a été montré que I'ajout de fibronectine a la surface des fibres avait un effet trés positif
sur la croissance cellulaire [Laurencin2005][Cooper2005][Lu2005][Puk2005][Benhardt2009]. La
fibronectine est l'une des glycoprotéines extracellulaires les plus abondantes du corps humain
[Lu2005], et elle tend a compenser les conséquences de la nature hydrophobe du PLA sur I'adhésion
cellulaire [Liu2008a]. L'ajout de fibronectine semble également retarder la dégradation de la
matrice dans le cas de l'utilisation de fibres de PGA [Lu2005]. L'ajout de RGD a également été
proposée et semble bénéfique pour la prolifération cellulaire [Hersel2003][Liu2008a]
[Freeman2009], et également pour les propriétés mécaniques dans le cas de fibres de soie
[Horan2006]. Enfin, la possibilité d'incorporer des agents biochimiques dans le matériau de maniere
a les délivrer localement et progressivement au fur et a mesure de leur dégradation ou en réponse a
un chargement [Vunjak-Novakovic2004][Ma2004][Petrigliano2006][Fisher2007][Kimura2008] a
largement intéress¢ la communauté scientifique. Encore une fois, l'enrobage des fibres ou
I'encapsulation de substances bioactives dans le matériau ne seront pas traités dans ce mémoire,
mais ouvriront des perspectives intéressantes pour la suite de ce travail.

8.2. Etat de l'art : architectures utilisées

8.2.1 Structures non fibreuses

Comme nous l'avons vu précédemment, le choix de l'architecture de la matrice est un point
essentiel de la démarche d'ingénierie tissulaire, dans la mesure ou elle va évidemment déterminer
son comportement mécanique, mais aussi la maniere dont les sollicitations macroscopiques seront
transmises a 1'échelle de la cellule [Nirmalanandhan2008]. Dans le cadre général de la conception
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de matrices pour l'ingénierie tissulaire (non appliquée au ligament), de nombreuses architectures et
plusieurs procédés d'obtention ont été proposés et évalués. Brievement, les techniques les plus
couramment utilisées visent a créer des mousses poreuses, soit par ¢limination d'un agent porogene
incorporé¢ au préalable dans le matériau [Chen2001][Ma2004] (Illustration I 18.a), soit en imposant
une variation de température brutale qui se traduit par la création de deux phases dont les
compositions différent [Ma2004][Barnes2007]. Ces différentes techniques ne permettent pas
d'ajuster finement I'architecture obtenue, si ce n'est la porosité ou la taille des pores de maniere plus
ou moins grossiere [Melchels2010]. Ainsi, plusieurs méthodes d'obtention de structures complexes
regroupées sous le nom de prototypage rapide se sont imposées cette dernicre décennie dans le

domaine de l'ingénierie tissulaire, en raison de la variété et de la précision des géométries qu'elles
permettent de fabriquer [Hutmacher2004][Tsang2004][Almeida2010][Elomaa2011] (Illustration I
18.b).

Hlustration I 18: Exemples d'architectures obtenues par (a) élimination d'un agent porogene (b) prototypage
rapide (c) électrospinning. Adapté de [Ma2004].

Ces méthodes ont d'ailleurs permis a la communauté scientifique d'imaginer un grand nombre
d'architectures trés complexes résultant d'une optimisation multi-critéres en considérant par
exemple la rigidité et la taille de pores dans la matrice [Hollister2002][Lin2004][Hollister2005], les
contraintes de cisaillement induites par le flux, [Chen2010][Rainer2011] ou encore les propriétés de
diffusivité¢ de la matrice [Kang2010]. Les principes et les avantages des différentes méthodes de
prototypage rapide ont été rassemblés a différentes reprises [Leong2003][ Yeong2004][Tsang2004] :
briecvement, elles consistent a déposer le matériau couche par couche de maniere a obtenir une
structure tridimensionnelle. L'un des principaux avantages est la possibilit¢ de fabriquer des
structures directement issues de la Conception Assistée par Ordinateur (CAO) [Moroni2005]
[Lee2008]. Dans la mesure ou la principale limitation des méthodes de prototypage rapide réside
dans le choix limité des matériaux, elles ont également été utilisées de manicre a créer des moules
dont les espaces libres peuvent étre ensuite comblé par des mousses de polymere par exemple
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[Jiankang2007][Hollister2009]. Cependant, méme si les techniques de prototypage rapide sont
largement utilisées pour l'ingénierie tissulaire de tissus comme I'os ou le cartilage, elles sont moins
adaptées a des tissus sollicités en traction et non en compression comme c'est le cas pour notre
application. En effet, les structures généralement isotropes issues de prototypage rapide ne
présentent pas des propriétés mécaniques suffisantes en traction, et des structures a base de fibres
ont été plutdt préférées pour l'ingénierie tissulaire des tissus mous comme nous allons le voir en

section suivante.

8.2.2 Structures fibreuses

La technique dite de I'électrospinning, qui permet de former des fibres de polymeére de trés petit
diamétre (pouvant étre inférieur au micron) [Ma2004][Petrigliano2006][Barnes2007] (Illustration I
18.c), est couramment utilisées pour la fabrication de matrices et notamment pour l'ingénierie
tissulaire de la peau [Jeong2008]. Bien qu'ouvrant des horizons intéressants, il n'est pas facile en
utilisant cette méthode de fabriquer des structures tridimensionnelles avec un réseau de pores
controlé et une résistance mécanique suffisante [Ma2004][Barnes2007]. De plus, l'absence
d'arrangement des fibres peut induire des ruptures a long terme [Laurencin2005], car l'intégrité de la
structure peut se rompre par fatigue, fluage ou abrasion [Freeman2009]. Ainsi, des techniques
issues de l'industrie textile ont été généralement préférées pour la fabrication de matrices
anisotropes comme c'est le cas pour le ligament. La premicre matrice capable d'approcher le
comportement mécanique du LCA a été proposée en 2002 : elle consiste en une corde constituée de
plusieurs niveaux hiérarchiques de fibres de soie torsadés entre eux [Altman2002] (Illustration I
19.a). Il a été montré que sa réponse en traction pouvait étre trés similaire a celle d'un LCA natif
[Altman2002], et était ajustable en faisant varier divers parameétres de « torsadage » [Horan2006].
Cependant, les faibles espaces qui séparent les fibres de matrices torsadées rendent difficile la
colonisation cellulaire [Chen2008a] : aucune considération morphologique n'a en effet été prise en
compte dans la conception de cette matrice. En 2005, une équipe américaine a proposé et évalué des
matrices basées sur des architectures tridimensionnelles tressées formées de fibres de PLA
[Laurencin2005][Cooper2005][Lu2005] (Illustration I 19.b). Ces techniques de tressage 3D a
permis de fabriquer des matrices offrant différentes tailles de pores, une bonne résistance a la
rupture et des propriétés mécaniques comparables a celles du LCA natif [Laurencin2005]. En
particulier, la matrice proposée présente des morphologies différentes dans les régions intra-
articulaire et intra-osseuse, de maniére a améliorer 1'ancrage de la matrice dans les tunnels osseux
[Laurencin2005][Cooper2005]. Des mesures concernant la morphologie de cette matrice en termes
de diamétre de pore médian, de diamétre de pore le plus fréquent, d'aire superficielle et de porosité
ont montré que ce type d'architecture était compatible avec la taille des pores souhaitée (>200-250
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um), avec un diametre de pore le plus fréquent situé entre 175 et 233 um suivant l'angle de tressage
utilisé [Cooper2005]. Cependant, cette matrice offre globalement des pores de taille inférieure a
cette taille idéale, avec une taille médiane des pores se situant entre 79 et 136 um [Cooper2005]. La
principale limite de la matrice proposée par cette €équipe réside dans le matériau utilis¢, qui offre
une plage élastique et une durée de dégradation trop faibles en rapport au cahier des charges
énoncé. La méme équipe a également proposé une matrice basée sur une architecture tressée-
torsadée [Freeman2007] (Illustration I 19.c), dans le but d'augmenter la longueur de la « courbe en
J » ainsi que la déformation a rupture et la charge a rupture de la matrice tressée. L'amélioration
minime du comportement mécanique apportée par cette nouvelle architecture se fait cependant au
détriment de ces propriétés morphologiques.

p

C

-

Hlustration I 19: Différentes matrices proposées pour l'ingénierie tissulaire du LCA. (a) Matrice torsadée
composée d'un total de 540 fibres de soies [Altman2002] (b) Matrice tressée rectangulaire avec des
morphologies différentes dans les parties intra-articulaire et intra-osseuses [Cooper2005] (c) Matrice
tressée-torsadée avec deux différents assemblages (en haut: torsadage puis tressage, en bas: tressage puis
torsadage) [Freeman2007] (d) Matrice hybride composée d'un tricot de soie bidimensionnel enroulé sur
lui-méme [Fan2008] (e) Méme tricot que le précédent enroulé autour d'une tresse de soie [Fan2009].
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Une équipe de Singapour [Liu2008][Fan2008] a proposé une structure hybride composée d'un
tricot de fibres de soie dont les pores sont remplis d'un réseau microporeux en soie (Illustration I
19.d). Ce tricot, en deux dimensions, est enroulé sur lui-méme pour former une matrice ayant la
forme d'un ligament. L'ajout de cette mousse est bénéfique pour la prolifération cellulaire et la
sécrétion de matrice extracellulaire en comparaison avec un simple tricot [Liu2008]. Une forte
production de matrice extracellulaire et une forte prolifération des cellules souches ont été
observées lors de I'implantation de cette matrice dans un modéle de lapin [Fan2008]. Bien qu'offrant
une structure multi-échelles intéressantes, cette matrice offre un réseau de pores assez petit (<100
um [Liu2008]) et des propriétés mécaniques trop faibles [Liu2008][Fan2008]. Nous noterons
également la forte variabilité entre les propriétés mécaniques de différentes matrices lorsqu'elles ont
été implantés in vivo, et également la forte diminution de ces propriétés durant les premiéres
semaines d'implantation [Fan2008]. Face a ces propriétés mécaniques trop faibles, cette méme
matrice a été ensuite renforcée en enroulant ce méme tricot de soie hybride autour d'une tresse
constituée de six brins de soie, pour former une matrice multi-structurée [Fan2009] (Illustration I
19.e). Cette nouvelle matrice a été¢ évaluée a la fois in vitro et in vivo sur un modéle de porc, dans
lequel des matrices ensemencées ou non avec des cellules souches ont été implantées [Fan2009]. La
matrice ainsi proposée a permis de maintenir une stabilit¢é mécanique jusque 24 semaines apres
implantation, ce qui prouve que les efforts ont graduellement été transférés de la soie a la matrice
extracellulaire [Fan2009]. Au bout de cette période, le néo-tissu était capable de supporter la moitié
de la charge maximale admissible par le LCA porcin natif, ce qui peut permettre de résister aux
sollicitations imposées de fagon quotidienne [Fan2009]. Néanmoins, durant les études in vivo sur
lapin et porc réalisées par cette équipe, il a ét¢ montré que les cellules extérieures ne diffusaient pas
dans la matrice, et que la production de matrice extracellulaire observée était donc due aux cellules
ensemencées a l'intérieur de la matrice avant implantation [Fan2008][Fan2009]. Ce manque de
colonisation peut étre expliqué par le manque d'accessibilité des pores de la périphérie au cceur de la
matrice.

Une autre structure hybride a été proposée par une équipe chinoise et évaluée in vivo dans un
modele de lapin [Chen2008a]. La matrice proposée consiste en une association d'un tricot de fibres
de soie avec une mousse de collagéne, et montre des propriétés mécaniques bien en deca du cahier
des charges présenté précédemment. Une équipe japonaise a présenté un autre type de matrice
hybride constitu¢ d'une structure tressée de PLLA recouverte d'une membrane de collagéne, et
contenant un hydrogel de gélatine au niveau des insertions osseuses dans le but de délivrer
localement un facteur de croissance spécifique [Kimura2008]. Cette matrice a été¢ implantée dans un
modele de lapin, et a mené a des résultats concluants en termes de vascularisation et de colonisation
cellulaire de la matrice, mais peu satisfaisants en revanche en termes de propriétés mécaniques
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[Kimura2008]. Enfin, une matrice hybride composée d'un tricot de fibres de PLGA et de soie
recouvert de microfibres de PLCL déposées par électrospinning a ¢été proposé récemment
[Vaquette2010]. Le caractere bidimensionnel de cette structure constitue sa limite principale, car il a
¢été souligné dans le cahier des charges énoncé précédemment qu'une matrice tridimensionnelle était
requise pour permettre la régénération d'un tissu tridimensionnel. De plus, 'utilisation de fibres
déposées par ¢€lectrospinning ne permet pas d'obtenir des pores suffisamment gros pour assurer la
migration cellulaire et des transports de masse suffisants au sein de la matrice.

9. Conclusion

Le LCA est un tissu a la structure complexe essentiel pour la stabilité du genou. Sa rupture est
fréquente, et sa réparation -bien que désormais routinieére- implique une réhabilitation conséquente,
et se pose donc comme un probléme socio-économique et médical de premiére importance. La
réussite des reconstructions actuelles du LCA dépend de la définition qu'en donnent le clinicien et le
patient. Si I'on considere que l'intervention est réussie lorsque la stabilité du genou est améliorée
entre les stades pré- et postopératoire, les méthodes actuelles sont satisfaisantes ; en revanche, si le
but de l'intervention est de recouvrer une fonctionnalité de l'articulation identique a celle avant
rupture sans complication a court et long termes, les méthodes actuelles peuvent étre encore
améliorées [Frank1997]. Nous noterons que parmi ces améliorations, la reconstruction anatomique
double faisceau apparait comme une avancée treés prometteuse. De surcroit, la chirurgie assistée par
ordinateur risque de voir son utilisation émerger dans la reconstruction du LCA ces prochaines
années en ce qui concerne notamment la position des tunnels osseux [Unwin2010]. Malgré ces
améliorations attendues, les limites liées a l'utilisation d'une autogreffe (en ce qui concerne les
éventuelles complications au niveau du site donneur notamment) restent problématiques.

Nous avons vu ensuite que l'application du concept d'ingénierie tissulaire a la réparation du
LCA pouvait constituer une alternative prometteuse a ces méthodes chirurgicales. Or, les
biosubstituts issus de la démarche d'ingénierie tissulaire présentent a ce jour des difficultés a
atteindre une application clinique, en particulier en raison de la complexité de définir les propriétés
que doit montrer la matrice de support pour permettre a la fois de recouvrer une fonction
physiologique « normale » et d'encourager la formation d'un néo-tissu. Par conséquent, nous avons
dressé une liste des critéres qui ont €t€ jugés prioritaires, puis nous avons tenté de comparer les
solutions apportées dans la littérature a ce cahier des charges. Il en a notamment été conclu
qu'aucune solution réellement convaincante n'existe a ce jour, et qu'il était difficile de formuler un
compromis entre les contraintes morphologiques et biomécaniques qui doivent étre satisfaites.

Par conséquent, I'une des ambitions principales de la présente ¢tude est de proposer une
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nouvelle matrice de support afin de proposer a terme un biosubstitut cliniquement pertinent, en nous
appuyant sur la littérature abondante dans les différents domaines impliqués. Dans le prochain
chapitre, nous allons présenter la matrice de support qui a été imaginée ainsi que les dispositifs qui
ont été mis en place afin de la fabriquer a 1'échelle de notre équipe de recherche.
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1. Introduction

Comme annoncé dans le chapitre précédent, I'une des ambitions de cette étude est de proposer
une matrice de support permettant de satisfaire les critéres qui ont €été jugés nécessaires a la
reconstruction du LCA par la méthode de l'ingénierie tissulaire. Ces critéres ont été rappelés dans le
tableau ci-dessous (Tableau II 1) : ils comprennent notamment les propriétés de biocompatibilité et
de biodégradation liés au matériau constitutif de la matrice, des propriétés morphologiques liées a
son architecture, et des propriétés mécaniques qui dépendent a la fois du matériau et de
l'architecture de cette matrice. De plus, il est intéressant de souligner que 1'ajustabilité de la matrice
de support proposée, que nous définirons comme sa capacité a présenter des propriétés différentes
en fonction d'une série de parameétres, constitue un avantage certain d'une telle matrice. En effet,
cette caractéristique permet d'optimiser les propriétés de la matrice de maniére a satisfaire au mieux
le cahier des charges considéré, et/ou de 1'adapter en fonction des futures observations biologiques
in vitro ou in vivo qui seront effectuées. A partir de ces considérations, nous allons donc dans un
premier temps présenter 1'architecture ainsi que le matériau constitutif de la matrice de support qui a
été imaginée. Dans un second temps, les outils qui ont €t¢ mis en place afin de fabriquer cette
matrice a I'échelle de notre équipe seront détaillés ; enfin, nous présenterons les matrices qui
résultent de ce procédé de fabrication ainsi que les différents paramétres qui y sont liés et qui
permettent 1'ajustabilité de la matrice proposée.

Biologie, biochimie Biodégradabilité (>1 an), biocompatibilité

Déformation d'entrée en plasticité >4%
Biomécanique Rigidité 120-250 N/mm
Caractere convexe de la réponse en traction

Morphologie Taille de pores >200-250 pm
Gradient des tailles des pores

Adaptée au protocole opératoire habituel
Clinique Fabrication et stockage
Dimensions, ancrage

Tableau II 1: Synthese des principaux criteres retenus pour la proposition d'une matrice adaptée a
l'ingénierie tissulaire du LCA.
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2.

Proposition d'une matrice de support

2.1. Architecture

D'apres la revue partielle de littérature exposée dans le chapitre précédent, nous avons vu que

les architectures fibreuses semblaient particuliérement adaptées a 1'élaboration de matrices de

support pour la reconstruction de tissus anisotropes sollicités en traction et devant subir des

sollicitations importantes. En particulier, les structures issues du tressage 3D semblent pouvoir

offrir, en plus de ces propriétés mécaniques, un réseau de pores adapté au cahier des charges que

nous nous sommes fixés.

Une structure basée sur du tressage circulaire multicouche, que l'on retrouve dans quelques

applications industrielles (Illustration II 1), a ét¢ imaginée pour une application a l'ingénierie

tissulaire du LCA pour les raisons suivantes :

elle est particulierement anisotrope et rigide dans sa direction longitudinale ;

l'alignement progressif des fibres avec la direction d'application de l'effort peut offrir une
courbe de réponse non-linéaire de la méme fagon que dans un LCA natif ;

elle présente un réseau de pores entre les couches et entre les fibres d'une méme couche,
variable suivant la disposition des différentes fibres et des différentes couches ;

suivant les caractéristiques de chaque couche et en raison de sa structure concentrique, elle
peut présenter des gradients morphologiques du centre a sa périphérie ;

elle peut étre fabriquée sans nécessiter de matériel important en imposant simplement une
cinématique particuliere aux différentes fibres.

i

i 77
M @@
LA

Hllustration 11 1: Schéma illustratif d'une structure tressée circulaire multicouche, adaptée d'un brevet de
1975 [Richardsonl975]. Ici, cette structure est utilisée pour augmenter les pressions admissibles par des
tubes perméables utilisés pour la filtration des fluides.
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Ces différentes motivations, intuitives dans un premier temps, auront I'occasion d'étre vérifiées
dans la suite de ce mémoire.

2.2. Matériau constitutif

En ce qui concerne le matériau constitutif des fibres qui vont constituer la structure tressée
multicouche, la revue partielle de littérature ci-dessus a permis de retenir le PLCL pour les raisons
suivantes :

* ses différentes caractéristiques peuvent étre ajustées en fonction du ratio entre les
composants qui le constituent ;

* il est biocompatible et biodégradable avec des vitesses de dégradation particuliérement
lentes (suivant sa composition) ;

* il est déformable et compatible avec des chargements cycliques, et peut offrir une résistance
mécanique satisfaisante (suivant sa composition) ;

* il peut étre facilement mis en forme afin d'obtenir des fibres d'un diameétre controlé,
contrairement a des fibres naturelles.

La encore, ces différentes caractéristiques ont été directement déduites de la littérature ;
cependant, elles seront pour la plupart vérifiées dans la suite de cette étude.

Pour le travail qui va étre présenté, le PLCL provient dans un premier temps du Laboratoire de
Chimie Physique Macromoléculaire (LCPM) de Nancy, ou il a été synthétisé par polymérisation par
ouverture de cycle catalysée par de l'octoate d'étain a partir de produits fournis par Sigma-Aldrich
(France). Dans un second temps, nous verrons qu'un PLCL commercial sera utilisé.

3. Fabrication de la matrice proposée

3.1. Extrusion du polymere brut

La premicre étape permettant de fabriquer la matrice présentée ci-dessus consiste en la
transformation du matériau brut sous forme de fibres. En effet, le PLCL issu des laboratoires de
chimie est généralement disponible sous forme de poudre ou de granulés. A 1'échelle de la recherche
ou nous nous placons, ces matériaux ne sont pas disponibles en grande quantité ; nous préciserons
cependant que pour une éventuelle application clinique, ces matériaux sont disponibles auprés de
quelques entreprises de chimie. Les procédés industriels permettant de mettre en forme ces fibres en

80



II. Proposition et fabrication d'une matrice de support

grande série s'averent peu adaptés a notre cas, ce d'autant plus si I'on considere les précautions qui
doivent étre prises pour ne pas dégrader le matériau ni le couvrir de substances qui pourraient nuire
a sa biocompatibilité. Ainsi, une extrudeuse a été développée au sein de notre équipe de manicre a
pouvoir mettre en forme le polymere brut a partir de petites quantités de matieére premicre et pour
une application biomédicale.

3.1.1 Présentation de l'extrudeuse

L'extrusion (ou plus exactement en 1’occurrence le tréfilage) est, par définition, une méthode de
mise en forme par déformation plastique. Cette méthode consiste a pousser un matériau ductile
(éventuellement rendu ductile par chauffage) a travers un trou, nommé « filiere ». Elle permet
d’obtenir des produits de type poutres, barres, fibres ou divers profilés, suivant la forme de la
filiere. Le principe le plus classique de I'extrusion a été schématisé ci-dessous (Illustration II 2).
Dans ce cas, la vitesse du piston et la vitesse d’enroulement conditionnent (avec le diametre de la
filiere) les caractéristiques géométriques de la fibre obtenue, qui va étre plus ou moins étirée en
sortie de filiere. Pour notre application, le dispositif d'extrusion doit permettre de fabriquer des
fibres homogénes a partir d'une petite quantité de matiére premiére (de l'ordre de quelques
grammes), contrairement aux installations industrielles. Le dispositif doit, bien entendu, permettre
d'amener le PLCL au-dessus de sa température de fusion, puis doit permettre de former des fibres

lL

Piston ou vis d'Archiméde
Enceinte thermostatée

Matériau fondu

Filiere
Dispositif de refroidissement

Dispositif d'enroulement

Hlustration 11 2: Schéma de fonctionnement d'une extrudeuse classique.
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de diamétres variables (de I'ordre de la centaine de micrométres).

La fibre doit étre refroidie en sortie de filiere de manicre a empécher qu'elle colle lors de
I'enroulement. Le refroidissement doit se faire sans dégrader le matériau (sans contact avec l'eau).
Aucune substance potentiellement toxique (lubrifiants ou graisse notamment) ne doit rentrer en
contact avec le polymere. La distance entre la sortie de filiére et le dispositif d'enroulement doit étre
réduite au minimum pour éviter la perte de matériau en début d'extrusion. Enfin, bien évidemment,
la solution la plus simple mobilisant un minimum de moyens doit étre privilégice.

Le concept de I'extrudeuse qui a été développée pour satisfaire ce cahier des charges exploite le
mouvement de translation d'une machine de traction classique (disponible au laboratoire) pour
assurer la commande en vitesse du piston. Cela permet en outre d'avoir une mesure de l'effort
appliqué lors de I'extrusion, information qui peut s'avérer précieuse pour ajuster les parametres de
température (les efforts nécessaires a l'extrusion du matériau diminuent quand la température
augmente) ainsi que pour assurer la sécurité du procédé. Le schéma de principe de cette extrudeuse
est donnée ci-dessous (Illustration II 3) : Le polymeére brut est placé dans une chambre (solidaire du
mors bas de la machine de traction) entourée par une résistance a thermocouple intégré (BMS
France) commandé par un régulateur PID (BMS France). Le piston (solidaire du mors haut de la
machine de traction) pousse le matériau fondu a travers une filiere conique située a l'extrémité de la

Machine
de
traction

>

Filiére :

Partie commande

Hlustration Il 3: Extrudeuse développée au laboratoire. (a) Vue d'ensemble sur la chambre et les dispositifs
de refroidissement et d'enroulement. (b) Vue en coupe de la chambre thermostatée (c) Vue d'ensemble de
l'extrudeuse montée sur la machine de traction.
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chambre thermostatée. L'enroulement s'effectue par l'intermédiaire d'un motoréducteur piloté en
vitesse. Pour assurer la sécurité¢ de l'opérateur et l'efficacité du chauffage, 1'ensemble est disposé
dans un bloc de fibre de roche. Enfin, le refroidissement de la fibre extrudée est assuré par un
passage dans une chambre ventilée. Le dispositif final est représenté par 1'lllustration 11 4.

Hlustration Il 4: (a) Vue d'ensemble de l'extrudeuse et de la partie commande montées sur la machine de
traction (b) Extrusion d'une fibre de polymere.

Cette mini-extrudeuse permet de mettre en forme des polymeéres a partir de 1.5g et jusqu'a 9g
de matiere brute. Les fibres obtenues sont homogenes, reproductibles et peuvent avoir différents
diametres.

3.1.2 Diameétre des fibres

En faisant I'hypothése de conservation du volume durant le procédé, nous pouvons facilement
estimer un diametre de la fibre obtenue en fonction des vitesses d'extrusion. En notant &. et &y les
diameétres intérieurs de la chambre et de la filiere, V), la vitesse du piston, Q et R la vitesse de
rotation et le rayon du cylindre enrouleur, nous arrivons rapidement a 'expression :

V .
dﬁbre:@c é S1 RQ>VP (2)

dﬁbrezgf si RQ< Vp

Pour vérifier la validité de cette approximation, le diamétre extérieur de fibres extrudées a été
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mesuré pour différents couples (V,, Q) a I'aide d'un micromeétre et comparé a la valeur théorique
issue de la relation ci-dessus (Illustration V 8). Suivant le matériau utilis¢, et avec une filiere de
diametre 1 mm, le procédé mis en place permet d'extruder des fibres d'un diamétre de moins de
100 pm a 900 pum, suivant les vitesses du piston et du cylindre enrouleur. Ce modéle de
conservation de volume permet d'approcher le diamétre mesuré des fibres extrudées (R?=0,986),
bien que le diamétre mesuré soit globalement inférieur au diamétre théorique. L'erreur maximale est
de 12% avec une moyenne de 7%. Ces erreurs peuvent étre dues d'une part a I'hypothése de
conservation de volume, qui ne tient donc pas en compte des effets de dilatation du matériau lors
des changements de température ; d'autre part, les erreurs provenant de la mesure du diamétre
(écrasement de la fibre due au micrometre) et de la commande de la vitesse d'enroulement sont
également a prendre en compte. Cependant, il a été¢ considéré pour la suite que cette approximation
nous permettait de prédire le diametre de la fibre obtenue avec une précision suffisante.

Diametre des fibres (mm)

l -
R*=0.986 %
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lllustration I1 5: Comparaison entre les diamétres mesuré et théorique, ce dernier étant issu de I'hypothése de
conservation du volume pendant la mise en forme.

3.1.3 Dégradation des fibres aprés extrusion

La dégradation du polymere causée par le procédé d'extrusion a été évaluée en comparant la
masse moléculaire d'un P(LL70/CL30) avant et apres extrusion, par chromatographie d'exclusion
stérique (SEC). Ces chromatographies ont été réalisées a température ambiante avec une pompe
Merck HPLC (L-6200A) équipée d'un dégazeur et trois colonnes PLgel 5 pm, le THF étant utilisé
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comme diluant avec une dilution de 0,7 ml/min. Deux principes de détection ont été utilisés : la
diffusion de la lumiére et la réfractométrie différentielle. Un incrément d'index réfractif (dn/dc) de
0,051 a été utilisé.

Le matériau brut présente une masse moléculaire moyenne de 9,65.10*g/mol avec un indice de
polymolécularité (I) de 1,04, tandis que pour le méme matériau aprés extrusion ses valeurs ont été
estimées a 9.58.10%g/mol et 1.05 respectivement. Aucune différence significative n'a été relevée
entre les masses molaires du P(LL70/CL30) avant et apres extrusion, et il en a donc été conclu que
le procédé n'avait pas d'effet significatif sur la dégradation du matériau. Nous remarquerons au
passage que la masse moléculaire mesurée du P(LL70/CL30) synthétis¢ varie d'un facteur deux
avec les valeurs rapportées dans de précédentes études [Kwon2005], ce qui montre que des
matériaux avec un méme ratio PLA/PCL peuvent néanmoins présenter des propriétés trés
différentes.

3.2. Choix de la composition du polymere

Trois copolyméres, nommément les P(LL97/CL3), P(LL/85/CL15) et P(LL70/CL30) ont été
synthétisés : des copolymeres avec une proportion ¢élevée de PLLA (cristallin) ont en effet été
privilégiés en raison de leur résistance mécanique plus élevée en comparaison au PCL (amorphe).
Les valeurs des proportions entre composants ont été choisies en fonction de leur disponibilité
commerciale : en effet, le matériau qui sera sélectionné devra ensuite étre acheté auprés d'un
fournisseur de produits chimiques, car la quantit¢ de matériau synthétisable a 1'échelle du LCPM
n'est pas compatible avec les expériences répétées qui seront nécessaires pour caractériser la matrice
proposée. La composition désirée a été obtenue en ajustant la proportion de monomere au début de
la phase de copolymérisation. Ces trois matériaux ont ensuite été¢ extrudés en utilisant le dispositif
présenté ci-dessus, et différents échantillons de fibres (n=12, diamétre 22112 pm) ont été testés a
rupture en traction uniaxiale via une machine de traction Zwick Roell 2.5 (Zwick, Allemagne). Ces
tests ont été effectués a température ambiante et dans un environnement sec, en considérant qu'une
exposition courte & un environnement aqueux n'avait pas d'influence sur les propriétés du matériau
en raison de sa vitesse de dégradation lente.

Les résultats disponibles dans la littérature concernant le comportement de fibres de PLCL sont
rares ; par conséquent, afin d'alimenter cette base de données, des résultats concernant différents
aspects de cette caractérisation du matériau sont donnés en Annexe 1. Nous nous contenterons ici de
résumer les observations principales qui résultent de ces essais de traction.

La longueur initiale entre mors de chaque échantillon a été fixée a 30mm, et des essais a
plusieurs vitesses de déplacement ont été effectués de maniere a évaluer les effets viscoélastiques
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du matériau. Les fibres ont été maintenues par l'intermédiaire de mors auto-serrants, et une
précharge de 0,05 N a été appliquée de manicre a tendre les fibres avant chaque essai. Les réponses
typiques des trois polymeéres pour un essai a une vitesse de 1 mm/s sont représentées ci-dessous
(Illustration II 6) sur une échelle semi-logarithmique. Les déformations a rupture des P(LL97/3),
P(LL85/15) et P(LL70/30) ont été évaluées respectivement a 1,44% + 0,63%, 431% +44% et
610% + 98% : les fibres de P(LL97/3) sont donc fragiles en comparaison aux deux autres types de
fibres. Comme nous l'avons vu plus haut, des déformations de plus de 4% sont fréquentes au niveau
du LCA lors de mouvements physiologiques : méme si cette déformation globale inclut l'effet de
structure, il semble que les fibres de P(LL97/3) ne conviennent pas pour l'application envisagée ici.

T Aty
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[llustration Il 6: Réponses typiques en traction des fibres de P(LL97/CL3), P(LL85/CL15) et P(LL70/CL30)
(échelle semi-logarithmiques)

Les modules d'élasticité de ces matériaux ont été mesurés au niveau de la partie linéaire des
courbes de réponse: les modules d'élasticit¢ des fibres de P(LL97/3), de P(LL85/15) et de
P(LL70/30) valent respectivement 1091 + 143MPa, 985 +£27MPa et 394 = SMPa. Ainsi, nous
constatons que cette valeur décroit (de facon non-linéaire) avec la proportion de PLLA dans le
copolymere : pour notre application, le P(LL85/CL15) sera donc préféré au P(LL70/30). Il a été
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également observé que les effets viscoélastiques étaient d'autant plus prononcé que la proportion de
PCL était élevée : son influence est considérable dans le cas du P(LL70/CL30), pour lequel aucune
réponse n'a pu étre mesurée pour de faibles vitesses de déplacement en raison de son comportement
caoutchoutique. Dans le cas du P(LL85/CL15), 1'utilisation d'une treés faible vitesse d'allongement
(0,01 mm/s) se traduit par une diminution de prés de 75% du module d'élasticité mesuré. Le
P(LL97/CL3) voit sa déformation a rupture chuter rapidement lorsque la vitesse d'allongement
augmente. Enfin, l'effet de post-cristallisation rapporté dans la littérature [Hiljanen-Vainiol995] a
¢été largement observé dans notre cas : les modules d'¢lasticité des trois polymeres testés ont en effet
tendance a augmenter avec le temps pass¢€ a température ambiante apres extrusion au détriment de
leur déformation a rupture. Ce phénomene est d'autant plus accentué que le matériau est amorphe et
que la proportion de PCL est élevée. 1l a été vérifié¢ que cet effet était inhibé par une conservation au
congélateur a -18°C (Annexe 1). En conclusion, ces quelques expériences préliminaires ont permis
de sélectionner le P(LL85/CL15) pour la fabrication de matrices pour l'ingénierie tissulaire du LCA,
car il se présente comme un compromis entre le comportement fragile du P(LL97/CL3) et
caoutchoutique du P(LL70/CL30). Nous noterons cependant que les propriétés biochimiques (en
termes de temps de dégradation notamment) n'ont pas été prises en compte dans la sélection de ce
matériau. Il a été¢ considéré en effet que les propriétés de dégradation des trois matériaux testés
¢taient compatibles avec notre cahier des charges. La caractérisation de la dégradation de matériaux
présentant de faibles vitesses de dégradation est en effet difficilement compatible avec la durée du
travail qui fait I'objet de ce mémoire.

Pour la suite de ce travail, le matériau utilis¢é sera un P(LL85/CL15) fourni par Purac
Biomaterials (Pays-Bas), donc les propriétés mécaniques seront évaluées dans une prochaine
section (II1.3.1.). Nous nous restreindrons a considérer que toutes les fibres d'une méme matrice
seront composées du méme matériau ; cependant, l'alternance de plusieurs matériaux présentant des
propriétés mécaniques et biochimiques différentes au sein de la méme matrice pourra étre envisagée
dans des travaux ultérieurs.

3.3. Tressage des fibres de polymere

Le tressage peut étre défini comme un entrelacement de deux groupes égaux de faisceaux de
fibres ou de fibres individuelles, I'un des groupes tournant dans le sens horaire et I'autre dans le sens
anti-horaire. Ainsi, le role d’une tresseuse est de faire tourner la moitié des fibres dans le sens
horaire et 1’autre dans le sens antihoraire, tout en assurant un entrecroisement de ces deux groupes
[Potluri2003][Omeroglu2006]. L’entrecroisement peut étre de différentes types, comme pour les
structures tissées [Omeroglu2006][Ayranci2008]. Une structure tressée multicouche consiste
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simplement en une succession de tresses concentriques, chacune des couches étant tressée autour de
la précédente [Richardson1975]. Au fur et & mesure que les fibres effectuent leur trajectoire, un
systeme doit bobiner la tresse ainsi effectuée proportionnellement a la vitesse de rotation des fils, et
une tension constante dans chaque fil doit étre assurée. Un schéma de fonctionnement d'une
tresseuse généralement appelée Maypole a été représenté (Illustration II 7).

Enroulement

Plateau A

Tension
des fils

Hllustration 11 7: Schéma de principe du tressage circulaire, ici pour deux groupes de quatre fibres. Adapté
de [Rapaport2006].

De nombreux types de tresseuses industrielles existent. Elles permettent d’effectuer a des
vitesses trés ¢levées de grandes longueurs de tresses. Ce type de tresseuses nécessite, pour étre
alimentées, de grandes longueurs de fibres, et sont donc peu adaptées a I'échelle de la recherche a
laquelle nous nous placons. En revanche, son principe général permet d'imaginer un guide visant a
imposer la trajectoire voulue a différents groupes de fibres, trajectoires qui ont d'ailleurs été décrites
en détail dans la littérature [Zhang1999][Zhang1999a].

Par conséquent, une adaptation de ce procédé de tressage a une fabrication a plus petite échelle
a été mise au point. Le montage proposé consiste en un guide qui permet d'imposer manuellement
les trajectoires aux fibres de manicre réguliére. La tresse obtenue est bobinée par un dispositif
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d'enroulement manuel. La « densité » du tressage de chaque couche peut étre modifié en ajustant la
distance /# qui sépare un premier plateau ou l'on impose les trajectoires aux fibres (Plateau B,
[llustration I 7) et un deuxieéme plateau ou le dispositif d'enroulement est placé (Plateau A,
[lustration 11 7). Ce parametre 4 est corrélé au pas de tressage P de chaque couche, défini comme la
distance nécessaire a une fibre pour effectuer un tour complet de la tresse (Illustration II 8.a) : nous
verrons plus loin comment ce pas de tressage a été estimé en fonction des différents paramétre du
procédé.

La tension des fibres est imposée tout au long du procédé en attachant des masses identiques a
leurs extrémités. La fabrication de tresses multicouches s'effectue simplement en réitérant le
procédé autour d'une structure déja tressée. A ce stade, il n'a pas été€ jugé nécessaire de concevoir

Hllustration Il 8: (a) Exemple de matrice de support tressée multicouche en PLCL. L'une des fibres de la
couche extérieure de la matrice a été colorée en noir, de maniére a visualiser sa trajectoire au sein de la
structure (b) Matrice en cours de tressage.
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une tresseuse automatisée, compte tenu du faible nombre de matrices a fabriquer (quelques
dizaines). En revanche, le travail mis au point dans cette étude est largement transposable a la
fabrication en série a partir d'une tresseuse industrielle et de plus grandes quantités de maticre
premicre. Dans cette perspective, nous avons fixé a 16 le nombre de fibres par couche, ¢tant donné
qu'une tresseuse de type industrielle permettant de tresser 16 fibres (ou faisceaux de fibres) est
disponible au sein du Laboratoire de Physique et Mécanique Textiles (LPMT, Mulhouse) et pourrait
étre utilisée dans le cas d'une fabrication de la matrice a plus grande échelle.

4. Résultats et conclusion

Les dispositifs présentés ci-dessus permettent de fabriquer un nouveau type de matrice de
support dédiée a l'ingénierie tissulaire du ligament, a 1'échelle de notre équipe de recherche et a
partir de faibles quantités de maticre premicre. Nous soulignerons en particulier que la mini-
extrudeuse qui a été développée constitue un outil original qui permet de fabriquer & moindre coft
des fibres de polymeéres a partir d'une machine de traction habituelle, qui équipe de nombreux
laboratoires de recherche. Un exemple de cette matrice a été représenté aprés et pendant la phase de
tressage Illustration I 8. Nous soulignerons que ces outils n'ont pas pour vocation de permettre une
fabrication de matrices de support a grande échelle. Néanmoins, 'achat de dispositifs industriels
permettant de se substituer a ces outils de laboratoire pourrait €tre envisagé s'il s’avérait que la
matrice de support proposée permette de se diriger vers un biosubstitut cliniquement pertinent.

Une série de parametres du procédé de fabrication permet de modifier les propriétés de cette
matrice. Nous allons ci-aprés énumérer les parameétres qui ont été fixés dans la présente étude mais
pourront constituer par la suite des possibilités d'ajustabilité supplémentaires, ainsi que les
parametres qui seront maintenus variables dans la suite de ce mémoire :

Parameétres fixés

* Le ratio PLLA/PCL des fibres constitutives de la matrice a été fixé en fonction de criteres
mécaniques. Cela dit, cette composition pourra étre amenée a évoluer par la suite,
notamment pour satisfaire des cahiers des charges différents en termes de module d'élasticité
ou de temps de dégradation en particulier ;

* La composition de toutes les fibres de la matrice est la méme ;
¢ Le diamétre de toutes les fibres de la matrice est le méme ;

* Le nombre de fibres par couche est fixé a 16, qui est une valeur courante pour les tresseuses
industrielles ;
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* Entre chaque couche de la méme matrice, la distance % séparant les deux plateaux du
dispositif de tressage est maintenue constante ;

* La tension appliquée lors du tressage est fixée.

Parameétres variables

* Diametre des fibres de la matrice (100 pm < dje < 900 pm) ;
* Nombre de couches de la matrice (non limité) ;
* Distance /4 (100 mm < £ <200 mm) ;

La matrice ainsi proposée semble étre susceptible de satisfaire différents cahiers des charges,
en fonction des valeurs affectées a ces différents parametres. Or, une étude expérimentale visant a
évaluer l'influence de ces différents parametres sur les propriétés de la matrice semble laborieuse et
peu compatible avec les moyens de fabrication unitaire qui ont été développés. Ainsi, dans le
prochain chapitre, nous allons nous intéresser a la possibilité de quantifier numériquement l'effet de
ces différents paramétres, et ainsi de proposer une configuration de matrice adaptée au cahier des
charges, sans nécessiter l'acquisition de données expérimentales coliteuses en temps et en matiere

premicre.
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1. Introduction : ingénierie tissulaire assistée par ordinateur (ITAQO)

Dans les chapitres précédents, les différents critéres qui nécessitent d'étre pris en compte lors
de la conception d'une matrice de support pour l'ingénierie tissulaire du LCA ont été répertoriés et
examinés. Une matrice de support possédant plusieurs paramétres ajustables a été proposée afin de
répondre au cahier des charges. Pour définir la combinaison de paramétres qui permette de satisfaire
au mieux les différents critéres énoncés, 1'approche la plus évidente consisterait a réaliser une série
d'expériences visant a quantifier par taitonnements l'influence des paramétres de la matrice sur ses
différentes propriétés. Plusieurs limites sont néanmoins associées a ce type d'approche :

* les procédés de fabrication de la matrice qui ont été présentés dans le chapitre précédent sont
peu adaptés a la fabrication dun grand nombre d'échantillons permettant de constituer un
modele prédictif qui permettrait de déterminer les propriétés de la matrice correspondant a
un jeu de parametres donné ;

* les matiéres premicres nécessaires a la fabrication d'une telle quantité de matrices sont
coliteuses ;

* les mesures qui seraient alors effectuées se limiteraient a des propriétés d'usage de la matrice
(porosité globale, réponse a différents type de sollicitations, perméabilité ...) mais ne
permettraient pas d'accéder aux informations locales qui jouent un réle important sur la
formation de tissu (distribution des pores, champs mécaniques locaux, transports de masse
locaux, ...).

Une alternative a cette démarche expérimentale et d'adopter une approche dite d'Ingénierie
Tissulaire Assistée par Ordinateur (ITAO). Le concept d'ITAO a été proposé dans les années 1990
et a été largement développé durant cette derniére décennie. Il consiste a utiliser toute la variété des
outils numériques accessibles a l'ingénieur, (1) pour comprendre les mécanismes biologiques qui
gouvernent la réponse cellulaire & un environnement donné et/ou (2) pour optimiser la conception et
la mise en culture de matrices de support. Ces outils numériques permettent notamment d'établir des
connexions entre 1'échelle microscopique de la cellule et I'échelle macroscopique du tissu, relations
qui s'averent difficilement accessibles a I'expérience.

L'utilisation de ces outils requiert au préalable une description « numérique » de la géométrie
de la matrice de support, définie par un maillage. De moyens d'imagerie (comme la micro-
tomographie, uCT en anglais pour micro Computed Tomography) ont été souvent utilisés pour
obtenir la géométrie extérieure [Hollister2005][Jaecques2004][Sun2005][Chen2006] de la matrice
et/ou sa micro-structure afin de simuler son comportement mécanique [Lacroix2006][Sandino2008]
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[Milan2009][Milan2010][Baas2010][Stops2010][Stops2010a][Sandino2011] ou les transports de
masse a l'intérieur de ses pores [Porter2005][Maes2009][Milan2009][Milan2010][Sandino2011]
[Melchels2011]. Ces démarches ont permis d'établir, pour une matrice donnée, des relations entre
I'environnement externe de la matrice et les stimuli mécaniques a 1'échelle cellulaire. Néanmoins,
elles exigent la fabrication prélable de la matrice, ce qui les rend inadaptées a l'optimisation de ses
propriétés effectives. Un second moyen d'obtention de la géométrie nécessaire a une démarche
d'ITAO consiste a utiliser une approche de Conception Assistée par Ordinateur (CAO), qui est
d'ailleurs largement utilisée dans le cas d'une fabrication de matrices par prototypage rapide
[Moroni2005][Lee2008][Eshraghi2010]. Cette définition de la géométrie peut alors dépendre de
différents parameétres, ce qui rend possible une optimisation des propriétés de la matrice sans avoir
recours a la fabrication d'échantillons réels [Saito2010].

Dans notre cas, la matrice tressée multicouche présentée précédemment présente la
particularité¢ de posséder une géométrie prédictible et compatible avec la démarche d'ITAO. Dans
cette section, des outils numériques permettant de caractériser la morphologie de la matrice ainsi
que sa réponse mécanique vont étre présentés. Ces outils seront utilisés afin de déterminer un jeu de
parameétres qui permette a la matrice de satisfaire le cahier des charges présenté précédemment.

2. Morphologie de la matrice de support

2.1. Modélisation géométrique de la matrice de support

Des architectures tridimensionnelles tressées carrées (en opposition a l'architecture tressée
circulaire que nous proposons ici) ont été étudiées par différents auteurs [Wang1995][Sun2004].
Ces travaux proposent de déterminer les trajectoires tridimensionnelles de chaque fibre (ou faisceau
de fibres) a partir de leur position dans le plan normal a la direction de la tresse tout au long du
procédé de tressage (Illustration III 1). Ainsi, la géométrie finale de la structure peut étre approchée
par de pures considérations géométriques. Le méme principe a été appliqué, dans le cadre du
présent travail, a la modélisation géométrique de tresses circulaires multicouches. La trajectoire des
fibres dans le plan normal a la direction de la tresse, noté (x, y), a été représentée ci-dessous. A
chaque ¢étape de tressage, chaque fibre alterne entre un diameétre nominal (D), extérieur (D..) et
intérieur (D;,) et tourne d'un angle de 8=+ [1/8 pour une tresse a 16 fibres, deux groupes de fibres
tournant en sens inverse (Illustration III 2).
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Hllustration IlI 1: Détermination de la géométrie de tresses carrées a partir de l'analyse du procédeé de
tressage. Adapté de [Sun2004].

A chaque nouvelle étape, le plan (x,y) doit étre translaté d'une valeur correspondant a 1/16éme
du pas de tressage. Le pas de tressage de chaque couche dépend en réalité de 1'angle de tressage des
fibres a l'intérieur de la matrice. Cet angle est relié, dans notre cas, a la hauteur / séparant les deux
plateaux du dispositif de tressage, ainsi qu'au diametre des fibres. Le pas de tressage n'est pas le
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Hlustration Il 2: Cinématique du procédé de tressage. Entre chaque étape successive, chaque groupe de
fibres (dont certaines ici sont numérotées) alterne entre les diamétres D, D et D.,, et tourne d'un angle +0.




III. Modélisations géométrique et mécanique de la matrice de support

méme pour les différentes couches d'une matrice donnée, les fibres devant s'enrouler avec un méme
angle initial autour d'une matrice de différents diametres. Or, la relation qui permet de prédire le pas
de tressage en fonction de la couche, du diameétre des fibres et de la hauteur £ est loin d'étre triviale,
et une loi empirique a donc été¢ formulée pour prédire ce pas de tressage. Une suggestion d'une telle
loi est donnée en annexe (Annexe 2 : Détermination empirique du pas de tressage) ; elle sera utilisée
dans toute la suite de ce travail, mais il est important de souligner qu'elle pourrait étre sujette a
améliorations. Le parametre 4 sera donc utilisé dans toute la suite de ce mémoire pour décrire la
fagon dont le tressage est « serré ».

Ces considérations géométriques permettent ainsi, via une interpolation de type spline, de créer
les trajectoires représentées ci-dessous (Illustration III 3.a). A partir de ces trajectoires, il est alors
aisé de créer la géométrie des tubes en générant des cercles normaux a la trajectoire de chaque fibre,
dont le diamétre correspond au diameétre des fibres (Illustration III 3.b). L'hypothése de circularité
des sections des fibres dans la tresse est alors implicitement effectuée. Le nombre de points qui
définissent ces cercles ainsi que la distance qui les sépare régissent la finesse du maillage de la
matrice virtuelle. Le résultat obtenu est représenté Illustration III 3.c pour une tresse monocouche.
Le diamétre nominal D de la premiere couche a été déterminé de maniere a ce que le diametre
extérieur obtenu soit en accord avec des mesures du diametre extérieur effectuées sur différentes
configurations de tresses monocouche.
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Hlustration 111 3: (a) Détermination des trajectoires a partir de la cinématique des fibres durant le tressage.
(b) Création de tubes sous I'hypothése de rayon constant. (c) Géométrie finale.
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Pour la création de la matrice multicouche, la difficulté réside dans la définition du diamétre
nominal de la couche i>1, noté D,. En effet, la disposition des couches entre elles (en rotation et en
translation suivant l'axe de la tresse) sont définis de maniére aléatoire, et il n'est donc pas possible
de prédire a I'avance les diametres D; de chaque couche qui permettent de s'assurer que les couches
i-1 et i sont en contact. Par conséquent, un diamétre nominal de référence de la couche i est tout
d'abord calculé a partir du diamétre maximal de la couche i-/. Ensuite, la distance point-a-point
minimale entre la couche i-/ et i est calculée, et les coordonnées des nceuds de la géométrie dans le
plan transverse sont ensuite itérativement diminués jusqu'a ce que la distance minimale qui sépare
les deux couches i-/ et i devienne inférieure a un seuil donné, correspondant a la condition de
contact. L'algorithme utilisé pour créer la géométrie de la tresse multicouche est schématisé ci-
dessous (Illustration III 4).

iil

Détermination du diamétre D, et du
pas de tressage P,

v

Calcul du centre des sections des
fibres

}

Rotation 6/2 des fibres paires
Rotation -6/2 des fibres impaires
Translation du plan de P,/16

'

Interpolation des trajectoires et
Compaction de la maillage volumique des fibres
couche i

. , . L
distance > seuil l sii>1 sii=1

Distance minimum
entre couche i-/ et i

distance < seuil A4 si i < nombre de couches
—

sinon

Hlustration Il 4: Algorithme de construction de la géométrie tressée multicouche.

Un exemple d'architecture issue de ce processus est représenté Illustration I1I 5.
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Hllustration Il 5: Exemple d'architecture tressée multicouche obtenue a lissue de l'algorithme de
modélisation géométrique.

En conclusion, une analyse géométrique simple permet d'obtenir une géométrie approchée de
la matrice multicouche en fonction des parameétres de procéd¢, nommément le nombre de couches,
le diametre des fibres, et la distance / séparant les deux plateaux du dispositif de tressage. La
densité du maillage et le seuil de détection du contact sont également des parameétres d'entrées
essentiels de 1'algorithme mis en place. La section suivante va permettre de vérifier que la géométrie
ainsi constituée est bien représentative de la géométrie réelle des matrices fabriquées au laboratoire.

2.2. Pertinence de la modélisation géométrique

Dans cette section, nous allons présenter les différents moyens qui ont été développés afin de
vérifier que la modélisation géométrique décrite ci-dessus est en accord avec la géométrie de la
véritable matrice. Le diameétre extérieur des matrices réelles et virtuelles ainsi que la répartition et la
densité des fibres a l'intérieur des sections de ces matrices vont donc étre comparés. Nous
préciserons que les pas de tressage des matrices réelles et virtuelles ne seront pas comparés, puisque
la définition du pas est issue de données expérimentales.

2.2.1 Diamétre extérieur

Dans un premier temps, les diametres extérieurs de structures réelles et virtuelles comprenant
de 1 a 9 couches ont été comparés. Le diamétre des matrices réelles a ét€ mesuré (pied a coulisse,
précision £0,02 mm) a quatre reprises pour deux échantillons apres la formation de chaque nouvelle
couche. Le diamétre de la matrice virtuelle a été calculé a partir de 32 reconstructions. En effet,
comme la reconstruction de la géométrie de la matrice est basée sur plusieurs paramétres aléatoires,
deux matrices virtuelles issues des mémes parametres d'entrée peuvent étre différentes. Les résultats
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ont été présentés sur I'lllustration III 6.

Aucune différence significative n'a été trouvée entre les diametres des matrices virtuelles et
réelles (ANOVA, p<0,05). Cependant, le processus de reconstruction de la matrice virtuelle a
tendance a surévaluer son diametre extérieur. Ceci peut étre probablement expliqué par la nature
purement géométrique de cette reconstruction, qui ne tient pas compte de la déformation de la
couche précédente lors du tressage d'une nouvelle couche.

6.5+ )
Diametre extérieur (mm)

3+ : ---- Matrice réelle

ok Il Matrice virtuelle

4 5 6 7 8 9
Nombre de couches

[E3=
[

Hlustration II 6: Comparaison des diamétres extérieurs des matrices réelles et virtuelles. Matrice de 9
couches, dgpe=200 pm, h=100 mm.

2.2.2 Répartition des fibres dans la section

Dans un second temps, les sections des géométries virtuelles et réelles ont été comparées. Les
sections des matrices réelles ont été obtenues en immergeant deux matrices dans une résine
d'Araldite®. Au total, huit sections ont été obtenues a partir de coupes au microtome, et les sections
ont ensuite été photographiées (Illustration III 7). Un algorithme de traitement d'image (réalisé sous
Image J) visant a détecter les objets circulaires dans cette section a permis d'obtenir 1'allure de la
section des différentes matrices réelles. Les sections de la matrice virtuelle ont été obtenues en
calculant l'intersection de la matrice virtuelle avec des plans normaux a l'axe de la structure. Les
huit coupes obtenues pour la matrice réelle ont été comparées a 32 coupes de la matrice virtuelle.
Comme ces coupes (réelles et virtuelles) ont été effectuées a des endroits aléatoires dans des
matrices particuliéres, il est évident qu'elles ne peuvent pas se superposer exactement. En revanche,
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les répartitions moyennes des fibres dans les sections peuvent étre comparées.

Hlustration 11l 7: (a) Imprégnation des matrices dans une résine d'Araldite® suivies de coupes au microtome
permettant d'obtenir des sections de la matrice réelle (b) Détection des fibres dans les sections obtenues.

Les images ont dans un premier temps été binarisées, puis le centre de gravité de 1'image
(correspondant au centre de la tresse) a été calculé. L'intensité des niveaux de gris selon 359
segments passant par ce centre a été calculé, chaque segment faisant un angle d'un degré avec le
suivant. Les intensités moyennes des niveaux de gris en fonction de I'angle et en fonction du rayon
ont ¢été ensuite comparées (Illustration III 8), en moyennant les profils de niveaux de gris sur le
rayon et I'angle respectivement.

La comparaison des résultats obtenus pour les huit coupes réelles et 32 coupes virtuelles est
illustrée ci-dessous (Illustration III 9), pour une matrice tressée de huit couches et des fibres de 200
um. Les résultats concernant la variation des niveaux de gris en fonction de l'angle ont été
représentés sous la forme d'un diagramme de Fourier, de maniére a souligner les périodicités
angulaires de la structure. Ces résultats montrent que la répartition des fibres au sein des sections
des géométries réelle et virtuelle est qualitativement similaire. Le coefficient de corrélation entre les
moyennes des profils de niveaux de gris dans la direction radiale pour les sections réelles et
virtuelles est de 0,89. Nous pouvons observer que dans le cas des sections virtuelles, la premicre
couche est disposée sur un méme rayon pour toutes les sections, ce qui se traduit par un pic
prononcé qui n'est pas présent dans les sections réelles. En effet, dans le cas des sections réelles, les

fibres sont plus libres de se réarranger a l'intérieur de la tresse et notamment au centre de celle-ci.
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lllustration 1II 8: (a) Superposition de deux coupes réelles et virtuelles (b et c¢) Répartition moyenne de
l'intensité des niveaux de gris de l'image en fonction du rayon (b) et de l'angle (c) pour l'ensemble des
matrices virtuelle. Représentation tridimensionnelle a gauche et bidimensionnelle a droite.
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lllustration I11 9: Intensité des niveaux de gris moyenne en fonction du rayon (a gauche) et en fonction du
rayon sous forme d'un diagramme de Fourier (a droite) pour les sections des matrices réelles et virtuelles.

Rayon Rmax

La représentation dans le diagramme de Fourier met en évidence la périodicité angulaire des
sections théoriques, avec des périodes de m/4, n/8, n/12 et w/16 clairement marquées. Cela résulte
directement de la description purement géométrique des trajectoires des fibres, qui sont par nature
parfaitement périodiques. Cette périodicité est évidemment moins marquée pour les sections réelles,
également a cause du réarrangement des fibres a l'intérieur de la structure. Cependant, les
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périodicités a m/4 et /8 restent nettement visibles.

2.2.3 Densité de fibres dans la section

Enfin, les densités de fibres dans les sections des géométries réelle et virtuelle ont été
comparées. Pour cela, le rapport entre les pixels nuls (fibres) et non nuls (vide) a été calculé a
l'intérieur du disque défini par le centre de la tresse (centre de gravité de 1'image) et le rayon maxi
(distance maximale entre un pixel non nul et le centre de gravité¢ de I'image). Aucune différence
significative (ANOVA, p<0,05) n'a ét¢ observée entre les densités estimées pour les sections réelles
et théoriques (respectivement 0,228+0,021 et 0,228+0,014). Compte tenu du fait que la géométrie
virtuelle a tendance a surévaluer 1égérement le diamétre extérieur de la tresse et que le nombre de
fibres et leur diametre est le méme pour les géométries virtuelles et théoriques, il était possible de
s'attendre a trouver une densité plus grande dans le cas des sections réelles. Cependant, la procédure
de traitement d'images visant a analyser les sections réelles a consisté a rechercher des objets
circulaires dans la section, alors que la section des fibres est évidemment elliptique [Lyons2004].
Ainsi, la sous-estimation de la section des fibres dans le cas des sections réelles compense la
surestimation du diamétre extérieur dans la géométrie virtuelle, ce qui explique qu'aucune
différence significative n'est mesurée entre les densités de fibres des deux types de section.

2.3. Caractérisation morphologique de la matrice de support

Nous pouvons considérer a partir des résultats précédents que, malgré quelques différences
dues a la nature purement géométrique de la matrice virtuelle, celle-ci est conforme a la véritable
matrice. A partir d'une telle description numérique de la géométrie de la matrice, plusieurs études
ont montré qu'il était possible a partir de méthodes de traitement d'images de caractériser la
morphologie de I'objet en y détectant des domaines interstitiels connexes que 1'on désignera par le
terme « pore » [Jones2009][Melchels2010]. Cette caractérisation peut étre plus ou moins compléte
et concerner de nombreuses caractéristiques morphologiques ; dans notre cas, nous nous limiterons
a la distribution des tailles de pores, a leur interconnectivit¢ et a leur distribution spatiale,
caractéristiques qui ont été présentées comme prioritaires lors de la définition du cahier des charges
pour la conception de la matrice. Les pores a l'intérieur de la matrice virtuelle ont été¢ définies
comme les plus grosses sphéres incluses dans les parties libres de la géométrie [Jones2009]. Dans
ce but, l'algorithme qui a été développé procede suivant le schéma suivant: un nuage de points
régulier est généré a l'intérieur d'un domaine incluant la géométrie de la matrice, la distance entre
deux points étant défini comme une fraction du diamétre des fibres qui la composent. Les points
situés a l'intérieur des fibres de la matrice, détectés a partir d'un critére de distance par rapport aux
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lignes moyennes des fibres, sont ensuite supprimés du nuage de points. La distance d; entre chaque
point P; situ¢ dans la partie libre de la matrice et le nceud N, le plus proche de P;est ensuite calculée,
et associée a P,. De cette facon, une carte des distances discréte est dressée. Les maxima locaux des
d;dans le nuage de points correspondent aux centres de pores centrées en P; et de diametre d;.

A partir de ce réseau, il est alors possible de quantifier la distribution des tailles de pores dans
la géométrie virtuelle, ainsi que leur distribution spatiale (Illustration III 10). Le réseau de pores
obtenu de la sorte a également été utilisé pour caractériser l'interconnectivité des pores. Les spheres
centrées en P; et P;; ont été considérées connectées lorsque le segment [P; P,/ n'avait pas
d'intersection avec la géométrie virtuelle, ou lorsque la norme du segment était inférieure a la demi-
somme des diametres des spheres centrées en P; et P (ce qui correspond a des sphéres
interpénétrées). Un nettoyage de ces connections a été ensuite effectué : si plusieurs chemins
permettaient de lier les spheres P;; et Pi, seul le chemin qui utilise les liens les plus courts a été
conservé. Cette méthode a permis de montrer qu'il était toujours possible d'atteindre toutes les
spheres de la matrice a partir de n'importe quelle autre sphére ; en d'autres termes, le réseau de pores
est enticrement interconnecté.

165~

Taille des pores (um)

Hllustration 1l 10: Réseau de pores obtenu par le calcul avec dans une matrice de 8 couches. La couleur de
chaque pore est associée a son diametre.

Nous pouvons voir sur la figure ci-dessus (Illustration III 10) que la matrice proposée offre un
gradient de taille de pores, positif en allant du centre vers l'extérieur de la structure. Comme nous
I'avons précis¢ précédemment, un tel gradient de taille de pores du centre de la matrice a sa
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périphérie peut étre mis a profit pour les transports de masse a l'intérieur de la matrice, a la fois pour
l'apport de nutriments jusqu'a coeur et pour I'évacuation des déchets de biodégradation. En effet, on
peut penser que les risques d'obstruction des pores extérieurs de la structure (due a une prolifération
cellulaire plus importante au contact du milieu de culture) s'en trouvent réduits, voire annihilés.

2.4. Distribution des pores: évaluation du modéle

Les résultats obtenus a partir de l'algorithme précédent ont été confrontés a des données
expérimentales issues de la méthode de porosimétrie au mercure. Brievement, le principe de cette
technique consiste & soumettre un échantillon & une pression croissante de mercure. Chaque
nouveau pas de pression permet a un volume de mercure supplémentaire de pénétrer a l'intérieur de
pores, de plus en plus petits. A partir de la mesure du volume introduit & chaque pas de pression,
une allure de la distribution des tailles de pores peut donc étre déduite [Leon1999]. Les essais de
porosimétrie au mercure ont été réalisés a l'aide d'un dispositif (Micromeritics Autpore III)
disponible au LAEGO (Nancy). Trois échantillons composés de huit couches de fibres de 200 um
de diametre ont ét€ soumis a une pression variant de 0,034 a 0,62 bar.

Dans un second temps, la distribution de tailles des pores a l'intérieur des matrices réelles a été
évaluée a partir des huit coupes au microtome obtenues précédemment. Un algorithme de traitement
d'images, qui est l'équivalent en deux dimensions de l'algorithme utilis¢é pour caractériser la
morphologie des matrices virtuelles, a été utilisé : pour chaque pixel nul de I'image, la distance
minimale a un pixel non nul (appartenant a une fibre) a été calculée. Les maxima locaux de ces
distances ont ensuite permis de situer le centre de cercles inclus dans les parties libres de la section,
dont les diameétres sont représentatifs des diamétres des sphéres incluses dans la matrice.

La comparaison des distributions des tailles de pores obtenues par les différentes méthodes
présentées a ¢€té représentée Illustration III 11. Les tailles de pores calculées dans la matrice
virtuelle sont comprises entre 137 et 966 um, avec un mode principal a 241+18 um. La
porosimétrie au mercure donne des pores compris entre 24 et 396 um avec un mode principal a
229430 pum. Enfin, la méthode d'analyse des sections de la matrice réelle permet de trouver des
pores entre 108 et 943 um avec un mode principal a 198 £38 um. Bien que la taille principale des
pores semble comparable, des différences sont tout de méme observables, et en partie explicable en
raison des méthodes de mesures utilisées. En effet, la porosiméetrie n'est pas adaptée a priori a la
mesure de pores de grandes dimensions. Ainsi, il n'a pas été possible ici d'imposer des pressions
inférieures a 0,034 bar, et donc d'obtenir la partie du graphe correspondant aux pores de taille
supérieure a 400 um. De plus, cette méthode montre des limites dans notre cas : la pression
correspondant aux plus gros pores de la matrice situés a priori entre deux couches i et j (Illustration
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IIT 10), est en fait considérée par le porosimetre comme la pression nécessaire pour traverser la plus
« extérieure » des couches i et j. Ainsi, un décalage entre la distribution des tailles de pores obtenue
par porosimeétrie a mercure et les deux autres courbes peut donc étre attendu en raison de ces limites

inhérentes a la porosimetrie mercure [Diamond2000].

Fréquence

0.1
D Calcul a partir de la matrice virtuelle

Estimation a partir des
0.08 : ) ,
sections de la matrice réelle
= — Porosimétrie au mercure
0.06

/

0.04

0.02

| e

04 05 0.6 0.7 0.8 0.9 1
Diameétre de pores (mm)

Hlustration 11l 11: Comparaison entre la distribution de tailles de pores obtenues par calcul dans la matrice
virtuelle, par calcul dans les sections de la matrice réelle, et par porosimétrie au mercure.

La distribution de taille de pores obtenue par analyse des sections de la matrice réelle confirme
la présence de pores de plus de 400 pm et jusqu'a 900 um dans la matrice utilisée. Cependant, en
comparaison avec la distribution calculée dans la matrice virtuelle, une plus grande quantité de
pores est décelée dans la plage des 100-200 um et une quantité inférieure de pores supérieurs a 400
um est mesurée. Cela peut étre dii a plusieurs points : d'une part, tout d'abord, le diamétre d'une
section de sphére est statistiquement toujours inférieur ou égal a celui de la sphére. De plus, nous
avons vu précédemment que la géométrie virtuelle a tendance a surévaluer l€gerement le diametre
extérieur de la matrice. La matrice virtuelle est donc moins « dense » que la matrice réelle, et il est
donc compréhensible que les pores qui y sont détectés soient légérement plus gros que les pores
mesurés dans la matrice réelle. Néanmoins, nous soulignerons que la méthode mise au point permet
de prédire de manicre satisfaisante la distribution des tailles de pores dans la matrice de support.
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3. Comportement mécanique de la matrice de support

Comme nous l'avons vu dans le premier chapitre de ce mémoire, le role d'une matrice adaptée a
l'ingénierie tissulaire du LCA est double: elle doit d'une part présenter une réponse mécanique
(macroscopique) qui lui permette de remplir la fonction du tissu originel durant la période de
réhabilitation, et de Il'autre elle conditionne le lien entre les sollicitations mécaniques
macroscopiques qui lui seront imposées et les champs mécaniques locaux qui vont agir sur le
comportement de la cellule. Ainsi, il est intéressant de posséder un outil capable (1) de prédire la
réponse mécanique globale de la matrice sous divers types de sollicitations et (2) de déterminer les
champs mécaniques locaux a 1'échelle de la fibre.

Pour ce premier point, la méthode la plus naturelle consiste a effectuer des essais mécaniques
sur différentes matrices pour plusieurs jeux de parametres, et a établir des lois empiriques visant a
prédire sa réponse sous sollicitation connue. Cela revient a considérer la matrice comme un milieu
continu, dont la loi de comportement dépend de différents parametres. Cependant, cette méthode
empirique peut s'avérer gourmande en matiere premiere compte tenu du nombre de parametres
devant étre considérés, et d'autre part elle ne pourrait fournir aucune information relative aux
stimuli locaux a l'échelle de la fibre. En effet, il est difficile d'un point de vue expérimental de
quantifier ces stimuli étant donnée la complexité de la structure de la matrice. Des méthodes
d'homogénéisation périodique ont été utilisées en ingénierie tissulaire afin d'établir des liens entre
ces différentes échelles. Elles nécessitent cependant de pouvoir déterminer un volume ¢élémentaire
représentatif (VER), qui correspond a une cellule unitaire dont la répétition périodique permet de
reconstituer la structure, ce qui est difficilement compatible avec I'architecture de notre matrice qui
n'est précisément pas périodique. De plus, les méthodes d'homogénéisation prédisent le
comportement d'une structure a partir des propriétés mécaniques de ses constituants. Or, dans le cas
de notre matrice, le comportement mécanique de la structure est également déterminé par les
interactions complexes entres ces différents constituants, qu'il est difficile de prendre en compte
dans ces méthodes d'homogénéisation.

La méthode des Eléments Finis (EF) permet de décrire de telles relations multi-échelles, et elle
est devenue durant ces deux dernieres décennies un des acteurs essentiels de la boite a outil d'un
chercheur en biomécanique. Cependant, les codes EF utilisés classiquement permettent
difficilement de modéliser a I'échelle de la fibre le comportement de structures aussi complexes que
celle a laquelle nous nous intéressons, en particulier en raison du nombre d'interactions qui existent
entre les différentes fibres de la structure, de 1'évolution de ces interactions lorsque la structure est
sollicitée, et du cadre des grandes transformations dans lequel le probléme doit étre défini. Ainsi,
plusieurs auteurs ont tenté ces derniéres années de développer des méthodes spécifiques permettant
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de modéliser les interactions entre les différentes fibres de structures textiles [Wang2001]
[Lomov2007][Miao2008]. En particulier, une méthode EF basée sur une description des fibres par
des poutres a cinématique enrichie a été proposée [Durville2005][Durville2009a][Durville2012] et
possede les avantages suivants : (1) elle permet de calculer la configuration initiale a priori
inconnue a partir d'une configuration arbitraire de référence (2) elle permet de considérer les
déformations transverses des fibres, et des lois de comportement tridimensionnelles peuvent étre
considérées (3) elle permet de détecter et de modéliser les interactions entres de nombreuses fibres,
le tout dans un cadre de grandes déformations. Par conséquent, le travail qui sera présenté ici résulte
d'une collaboration visant a appliquer cette méthode dans le cas de la matrice tressée multicouche.

Dans cette section, nous allons dans un premier temps décrire la loi qui sera utilisée pour
modéliser le comportement mécanique du PLCL et déterminer les paramétres de cette loi, puis nous
décrirons brievement les spécificités du code de calcul qui sera mis en oeuvre. Ce code sera
appliqué a la structure tressée multicouche de la matrice, et les résultats des simulations seront
évalués en les comparant a des données expérimentales. Enfin, nous verrons comment cette

méthode peut également s'appliquer au cas d'une reconstruction anatomique a double faisceau du
LCA.

3.1. Caractérisation mécanique du matériau

Dans le chapitre précédent (section I1.3.2.), nous avons décrit les principales motivations qui
nous ont conduit a sélectionner le P(LL85/CL15) comme matériau constitutif de la matrice. Dans le
code EF qui va étre utilisé, il est nécessaire de lier les contraintes et les déformations du matériau a
travers une loi de comportement compatible avec le cadre des grandes déformations dans lequel le
probléme va étre posé.

La loi de comportement utilisée pour caractériser les fibres de P(LL85/CL15) vise a relier le
second tenseur de Piola-Kirchhoff, noté S, au tenseur de déformation de Green-Lagrange, noté E.
Ces deux variables sont thermodynamiquement conjuguées [Korobeinikov2000] et se prétent au
cadre de grandes transformations dans lequel nous travaillons. La déformation E s'exprime en
fonction du gradient lagrangien du champ de déplacement V u

E=1/2(Vu+'Vu+'VuVu) (3)
En notant ¢ la déformation conventionnelle en traction selon l'axe z, E.. s'exprime alors :
Eome+t )
z 5

On rappelle que l'allongement A s'exprime simplement a partir de la déformation
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conventionnelle pour un essai de traction uniaxiale :

(L B Lo) (5)
L
ou L et L, désignent les longueurs actuelles et initiales de I'échantillon selon 1'axe z.

A=1+e=1+

Lors d'une sollicitation uniaxiale selon I'axe z, on dispose de I'effort mesuré 7 et de 'aire de la
section initiale 4. On peut alors exprimer la composante en z du premier tenseur de Piola-Kirchhoff
noté P:

P_=— (6)

Le second tenseur de Piola-Kirchhoff § s'exprime en fonction de P a partir du gradient de la
transformation F :

S=P-F" avec F=I+Vu (7
Dans le cas d'une traction uniaxiale selon l'axe z, la composante F.. du gradient de la

transformation F correspond a A, et on obtient donc finalement :

T 1

S_.= an (8)

Tant que la déformation longitudinale n'excéde pas un seuil, noté ¢y, le comportement est
supposé de type élastique linéaire isotrope:

S=C:E )
ou C désigne le tenseur de rigidité. Dans le domaine plastique, on écrit la relation ci-dessous pour
les tenseurs E et S :

S=C:E,+Y(E_)C:(E-E,) (10)

ou E, correspond a la partie élastique de la déformation atteinte lorsque E.. = &. La fonction
scalaire Y correspond a I'écrouissage du matériau régi uniquement par la déformation E.. . elle peut
étre formulée :

Y(E.)=a+b(1—exp(—cE..)) (1)

Cette formulation utilise trois parametres (a, b, ¢) qui caractérisent l'écrouissage. En
considérant la continuité de S.. etde 0S./0E.. en E..= ¢, on peut formuler a et b de la maniére
suivante:
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1—exp(—ce,) E
— (e P50 h=— =
a=Ele cexp(—ce,) ) cexp(—ce,) (12)
avec E le module d'¢lasticité, ¢, le seuil de déformation élastique et ¢ un parameétre d'écrouissage.
Les parametres E, ¢ et ¢y ont été déterminés a partir des réponses en traction (N=12) des fibres de
P(LL85/CL15) a une vitesse de 1 mm/s sous la forme S.=f(E..) en utilisant la méthode des
moindres carrés. Ces trois parametres ont été évalués a E=2668 MPa (133 MPa), & =1.59%

(£0,11%) et c=141 (£21) et seront conservés par la suite. La réponse typique en traction d'une fibre

de P(LL85/CL15) ainsi que le mode¢le utilisé ont été représentés Illustration 111 12.
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Hlustration III 12: Réponse typique en traction d'une fibre de P(LL85/CLI15) et modéle élastoplastique
correspondant.L'axe des abscisses représente la déformation totale de la fibre.

Un point important doit étre soulevéici: dans la loi de comportement utilisée, aucune
composante ne dépend du temps ou du taux de déformation. Aucune viscoélasticité n'est donc prise
en compte dans cette loi, ce qui constituera une limite évidente des simulations qui seront
présentées par la suite. En effet, les simulations seront effectuées en considérant que la structure
atteint un état d'équilibre entre chaque étape de calcul, et des phénomeénes tels que la relaxation ou
le fluage de la structure ne pourront pas étre décrits. Dans la suite de ce mémoire, les tests de
traction seront effectués a une vitesse de 1 mm/s en considérant que la vitesse de déformation
imposée a l'échelle de la structure est assez proche de la vitesse de déformation a I'échelle des
fibres. Réciproquement, nous supposerons que le comportement des fibres caractérisé
expérimentalement a 1 mm/s est assez proche du comportement des fibres a l'intérieur de la matrice
sollicitée a la méme vitesse. De plus, cette loi de comportement a ¢été¢ définie a partir d'essais de
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traction réalisés dans un environnement sec ; les parametres de cette loi pourront donc étre ajustés
dans le futur pour prendre en compte un potentiel effet du milieu de culture sur leur comportement
mécanique.

3.2. Description du code de calcul

Le code de calcul qui va étre utilisé pour la modélisation de la réponse mécanique de la matrice
tressée multicouche a été présenté en détail a plusieurs reprises [Durville2005][Durville2007]
[Durville2009][Durville2009a]. Nous allons donc nous limiter a en exposer les grandes lignes. Ce
code est dédi¢ a la simulation mécanique de milieux fibreux dans un cadre de grandes déformations,
permettant de tenir compte d'interactions de contact-frottement pour un grand nombre de fibres.

3.2.1 Transformation géométrique

Chaque fibre est modélisée par une succession de poutres, représentées par des éléments
quadratiques a trois nceuds dont la cinématique va étre décrite ci-apres. Dans une configuration de
référence fictive, les sections sont définies par leur centre et par deux vecteurs directeurs D; et D,.
Chaque point matériel & de 1’élément poutre peut étre ainsi localisé par ses coordonnées (&;, &, s)
avec &, & ses coordonnées dans la section et s son abscisse curviligne. Ainsi, la position X(&,f) de ce
point matériel a I'instant =0 peut s'écrire comme suit :

X(E’O):XO(S’ 0)"'%1 DI(S’ 0)+§2D2(S, 0)

EZ(EI,ELS) (13)
avec X; le vecteur position du centre de la section. A l'instant ¢, nous adopterons pour la position de
la méme particule les notations :

x(g,t):xo(sxt)"i‘&dl(&t)+§2d2(s’t) (14)
EZ(ELEQ,S)

Une représentation de ces différents vecteurs pour les configurations de référence et actuelle
est donnée ci dessous (Illustration III 13).

On peut donc également facilement décrire le déplacement de chaque point matériel a I'instant
t a partir de la relation :

u(E,t)=x(E,t)—X(E,0)=u0(s,t)+§1h1(s, t)"'%zhz(s:t)
§:<§1,Ez,s)

avec uy le déplacement du centre de la section, et (h;, h;) les variations des vecteurs directeurs (d;,

(15)
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d>) exprimés dans un repere cartésien.

Configuration de référence Configuration actuelle
P 43 |
- . 2 ’ SRR .
{ :
b f/ 1 4
) T ‘
Dy(s) l O 4
D,(s) /
| Xo(s) o 8y
_ X(s) 4
s ,fi .......... -4 ' /
:-:& 5 f}x’f
- PN A
s — . ~ M'“‘-'-——'/I:;

Point matériel (&), &, s)

Hlustration 111 13: Vecteurs directeurs D, et D;dans une section quelconque d’abscisse curviligne s pour les
configurations de référence et actuelle.

La méthode des ¢léments finis consiste a déterminer une quantité en tout point de I'élément fini
par interpolation (ici quadratique) a partir des valeurs de cette quantité aux nceuds de 1’élément.
Ainsi, par exemple, les trois quantités x,, d; et d; au point d'abscisse curviligne s et a l'instant ¢
peuvent étre interpolés a partir de leur valeur aux trois nceuds N,, N et N; de I'élément poutre selon
I'expression :

xols.1)= 3 ws)xo(N,.1)
di(s.t0)=2 ., wils)d,(N.1) (16)
dz(s,t)zz(i:Lm)wi(s)dz(Ni,t)
ou w;(s) est la fonction de base associée au nceud N; La fonction de base w; est égale a 1 au nceud N;
et nulle aux autres nceuds, ce qui donne dans notre cas :
w,(s)=2(s—1)(s—0.5)

w,(s)=4s(1—s) (17)
wy(s)=2s(s—0.5)

Les variations des vecteurs directeurs d; et d, sont libres et n'obligent pas ces vecteurs a étre
orthogonaux ou égaux en norme. Ainsi, la modélisation des cisaillements et compressions
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transverses est rendue possible, et une loi de comportement tridimensionnelle comme celle
présentée précédemment peut donc étre considérée.

La résolution générale du probléme est réalisée ensuite a I'aide du principe des travaux virtuels,
qui doit inclure dans notre cas les travaux virtuels des efforts internes de 1'ensemble des fibres ainsi
que les travaux virtuels issus des interactions de contact-frottement. Appelons u,; l'ensemble des
champs de déplacements cinématiquement admissibles pour la fibre J et qui respectent les
conditions aux limites définies au préalable a ses extrémités, le probléme peut se poser ainsi :

1, 1 1, 1
Trouver (u ..., u")€uyX...Xuy telsque, V(v .., v")€ugyX..Xuy ,ona:

., (18)
21:1 (Wint” (u” v )+ Wef (u ..., u" ,v" ..., v"))=0

ou u correspond au champ de déplacements généralisé et v au champ des déplacements virtuels, et
n correspond au nombre de fibres qui composent la structure. Wint et Wcf représentent
respectivement le travail virtuel des efforts internes de la fibre J et le travail virtuel di aux
interactions de contact-frottement entre les fibres. Wint’ s'écrit a partir du second tenseur de Piola-

Kirchhoff S et du tenseur de Green-Lagrange E de la facon suivante:

WintJ(uJ,vJ)=fQOTr(S(uJ)-6E(uJ))doJ avec 6E(uJ)=Z—uE(uJ)-vJ (19)

ou €2, représente le domaine occupé par la fibre. Nous allons voir ci-dessous comment il est
possible de formuler le travail virtuel dii aux interactions de contact-frottement Wcf'.

3.2.2 Modélisation du contact entre fibres

Une attention particuliére est portée a la détection des contacts entre les fibres, et a la
modé¢lisation des interactions. Des zones de proximité associant des paires de portions de fibres
susceptibles d'entrer en contact sont d'abord sélectionnées a partir d'un critére de distance
(Illustration III 14). Pour chaque zone de proximité, une géométrie intermédiaire est définie a partir
de la moyenne des deux portions de fibres susceptibles d'entrer en contact. Cette géométrie
intermédiaire est ensuite utilisée pour discrétiser la recherche de contact, et pour définir une
direction de recherche de contact perpendiculaire a cette géométrie. La recherche de contact
consiste alors a trouver pour un point précis de la géométrie intermédiaire quelle paire de points
matériels appartenant aux surfaces des fibres sont susceptibles d'entrer en contact (Illustration III
14). Ainsi, cette définition des contacts traite de facon entierement symétrique les deux fibres qui
interagissent a partir d'une géométrie intermédiaire, contrairement aux méthodes classiques de type
maitre/esclave selon lesquelles le contact de deux entités est considéré a partir d'une entité de
référence.
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Hlustration Il 14 : Algorithme de recherche de contact entre deux fibres. Une géométrie intermédiaire est
construite dans une zone de proximité,puis utilisée pour générer des éléments de contact constitués de paires
de points matériels susceptibles d'entrer en contact.

Plagons nous a un point noté k de la géométrie intermédiaire, défini par son abscisse curviligne
(o selon cette géométrie. Appelons &C(Cx) et &() les deux points matériels appartenant aux
surfaces des fibres / et J, et qui constituent I'¢lément de contact C; généré en ce point d'abscisse
curviligne {; . Le contact entre les deux fibres nécessite tout d'abord la construction d'une direction
normale de contact N¢'/({;) dans laquelle on peut mesurer la distance entre la paire de points
matériels. Ensuite, une fonction gap qui mesure la distance entre les deux points EJ(() et (&)
selon cette normale peut donc étre construite :

gap(T,)=(x(Ec(C))—x(8e(Ty), N7 (Ty) (20)

Pour formuler la condition de contact, nous pouvons contraindre cette fonction a rester positive
quel que soit le point de la géométrie intermédiaire considéré.

L'interaction de contact-frottement R./’((;) entre les fibres I et J et au niveau de 1'élément de
contact situé en (; est décomposée en une composante normale Ry 7((;) due au contact et une
composante tangentielle R7'“((;) due au frottement entre les fibres. Le terme Ry 7((;) est formulé a
partir d'une méthode des pénalités faisant intervenir un coefficient de pénalité k.. Pour éviter les
discontinuités de rigidités entre la condition de non-contact, ou Ry'’({;) est nul, et la condition de
contact, ou Ry ’((;) est proportionnel a k., une évolution quadratique est tout d'abord considérée
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pour des pénétrations inférieures a un seuil noté p. On peut donc exprimer Ry /((;) de la fagon
suivante :

RIIVJ(Ck):O si gap(@k)>0
k, .
Ry (C)=3 gap* N (G) si —p=gap(E,)=<0 @D
RY (C)=—k.(gap+pl2)N'(C,) s gap<—p
Le coefficient de pénalité k. est localement ajusté de manic¢re a ce que la pénétration dans

chaque zone de proximité reste inférieure a un seuil donné.

En ce qui concerne la composante tangentielle R7'/({x), nous pouvons exprimer le déplacement
relatif uc((;) entre les deux points matériels &({y) et E'((x) dans la direction tangentielle de la fagon
suivante :

ur(C)=(I-Ne'®Ne’)(u' (Ec(Ty)—u’ (E2(C4)) (22)

La réaction tangentielle R7'’((;) entre les fibres [ et J au niveau de 1'élément de contact Cj est
donnée par la relation ci-dessous :

R (C)=al R 2 i (6 s,
max (23)
1J _ 1J uT(Ck) .
R; (E;k)_MHRN(Ck)“ 7“"7(@16)” sinon.

La réaction tangentielle est donc d'abord proportionnelle au déplacement relatif entre les
extrémités de 1'élément de contact, puis constante pour cet élément de contact apreés dépassement
d'un seuil de déplacement u,q..

De cette fagon, nous pouvons définir le travail virtuel w.(() des interactions de contact-
frottement au niveau de 1'élément de contact C; de la fagon suivante :

w (C)=(Ry (T) v (B2 (C0)) —v' (Ec(Th)) (24)

Ainsi, si nous notons 7, le nombre de points de la géométrie intermédiaire entre les fibres / et J
en lesquels des ¢léments de contacts sont générés, le travail virtuel des interactions de contact-
frottement entre cette paire de fibres peut étre formulée de la fagon suivante :

Wef' =2 wylC) (25)
3.3. Application a la géométrie de la matrice de support

Le code partiellement détaillé précédemment a été appliqué a la simulation de matériaux
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fibreux aléatoires [Durville2005], pour des tissus [Durville2009a] et pour la simulation de nceuds
[Durville2012]. Le cas de la tresse multicouche est différent de ces derniéres applications en termes
de pilotage des conditions aux limites et de détermination de la configuration initiale : ces deux
points vont étre détaillés ci-dessous. La simulation d'un essai de traction et/ou torsion et
'exploitation des résultats seront également présentés ci-apres.

3.3.1 Configuration de référence

Comme ¢évoqué précédemment, le code de calcul utilisé permet de calculer une configuration
initiale a partir d'une configuration de référence ou les fibres sont interpénétrées et qui doit rendre
compte de la géométrie « grossiere » de l'assemblage de fibres. Dans notre cas, les fibres ont été
représentées par des hélices de rayon 7, de pas P, de rayon d'enroulement R et de longueur L
(Illustration IIT 15). Le pas de tressage utilisé¢ est le méme que dans la partie précédente, et il est
donc issu d'une approche empirique donnée en annexe (Annexe 2 : Détermination empirique du pas
de tressage). Le rayon d'enroulement R dépend naturellement de la couche dans laquelle se trouve la
fibre, et les fibres d'une méme couche sont donc totalement interpénétrées dans cette configuration.
Afin de supprimer cette interpénétration, il est nécessaire de définir le schéma de tressage qui
controle I'arrangement des fibres a chaque croisement.

e Nceuds

\ ——= Vecteur directeur d;
———__—> Vecteur directeur d,

T —

- ‘
S, ;
ey

Hlustration 11l 15 : Géométrie hélicoidale utilisée pour modéliser chaque fibre dans la configuration de
référence.

Il existe en effet pour les tresses, comme pour les tissus classiques, plusieurs schémas de
tressage qu'on appelle respectivement tressage Hercules, ordinaire ou diamant, suivant que chaque
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fibre passe périodiquement « a l'intérieur » et « a I'extérieur » de trois, deux ou une seule autre fibre
[Ayranci2010]. Le schéma issu du procédé de tressage décrit dans le chapitre précédent est de type
ordinaire : on doit donc déterminer pour chaque croisement entre deux fibres d'une méme couche
laquelle doix étre « a l'intérieur » ou « a l'extérieur ». Pour calculer la configuration initiale, I'idée
est de laisser les interactions de contact séparer progressivement les fibres initialement
interpénétrées. Pour cela, noux fixons temporairement l'orientation de la normale de contact N¢ de
maniére a ce que la séparation se fasse dans la direction souhaitée par rapport au schéma de tressage
imposé, et on ne cherche a réduire a chaque étape qu'une portion du gap, de maniére a se diriger
progressivement vers la configuration d'équilibre. La configuration initiale obtenue est donc la
solution d'un équilibre mécanique.

3.3.2 Pilotage des conditions aux limites

Le pilotage des conditions aux limites est un point délicat de la simulation de telles structures,
dans la mesure ou l'on doit autoriser le réarrangement des fibres tout en imposant des conditions
globales a des groupes de fibres. Nous allons séparer ici la structure en deux niveaux N; et N;,
constitués respectivement des couches de fibres et des fibres isolées (Illustration III 16). Un corps
rigide sera virtuellement attaché aux deux extrémités de chacun des composants des niveaux N, et
N ; ces deux extrémités seront arbitrairement nommées gauche et droite. Les corps rigides attachés
a gauche et a droite de chacun des composants du niveau i seront notés respectivement C# et C¥.
Nous allons associer un repere a chacun des composants des niveaux N; et N>, qui seront notés
{L,T,,T>} et {Lt.t.} respectivement, et qui posséderont une direction longitudinale et deux
directions transverses (Illustration III 16). Les conditions aux limites pourront étre définies dans les
reperes locaux associés a chaque corps rigide et pilotées par rapport a un repére fixe {x, y, z}. Nous
pourrons imposer des rotations R et des déplacements u dans un repere global ou de fagon relative
entre les différents niveaux hiérarchiques. Nous pourrons également imposer un déplacement

(2) (d) (g (d)
: t.

: Niveau N1 h | % . Niveau N2

Hlustration 11l 16: Définition des niveaux, des corps rigides et des repéres utilisés pour le pilotage des
conditions aux limites. Chaque niveau posséde deux extrémités gauche (g) et droite (d), auxquelles sont
associés des corps rigides C; et des repéres locaux {L,T),,T>} et {1,1,,1:}.
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moyen dans la direction .

A partir de la configuration de référence, trois types différents de conditions aux limites sont

Imposes :

une série d'étapes d'initialisation est consacrée a supprimer l'interpénétration qui existe entre
les fibres d'une méme couche (Illustration III 17.b).

(1) le déplacement et la rotation des couches sont bloqués par rapport a {x, y, z}:

ce cy
W) '=0 Wit ) =0
e (26)

R =0 R '=0

(L,7,T,) {L,T, T}

(i1) le déplacement des fibres est bloqué relativement au déplacement des couches dans la
direction L (les fibres sont libres de se déplacer dans les directions transverses) :

Cg Cg
; —u, =0 u, *—u, '=0 (27)

(ii1) la rotation des fibres est bloquée par rapport a celle des couches :

u

cs cr - c
R, R, =0 Ry ~Rugry =0 (28)

l,t,,1,} L,TT,}

(iiii) pour stabiliser le calcul, le déplacement transverse moyen des fibres ainsi que leur
rotation moyenne selon 'axe L dans le repere {L, T;, T>} sont bloqués :

. C% Cs . C4 c? )

e P ity —uy =0 pouri={1,2} 2

R, R =0 R-R, =0 .
L L Lt T

Les étapes précédentes génerent des tensions dans la structure, qui doivent étre relachées
afin de modéliser I'état de la matrice au repos. Un effort F est imposé a droite de chaque
couche, l'extrémité gauche étant fixe, de manicre a reproduire la tension appliquée lors du
procédé de tressage des fibres (Illustration I1I 17.c).

(1) le déplacement et la rotation des couches dans le repére {L, T}, 7>} sont bloqués a gauche
par rapport au repére global {x, y, z}. A droite, un effort F selon L est appliqué a chaque
couche, et la rotation est bloquée par rapport a {x, y, z} :

g d
}Clzo FC_p

Urrr
e o (30)

1 __
Ry 1) Lr,r) 0

Cet effort vise a simuler la tension des fibres exercée sur chaque couche lors du procédé de
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tressage, et a été estimé a 0,5 N.
(i1) le déplacement des fibres est bloqué relativement au déplacement des couches :

s Y - o (31

u —uy g1y =0 Wy ULrry) O

L’ TI,TZ}
(ii1) la rotation des fibres est bloquée par rapport a celle des couches :
o cs cy c

_ T 2 (-
R{l’tl,tz} R{L’Tl,Tz} 0 R{l’tl,tz} R{L,Tl,Tz} 0

(32)
* enfin, un essai de traction et/ou torsion peut €tre simulé en imposant un incrément de
déplacement u, et/ou d'angle 6, a I'extrémité droite de chaque couche (Illustration III 17.d).

(1) le déplacement et la rotation des couches dans le repere dans le repére {L, T;, T>} sont
bloqués & gauche par rapport a {x, y, z}. A droite, ils sont égaux a u, et 6, selon L, et nuls
dans les autres directions :

ce c?
u{L:Tl,Tz} 1:0 Z/lL lzuO
c? cd
Ry 1) =0 R, =6, (33)
c? c?
ur '=0 RT[ '=0 pouri={12}
(i) le déplacement des fibres est bloqué relativement au déplacement des couches :
i “=0 ‘i ‘0 (34)
“lorry M) T “lorm) My T
(ii1) la rotation des fibres est bloquée par rapport a celle des couches :
R, . C-R ) R, \“-R “iZg
{1,013} (L, T, T,} — {1,115} {L,T,T,} — (35)

Cette série de conditions aux limites permet de déterminer la configuration initiale a partir
d'une configuration de référence, puis de simuler des essais de traction et/ou torsion sur la matrice.
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3.3.3 Traitement des résultats

En sortie de chaque étape de calcul, deux types de fichiers textes sont créés :

le premier contient une description de la géométrie calculée. Dans notre cas, il est constitué
dans un premier temps des coordonnées des centres et des vecteurs directeurs d; et d, de
chaque section, ainsi que de la connectivité du maillage. Les tenseurs de déformation E sont

disponibles pour chaque nceud du maillage. Ce fichier contient enfin la définition des
¢éléments de contact crées lors du calcul ;

le second fichier rassemble les efforts et moments (dans les trois directions {x, y, z}) au

niveau de chaque corps rigide dont les conditions aux limites ont été définies dans le repere

(a) Force (N)

couche #1
—w—couche #2

couche #3
=3 couche #4
—&— couche #5

———
1

0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08 0.09
Déformation de Green—Lagrange F,”

3~ Moment (N.mm)
(b)

couche #1 |
—v—couche #2
couche #3

= -
- _.,"“-.' oo —+—couche #4
- = - -
W, X L PO T T g . a— couche #5
b . - - : . 3 —

== =atal

% oor 002 005 00s 005 006 007 005 009 o
Déformation de Green—Lagrange E”
Hlustration 111 18: (a) Efforts et (b) moments dans chaque couche en fonction de la déformation de Green-

Lagrange E,, pour la simulation d'un essai de traction (E,,=0.01) sur une matrice de cing couches. Les
couches sont numérotées du centre a la périphérie de la matrice.
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global {x, y, z}. Dans notre cas, ce second fichier contient donc les efforts et les moments
par rapport au repere {L,7,,7>} a gauche et a droite de chacune des couches qui composent
la matrice.

Des programmes de post-traitement ont été créés afin de tracer les courbes de réponse en
effort-déformation. Ces courbes sont calculées pour chaque couche de fagon individuelle, puis
sommées afin d'obtenir la réponse globale de la structure. La méme démarche peut étre adoptée
concernant la rigidité en torsion de la matrice, en reliant la déformation angulaire globale de la
matrice et les moments calculés pour chaque couche qui la compose. A titre illustratif, nous avons
représenté ci-dessus les efforts et les moments séparément dans chaque couche en fonction de la
déformation de Green-Lagrange E.., pour un essai de traction a 10% sur une matrice de 5 couches
(Illustration III 18).

Nous pouvons remarquer que la répartition des efforts au sein des couches est hétérogene, et
que les couches les plus extérieures participent progressivement a s'opposer au déplacement imposé
a la structure (Illustration III 18.a). De plus, selon I'lllustration III 18.b, nous constatons que les
moments considérés séparément dans chaque couche ainsi que la somme de ces moments ne sont
pas nuls; en effet, la rotation de l'ensemble des couches est bloquée lors d'essais de traction
(équation 33), ce qui peut générer des moments résiduels, néanmoins relativement faibles.

Dans un second temps, une suite de programmes est mise en ceuvre afin de représenter 1'état de
déformation des fibres en surface. Un maillage surfacique triangulaire est généré a partir de la
définition de chaque section, puis les tenseurs de Green-Lagrange (calculés selon l'expression 3) en
chaque nceud de ce nouveau maillage sont évalués par interpolation a partir d'une décomposition au
premier ordre, en considérant une partie du tenseur constant dans toute la section et des variations
linéaires du tenseur selon les vecteurs d; et d... Dans notre cas, nous avons choisi d'affecter a chacun
de ces nceuds un scalaire correspondant a la déformation octaédrique des fibres (équation 1), en
raison de son utilisation privilégiée pour représenter la distorsion susceptible d'étre ressentie par la
cellule [Lacroix2006]. On pourrait, bien entendu, envisager de considérer d'autres descripteurs de
cette déformation, comme la valeur de la déformation principale notamment. Ce post-traitement
conduit a la visualisation de 1'état de déformation superficielle pour chaque itération de calcul
effectué pendant la simulation (Illustration III 17).

Le coefficient u qui intervient dans I'équation 23 doit prendre en compte le matériau constitutif
des fibres ainsi que leur état de surface. Or, des études préliminaires ont permis de se rendre compte
que ce coefficient de frottement n'avait pas d'effet significatif sur le comportement simulé¢ en
traction uniaxiale de la matrice. A titre d'exemple, nous avons représenté ci-dessous (Illustration III
19) un test de traction uniaxiale pour des coefficients x valant 0,1 et 0,5, a partir de la méme
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configuration initiale pour une matrice de cinq couches. Il était possible de s'attendre a ce qu'une
augmentation du coefficient de frottement se traduise par une modification de la capacité des fibres
a se ré-arranger et a s'aligner selon la direction de chargement. Or, nous constatons que l'effet du
coefficient de frottement est insignifiant en comparaison a la variabilité qui existe parmi les
résultats des simulations (variabilité due a la définition aléatoire de la disposition relative des
couches dans la configuration de référence). Cette insignifiance du coefficient de frottement est due
au faible glissement relatif entre les fibres de la matrice lors de la simulation d'un essai de traction
uniaxiale sur une structure tressée multicouche. En effet, I'arrangement des fibres dans la direction
de la sollicitation se traduit essentiellement par des variations des angles que forment les fibres
entre elles a chaque croisement, et n'induisent donc pas de glissements importants. En revanche, il
est important de souligner que cela ne sera certainement plus vrai dans le cas de sollicitations plus
complexes.

Les données disponibles dans la littérature concernant les coefficients de frottement entre fibres
sont relativement rares, et les protocoles associés sont souvent complexes [Sinoimeri2009]. Dans le
cadre de cette étude, le coefficient de frottement a été arbitrairement fixé a 4=0,1.

70
Effort (N)
60

50

40+ .+U — ol
30 [ —u=05
20f

10f

paeir® | | | | |
0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 006

ZZ

Hlustration 111 19: Effet du coefficient de frottement sur la réponse en traction d'une matrice de cing
couches.

L'arrangement entre les fibres lors de sollicitations axiales se traduit principalement par une
contraction radiale de la structure pouvant €tre décrite par un coefficient de Poisson global apparent.
Cette contraction radiale de la structure est importante dans la mesure ou elle va se traduire par une
diminution de la taille des pores a l'intérieur de la matrice, et par la création d'une circulation de
milieu de culture lors de sollicitations mécaniques : ce point sera abordé plus en détail en section
V.3.3. Cet effet peut étre mis en exergue par la représentation des variations relatives du diametre
externe de la matrice dans sa partie centrale en fonction de la déformation macroscopique imposée
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selon son axe, comme c'est le cas ci-dessous avec toujours la méme matrice que précédemment
(Illustration III 20). Si l'on considére le phénomeéne comme linéaire dans une premicre
approximation, nous constatons que le «coefficient de Poisson effectif » est supérieur a 1, ce qui
traduit bien la capacité de la matrice a se contracter radialement lors d'une déformation axiale.

[0y ‘Variation relative de diameétre

-0.05 —=— Simulation
Régression linéaire
-0.1r
-0.15F ..
0.2
-0.25 ' ; L= ' '
0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.1

EZZ
Hllustration 111 20: Estimation d'un effet Poisson apparent réalisée en considérant les variations relatives du
diamétre externe de la matrice en fonction de la déformation E.. lors d'un essai de traction uniaxiale (5
couches, h=100 mm, dgye= 165um).

3.4. Analyse et évaluation des résultats des simulations

3.4.1 Pertinence de la configuration initiale calculée

Nous avons présenté précédemment une modélisation géométrique de la matrice s'appuyant sur
I'analyse du procédé¢ de tressage (Illustration III 21.a). Cette géométrie a ét€ comparée a la
géométrie de matrices réelles, et il en a été déduit que cette modélisation donnait une bonne
estimation de la géométrie des matrices réelles, avec une 1égere sous-évaluation de la compacité des
fibres au sein de la matrice. Cette erreur a été expliquée par le fait que la déformation des couches
antérieures lors de l'ajout d'une nouvelle couche n'était pas prise en compte. Le code de calcul
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présenté ici permet en revanche de déterminer une configuration initiale issue d'un équilibre
mécanique, qui prend donc en compte la déformation de la structure (Illustration III 21.b). Il en
résulte que les géométries issues de ce calcul possédent un diameétre extérieur globalement inférieur
au diametre extérieur des géométries issues de la modélisation purement géométrique (Illustration
11 21.d-e).

On peut remarquer cependant que cela n'est pas vrai si I'on se place au voisinage des extrémités
de la matrice, ou la modélisation géométrique conduit a un diametre inférieur a celui de la
configuration initiale calculée (Illustration III 21.c). En effet, en raison des conditions aux limites
imposées lors du calcul qui laissent les extrémités des fibres libres de se réarranger dans un plan
transverse, nous remarquons que les fibres ont une légére tendance a se « détresser » preés des
extrémités : il est donc nécessaire de se placer suffisamment loin des extrémités pour que ces effets
dus aux conditions aux limites disparaissent (principe de Saint-Venant). Nous noterons enfin une
différence entre les maillages des géométries issues de la modélisation purement géométrique et du
calcul de la configuration initiale (Illustration III 21.f). En effet, le temps de calcul étant bien
inférieur dans le cas de la modé¢lisation géométrique, il est possible de considérer un maillage
nettement plus fin lors des simulations mécaniques. Cette particularit¢ de la modélisation
géométrique pourra amener a la préférer lors du calcul de la distribution des pores dans la matrice :
en effet, 1'algorithme de détection des pores est sensible a la finesse du maillage de la géométrie
utilisée.

Pour comparer la configuration initiale issue des simulations avec la géométrie réelle des
matrices, nous avons eu recours aux méthodes détaillées dans la section II1.2.2. appliquées a la
configuration initiale calculée. Le diameétre extérieur de deux matrices de huit couches (djis = 200
um, ~=100 mm) a été mesuré a quatre reprises entre la fabrication de chaque nouvelle couche, et
comparés au diametre extérieur de chaque couche de six configurations initiales calculées
(Illustration IIT 22). Le coefficient de corrélation entre les deux séries de données est de 0,99, et
aucune différence significative n'a été trouvée entre les diametres mesurés et calculés (ANOVA,
p<0,05). Les sections des matrices réelles (N=8) obtenues par imprégnation des matrices dans de la
résine, puis par analyse des coupes réalisées au microtome ont été¢ comparées a différentes sections
(N=4) de la configuration initiale calculée. Aucune différence significative n'a été observée entre la
densité de fibres dans les sections des géométries réelles et simulées, respectivement 0,237+0,032 et
0,248+0,011. De plus, les distributions radiales des fibres dans ces sections (Illustration IIT 22)
montrent des profils similaires, et le coefficient de corrélation entre ces deux types d'informations
est de 0,95. Des différences légeres sont néanmoins observées au centre de ces sections, révélant
que les fibres sont davantage compactées au centre des géométries réelles qu'au centre des
géométries simulées.
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3 10 15 20 25 30

Hllustration 11l 21: (a) Géométrie issue de l'analyse de la cinématique de tressage (b) Configuration initiale
issue de ' équilibre mécanique (c) Superposition des deux géométries. (d) et (e): partie centrale de la
matrice avec et sans représentation du maillage. (matrice de 5 couches, h=100 mm, duye=165 um).
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(a) ° Diamétre extérieur (mm)

4.5

3o

= (Géométrie réelle
-x- Géométne issue des simulations

2 3 4 5 6 7 8
Nombre de couches

(b) . Intensité des niveaux de gris

0.8

o7 a0 B = (jéométrie réelle .
3 A = (je¢omeétrie 1ssue des simulations

10 20 30 40 50 60 ?‘D 80 90 160
Rayon (%Rmax)
Hlustration Il 22: Comparaison entre les géométries d'une matrice réelle (8 couches, dge=200 um, h=100
mm) et de la configuration initiale correspondante. (a) Comparaison entre les diamétres extérieurs moyens
(b) Distribution des fibres dans les sections des matrices.

3.4.2 Protocole de traction uniaxiale des matrices de support

Des essais de traction uniaxiale ont été effectués sur plusieurs configurations de matrices
réelles et confrontés aux résultats issus des simulations mécaniques. Des essais préliminaires ont
montré que le systéme d’amarrage des matrices directement par l'intermédiaire des mors auto-
serrants de la machine de traction n'évitait pas les glissements, et imposait un écrasement important
des extrémités des matrices pouvant influer sur leur comportement mécanique. Par conséquent,
nous avons mis au point un dispositif permettant d'imposer un déplacement par contact aux

127



III. Modélisations géométrique et mécanique de la matrice de support

extrémités de la matrice noyées dans des cylindres de résine (Illustration III 23). Les essais ont été
conduits a une vitesse d'allongement égale a 1 mm/s.

(b)

Hlustration 111 23: (a) Vue en coupe du montage de traction. Le déplacement est imposé par contact avec des
cylindres de résine contenant les extrémités de la matrice (b).

Afin de comparer les données expérimentales issues de ces tests de traction avec les résultats
des simulations mécaniques, nous avons considéré une série de parametres descriptifs de la réponse
en traction obtenue. Dans un premier temps, nous avons déterminé la droite D tangente a la partie
linéaire de la courbe par la méthode des moindres carrés sur une plage définie manuellement. Trois

Force (N) f 4
16 s i
Limite d'élasticité
14+
121
10r
Rigidité
8- (N/mm) s
6F
4_
2h
Toe region 7+ @ Déformation / Déplacement
0 ] o 1 Fod I L | 1 | ]
0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08
0 0.26 0.48 0.67 0.84 1 1.14 1.28 1.4

Hlustration Il 24: Paramétres retenus décrivant la réponse en traction d'une matrice : rigidité, toe region et
limite d'élasticité.
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parametres ont ensuite été retenus pour caractériser les réponses obtenues (Illustration III 24) : la

rigidité, correspondant a la pente de cette droite D sur une courbe effort/déplacement; la toe region,

correspondant a l'intersection de cette droite avec l'axe des déformations; la limite d'élasticité,

définie par 'effort a I'intersection de la courbe de réponse avec la droite D décalée de 1%.

3.4.3 Evaluation des résultats des simulations

Des matrices composées de une, trois et cinq couches ont été testées (N=2) en traction

uniaxiale en utilisant le présent protocole. Les réponses issues de ces essais ont été comparées aux

résultats de simulations d'essais de traction (N=5) obtenus a I'aide du code de calcul présenté ci-

dessus. La synthése des comparaisons est donnée Illustration IIT 25 et Tableau III 1.

Le code de calcul permet de reproduire la réponse en traction des matrices avec des erreurs

maximales inférieures a 7%, 25% et 5% en ce qui concerne respectivement la toe region, la rigidité

et la limité d'élasticité. Ces différences, notamment en ce qui concerne la rigidité de la matrice,

peuvent €tre interprétées en fonction des raisons suivantes :

le comportement mécanique et les dimensions des fibres sont identiques dans toute la
matrice lors des simulations. En réalité, ces caractéristiques fluctuent autour d'une valeur
moyenne qui a été utilisée pour les simulations, mais peuvent étre différentes d'une fibre a
l'autre. Par conséquent, alors que l'entrée en plasticité des fibres se fait de maniére
progressive dans la structure réelle, elle est plus brutale lors des simulations ou toutes les
fibres présentent un comportement identique (Illustration III 25);

le pas de tressage de chaque couche de la matrice a ét¢ décrit par une loi empirique
approchée, ce qui peut entrainer des erreurs significatives par rapport aux matrices réelles ;

le comportement des fibres constitutives de la matrice a été déterminé pour une vitesse
d'allongement fixe, vitesse qui a été conservée lors des essais de traction sur les matrices.
Or, le comportement des fibres montre une dépendance vis a vis de la vitesse d'allongement,
et il parait vraisemblable que certaines régions de la matrice soient soumises a des vitesses
plus faibles que la vitesse globale a laquelle la matrice est soumise ;

les conditions aux limites utilisées lors des simulations différent notablement des conditions
aux limites imposées expérimentalement a travers l'imprégnation des extrémités des

matrices dans la résine.

On notera néanmoins que, compte tenu de la complexité de la structure et des nombreuses

interactions de ses différents composants, les méthodes numériques proposées permettent une bonne

estimation de la réponse en traction de la matrice.
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Rigidité¢ (N/mm) Toe region (%) Limite d'élasticité (N)
Expérience 14,240,8 1,54+0,03 15,7+0,7
1 couche Simulation 14,3+1,0 1,43+0,18 16,2+1,1
Erreur (%) 0,7 7,1 3,1
Expérience 25+1,5 1,07+0,07 41,8+1,3
3 couches Simulation 31,1+£2,8 1,2+0,17 41,729
Erreur (%) 24,4 12,1 0,2
Expérience 32,743,0 0,78+0,07 593441
5 couches Simulation 34£2,6 0,78+0,07 56,4%3,9
Erreur (%) 3,9 0,1 4,9

Tableau III 1: Comparaison entre les valeurs de la rigidité, de la toe region et de la limite
d'élasticité issues des données expérimentales (N=2) et des simulations mécaniques (N=35), pour
des matrices composées de 1,3 et 5 couches de fibres de 165 um de diametre.

- Force (N)

# | couche — sim.
o 3 couches — sim.
v 5 couches — sim.
I couche — exp.#1
1 couche — exp.#2
3 couches — exp.#1
— 3 couches — exp.#2
-5 couches — exp.#1
5 couches — exp.#2

Ezz

Hlustration III 25: Comparaisons entre les données expérimentales (exp.) et la moyenne des résultats des
simulations (sim.) pour des tests en traction uniaxiale sur des matrices de 1, 3 et 5 couches (dape=165 um,
h=100 mm).
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III. Modélisations géométrique et mécanique de la matrice de support

3.5. Application a une reconstruction double faisceau

Nous avons vu précédemment (I1.5.3.) qu'une reconstruction du LCA visant a reproduire sa
structure en double faisceau (Illustration I 10) semblait montrer des résultats supérieurs a une
reconstruction classique. Les larges possibilités d'ajustement offerte par la matrice tressée
multicouche permettent d'envisager de la décliner en une version adaptée a une telle reconstruction
double faisceau. Il peut alors étre intéressant de comparer le comportement mécanique de ces deux
types de substituts, en étendant les simulations présentées ci-dessus au cas d'une structure composée
de deux matrices pouvant se torsader. Cela complique le pilotage des conditions aux limites de la
structure, que nous allons donc présenter dans cette section.

(8 faisceau A (d)

Niveau |

Niveau 2

Niveau 3

= d
T_E C.t Ca

Hlustration 111 26: Définition des niveaux, des corps rigides et des repéres utilisés pour le pilotage des
conditions aux limites dans le cas de deux faisceaux A et B. Chaque niveau posséde deux extrémités gauche
(2) et droite (d), auxquelles sont associés des corps rigides C et des repéres locaux.

Afin d'imposer une rotation a la structure constituée des deux matrices multicouches, notées A
et B, un niveau hiérarchique supplémentaire est requis. La structure est désormais décomposée en
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III. Modélisations géométrique et mécanique de la matrice de support

trois niveaux N;, N> et N; correspondant respectivement a l'ensemble des deux faisceaux 4 et B, aux
couches qui composent ces deux faisceaux, et aux fibres isolées (Illustration III 26).

La géométrie issue du calcul de la configuration initiale n'étant pas connue a priori, il est
délicat de placer les axes des deux faisceaux A4 et B au début du calcul. Ainsi, nous calculons dans
un premier temps les configurations initiales pour les deux faisceaux 4 et B suffisamment espacés,
en suivant les conditions aux limites détaillées dans les équations 26 a 32, en remplagant les
composants 1 et 2 par les composants 2 et 3. La distance d,., qui sépare les faisceaux 4 et B est
ensuite supprimée par la suite de conditions aux limites suivantes (Illustration III 27) :

(1) le déplacement et la rotation de l'ensemble des deux faisceaux sont bloqués par rapport a

{x, 3, z}

s _ ci_
R Upre) Y

o (o (36)
R{)\.,TLTZ} =0 R{)\.,TLTZ} =0

(i1) une translation positive pour les couches du faisceau 4 (composants C»,) et négative pour
les couches du faisceau B (composants C»z) est imposée dans la direction z; associée a chaque
couche. Les translations dans les autres directions et les rotations dans le repere {L, T;, 7>} sont
bloqués par rapport au repere {4, 7, 72} .

Cia Cf_ Cia Cf_
uTl _uTl _dmin/2 uTl _uTl _dmin/2
Cls Cy_ Cls cl_
T, _uTl __dmzn/2 uTl _uTl __dmin/2
s Cy ) i
u u =0 u —u =0 37
T2 T2 T2 T2 ( )
Cé ce c C
u, ‘—u, =0 u, ‘—u, '=0
(o cd
R ’= R ’=
(L,r,1) 0 (w,r,r,} 9
(ii1) le déplacement des fibres est bloqué relativement au déplacement des couches :
s cs & ci_
Uprry " ¥err) O Uity “%er,r) ~0 (38)
(i1i1) la rotation des fibres est bloquée par rapport a celles des couches :
e g ce ¢ (39)
R 3_ R 2 R 3_ R 2 _
{1,115} (L,T,Ty} 0 {1,115} {L,T,T)} 0
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III. Modélisations géométrique et mécanique de la matrice de support

On peut alors imposer une torsion et/ou un déplacement a l'ensemble des deux faisceaux
(Illustration III 27), en imposant des conditions similaires a celles décrites dans les équations 33 a
35, en faisant correspondre les indices. A titre illustratif, nous avons représenté ci-dessus
(Illustration IIT 27) les résultats d'une simulation pour une structure qui contient le méme nombre de
fibres que la structure représentée en Illustration III 17, composée de deux faisceaux de deux et trois
couches chacun. Les deux faisceaux sont d'abord torsadés a 180°, puis un essai de traction uniaxiale
est simulé. De plus, nous avons comparé ci-dessous (Illustration IIT 28) les résultats des simulations
représentés en Illustration III 17 (un faisceau, 5 couches, A= 100 mm, dj,.= 165 um) et Illustration
IIT 27 (deux faisceaux, 3+2 couches, #= 100 mm, ds.= 165 pm). Nous pouvons nous apercevoir
que la rigidité du double faisceau est supérieure a celle du simple faisceau, pour un méme nombre
de fibres. Cela est di au fait que, comme nous l'avons vu précédemment, les couches extérieures
participent progressivement a supporter la charge imposée a la matrice ; dans le cas du double
faisceau, les fibres s'opposent donc davantage au déplacement imposé. En revanche, ce recrutement
progressif des fibres dans le cas du simple faisceau agit comme une « sécurité » pour éviter la
rupture de la structure, sécurité qui est alors moins présente dans le cas de la matrice double
faisceau. Nous pouvons remarquer également que dans le cas du double faisceau, la répartition des
déformations octaédriques dans la matrice lors d'essai de traction peut étre radicalement différente
de celle observée lors d'essai de traction sur un seul faisceau (Illustration III 17 et III 27).

Effort (N)
60 ;
2 faisceaux, 3 et 2 couches
—e— | faisceau, 5 couches

50

40

30+

20+

10

(o-oicie-oO 0" L | ! ! | |
0 0.005 0.01 0.015 0.02 0.025 0.03 0.035 0.04 0.045 0.05

EZZ

[lllustration Il 28: Comparaison des réponses de deux structures simple et double faisceaux, pour un méme
nombre de fibres.

L'extension de cet outil numérique au cas d'une reconstruction double faisceau permettra, par la
suite, d'envisager de comparer la réponse mécanique sous différents types de sollicitations des deux
types de reconstructions. Cela présume néanmoins une bonne connaissance de la localisation 3D
des zones d'insertions des deux faisceaux, ainsi que des sollicitations appliquées au deux faisceaux
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III. Modélisations géométrique et mécanique de la matrice de support

séparément lors d'exercices de réhabilitation classiques ; ces données sont, pour l'instant, peu
présentes dans la littérature et pourraient nécessiter la mise en place d'études supplémentaires

basées sur des données d'imagerie 3D.

4. Sélection d'un jeu de parametres pour la matrice de support

Dans cette section, nous allons tenter d'évaluer les effets des parameétres du procédé sur
certaines propriétés de la matrice de support en nous servant des outils de modélisation présentés ci-
dessus, et de proposer une matrice adaptée au cahier des charges. Nous nous limiterons au cas d'une
reconstruction simple faisceau car, comme nous venons de I'évoquer partiellement, une extension au
cas du double faisceau nécessiterait de définir un cahier des charges différents concernant la
fonction et les propriétés de chacun des deux faisceaux, et de connaitre précisément la cinématique
des deux faisceaux afin de pouvoir simuler le comportement mécanique de 1'ensemble. Ces aspects
n'ont pas été considérés dans la présente étude, mais ils en constituent en revanche une perspective
¢évidente.

4.1. Effet des parameétres du procédé sur la morphologie

La morphologie de la matrice dépend des parametres de procédés tels que le diamétre des
fibres, la hauteur 4 séparant les deux plateaux du dispositif de tressage et le nombre de couches.
L'algorithme présenté en section II1.2.3. permet d'estimer, quantitativement, l'influence de ces
parametres sur la distribution des tailles de pores au sein de la matrice. Ainsi, cette distribution a été
caractérisée pour des matrices (N=8) comprenant 2, 4 et 6 couches, des parametres /4 égaux a 100,
150 et 200 mm, et pour des diamétres de fibres de 120, 200 et 280 um. L'influence de ces
parametres sur la distribution des tailles de pores a été représentée ci-dessous (Illustration III 29), et
les valeurs moyenne, médiane et maximale de ces tailles de pores ont été rassemblées dans le
Tableau III 2.

Nous pouvons observer que la taille de pore moyenne dans la structure augmente
significativement avec le diametre des fibres : le diamétre des fibres agit en effet globalement
comme un « facteur d'échelle » pour l'ensemble de la structure (Illustration III 29). La taille de pore
moyenne augmente également significativement avec le nombre de couches ; comme nous l'avons
vu en section II1.2.3., la matrice montre un gradient de taille de pores de son cceur a sa périphérie.
Lorsque le nombre de couches augmente, le nombre de pores de grande taille augmente, ce qui agit
significativement sur la moyenne ; cependant, la taille et le nombre de pores présents dans les
couches inférieures reste globalement inchangé.
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Die=200 pm, 7=150 mm 4 couches, /=150 mm 4 couches, dy=200pm

Nombre de

conchos | 2 4 6 \due(um) 120 | 200 | 280 | A(mm) | 100 | 150 | 200
Moyenne Moyenne Moyenne

(um)* 22617 295421 361+33 (um)* 185420 | 295+21 |377+38 um) 291+19|295+21 | 285+19
M(Zd,;‘j’?f 215423 [270£19 350450 %‘%Zg 174429 | 270419 |347+49 M‘}Zi,f;fe 263+19| 270419 | 258427
Maximum Maximum Maximum

(um)* 428+15 [616+83 B75+54 (um)* 372427 | 61683 |747+£90 (um) 616+99 | 616+83 | 613+48
Nombre de 1233221 |SO1+71 (165475 | iemewer 477458 | 501471 599487 \NOMDTE ¢ Isg0u54 501471 | 56386

Tableau III 2: Influence du nombre de couches, du diametre de fibre et du parameétre h sur la
distribution de tailles de pores a l'intérieur de la matrice. Le signe (*) signifie que ['effet du
parameétre étudie est significatif (ANOVA, p<0,05) sur la quantité considérée.

Influence du diametre des fibres Influence du paramétre h Influence du nombre de couches
(4 couches, h=150mm) (4 couches, dfibre=200um) (h=150mm, dfibre=200pm)
d. . =120pm
fibre H h=100mm 2 couches
0.1 017 0.1 .
0.08 0.08 008 |
0.06 0.06¢ 0.06 |
0.04 0.04} 0.04 fili
|
0.02 0.02} 0.02 ill
(pum) (pm) L "~ (pm)
0 i 0 ; '
0 100 200 300 400 500 600 700 0 100 200 300 400 500 600 700 0 100 200 300 400 500 600 700
fibre = 200MMm h=150mm 4 couches
0.1 Olr 0.1
0.08 008} (.08
0.06 0061 0.06
0.04 0.04} 0.04
0.02 0.02} 0.02
(pm) (um) L (pm)
0 i i i ¥ - I LR EEVHREL AR R R TR T AT -
0 100 200 300 400 500 600 700 0 100 200 300 400 500 600 700 1] 100 200 300 400 500 600 700
d e = 280pm h=200mm 6 couches
0.1 ibre 0.0 0.1
008 0.08 008
(.06 0.06+ 0.06
0.04 0.04} 004
0.02 noz} 0.02 il |
(um) (um) | | |5_ {pm!
0 100 200 300 400 500 600 700 1] 100 200 300 400 500 600 700 0 100 200 300 400 500 600 700

Hlustration 111 29: Influence du diamétre des fibres (bleu, a gauche), du paramétre h (rouge, au milieu) et du
nombre de couches (vert, a droite) sur la distribution de taille de pores (en um).
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I1 est donc naturel d'observer un effet trés significatif du nombre de couches sur le nombre de
pores détectés par l'algorithme. Enfin, selon les résultats de cette caractérisation morphologique, le
parametre A (relié au pas de tressage) n'a pas d'effet significatif sur la distribution des tailles des
pores. Ceci peut €tre expliqué par le fait qu'une augmentation du pas de tressage a tendance a
déformer les pores ; cependant, la taille de la plus grande sphére incluse dans ce pore ne change pas
nécessairement. Ceci constitue clairement une limite de la méthode présentée; néanmoins, bien que
l'extension de la méthode au calcul de la plus grande ellipsoide incluse dans la structure soit
envisageable, il n'a pas été jugé nécessaire d'effectuer ce travail compte tenu (1) des résultats
satisfaisants obtenus avec la méthode présentée, et (2) du manque de précision et de consensus sur
la taille idéale des pores (section 1.7.4.).

4.2. Effet des parametres du procédé sur la réponse en traction
uniaxiale

Une étude numérique similaire a la précédente a été réalisée au sujet de I'effet du diametre des
fibres, du parametre / et du nombre de couches sur la réponse en traction uniaxiale de la matrice.
Des essais de traction ont été simulés numériquement pour des matrices comprenant 2, 4, et 6
couches, pour des parametres 4 valant 100, 150 et 200 mm et pour des diamétres des fibres de 120,
200 et 280 um. Les valeurs correspondantes ont été rapportées Tableau III 3.

=200 pm, =150 mm 4 couches, /=150 mm 4 couches, d;=200 um
C Limite . Limite . . Limite
Nombrede | Rigidit¢ | Toe regi e Rigidité | Toe regi e Rigidité | Toe regi samre
ZI;]U;:'C: (I\?/mme) oe E’(;]g) ol g el?IS\]t;CIte Djipre (Lm) (T\%/mr:) ¢ ;;Swn d elz(ils\lt;cne h (mm) (T\%/lmr:) ¢ (;3 ol g ele(lls\;;cue
2 63,2 0,90 52,6 | 120 20,8 0,99 25,5 | 100 66,5 0,95 72.8
4 72,3 0,83 85,1 | 200 72,3 0,83 86,1 150 72,3 0,93 86,1
6 97,4 0,73 88,1 | 280 161,0 1,02 191,1 | 200 105,2 0,61 97,9

Tableau III 3: Influence du nombre de couches, du diametre de fibre et du paramétre h sur les
caractéristiques de la réponse en traction de la matrice.

On peut observer dans un premier temps que la rigidité et la limite d'élasticité de la matrice
augmentent avec le nombre de couches: nous avons vu en effet précédemment (section III. 3.3.3 )
que les couches participaient progressivement a supporter les efforts imposés a la matrice. Le
diametre de fibres a pour effet d'augmenter la section de la matrice ; il est donc naturel de trouver
une rigidité et une limite d'élasticité croissantes en fonction de ce paramétre. Le paramétre 4, relié
au pas de tressage de la matrice, a également pour effet d'augmenter les valeurs de la rigidité et de la
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limite d'élasticité. En effet, lorsque 4 augmente, les fibres sont davantage alignées selon la direction
des efforts qui sont imposés. En revanche, ce meilleur alignement a pour effet de diminuer la
longueur de la « toe region », qui est due a la fois a l'alignement des fibres avec la direction des
efforts et a la contraction radiale de la matrice.

4.3. Sélection d'une matrice adaptée au cahier des charges

4.3.1 Choix des paramétres géométriques

On peut observer, d'aprés les valeurs rapportées ci-dessus (Tableau III 2 et Tableau III 3), que
les parametres géométriques de la matrice ont des effets importants et parfois antagonistes sur les
propriétés effectives de la matrice. Ces effets ont €té synthétisés sous forme schématique dans le
Tableau III 4. La matrice choisie doit donc étre le résultat d'un compromis, afin de satisfaire au
mieux au cahier des charges détaillé précédemment (section 1.7.). Il est important de souligner ici
que ce choix d'un jeu de parameétre ne sera pas issu d'une démarche précise d’optimisation multi-
critéres, qui a été jugée peu compatible avec la précision du cahier des charges énoncé : en effet, les
critéres que nous avons retenus se sont appuyés sur des données bibliographiques rares et parfois
sujettes a caution.

Parameétre A

Nombre de couches Diamétre des fibres .y
(lié au pas de tressage)

Rigidité

Toe region

Limite d'élasticité

Taille des pores moyenne

11N/ \

Quantité de pores détectés

YA\ /N
AUAVA VAV

Tableau Il 4: Synthese de l'effet des paramétres du procéde sur certaines propriétés effectives de la
matrice de support.

Nous avons pu voir tout d'abord qu'une augmentation du nombre de couches se traduisait en
une augmentation du nombres de pores dans la matrice et, étant donné le gradient de tailles de pores
du centre a la périphérie, augmentait également la taille moyenne des pores. D'une part, une
augmentation des couches augmente la surface sur laquelle les cellules peuvent adhérer ; de 1'autre,
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cela ajoute des « barrieres » a la circulation du milieu de culture dans la matrice. Il est donc
nécessaire de formuler un compromis. Nous avons également vu que d'un point de vue mécanique,
une augmentation du nombre de couches se traduit tout d'abord par une augmentation de la rigidité
et de la limite d'¢lasticité de la matrice, mais que les couches situées a l'extérieur participaient de
maniére décroissante a la résistance aux sollicitations imposées a la matrice. Le nombre de couches
sera fixé par la suite a 6, limite au-dela de laquelle I'effet de I'ajout de couches supplémentaires
devient négligeable sur la réponse mécanique de la matrice ; la matrice sera donc constituée de 96
fibres.

Nous avons également constaté que la distance 4, reliée au pas de tressage de la matrice, n'avait
pas d'effet décelable sur la morphologie de la matrice par le biais des outils numériques qui ont été
développés ici. Ce paramétre a en revanche un effet prononcé sur la réponse mécanique de la
matrice : la rigidité et la limite d'élasticité de la matrice augmentent avec 4, tandis que la longueur
de la toe region diminue lorsque / devient grand. Ce parameétre a été fixé a sa valeur intermédiaire,
soit 150 mm.

Enfin, d'apres les données rapportées ci-dessus, la taille des pores augmente globalement avec
le diametre des fibres de la matrice, ainsi que la rigidité et la limite d'élasticité. En revanche, un
diameétre important implique que la taille moyenne des pores s'é¢loigne de la valeur de 250 um
souvent citée comme adaptée a la culture des fibroblastes. Pour la suite, ce paramétre sera fixé a
dppre=230 pm.

4.3.2 Propriétés de la matrice sélectionnée

La distribution des tailles de pores au sein de la matrice sélectionnée a été calculée dans 6
matrices a partir de 1'algorithme détaillé en section II1.2.3. L'histogramme moyen des tailles de
pores a l'intérieur de cette matrice a été représenté Illustration III 30. La matrice offre une taille de
pores moyenne de 392+34 um, avec une médiane de 368+32 um et un maximum de 902+142 pm.

Comme il a été montré ci-dessus, une telle structure possede un gradient positif de tailles de
pores, du centre a la périphérie de la matrice (Illustration III 31). Ce gradient a été mis en exergue
ci-dessous (Illustration III 31) en tracant le diamétre des pores en fonction de leur distance a I'axe de
la matrice : si I'on considére la tendance générale de ce nuage de points, on observe en effet une
augmentation de la taille des pores en fonction de la distance a I'axe.
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Hlustration 111 30: Histogramme des tailles de pores au sein de la matrice sélectionnée.
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pores en fonction de leur distance a l'axe de la matrice.

Enfin, la

méthode présentée en section I11.3.3. a été représentée ci-dessous (Illustration III 32). D'apres ces

résultats de

comparées avec les critéres qui composent le cahier des charges retenu en section V.2.1., ou un

courbe de réponse typique en traction uniaxiale de cette matrice calculée a partir de la

simulation (N=5), la matrice offre une rigidit¢ de 131,7+4,4 N/mm, une limite
d'¢lasticité de 133,4+9,3 N et une toe region de 0,67+£0,06%. La limite d'¢lasticité est obtenue pour
une déformation de 5.15%. Ces différentes propriétés effectives de la matrice seront discutées et

bilan de la pertinence clinique de la matrice proposée sera dressé.
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Hlustration 11l 32: Résultats de la simulation d'une traction uniaxiale de la matrice sélectionnée.
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A titre d'illustration concernant le comportement de cette matrice, les deux exercices de
réhabilitation provoquant les déformations maximales au niveau du LCA (contraction isométrique
des quadriceps a 15° de flexion et squats avec cordes élastiques, voir 1.3.3.) ont été¢ simulés pour
cette matrice. La contraction isométrique des quadriceps a 15° de flexion a ét¢ modélisée par une
déformation globale de 4.4% [Beynnon1998a], et le squat avec cordes ¢élastiques a été modélisé par
une combinaison d'une déformation globale de 4% [Beynnonl1998a] et d'une torsion de 35°
résultant d'une flexion de l'articulation de 0 a 90° [Li2005]. Les efforts et les moments générés par
de tels exercices en fonction de la déformation longitudinale imposée ont été représentés ci-dessous
(Illustration III 33). On remarque que l'effet de la torsion ne semble pas avoir d'effet sur la courbe
effort/déformation de la matrice ; en revanche, cela induit bien évidemment un moment résistant.
Au passage, nous noterons que les déformations in situ observées par [Beynnon1998a] ont été
définies comme une déformation conventionnelle ; en revanche, nous avons utilisé la déformation
de Green-Lagrange, ce qui explique qu'une déformation maximum de 4.6% et non 4.4% dans le cas
du premier exercice par exemple puisse étre observée. Nous pouvons €galement remarquer que les
efforts générés par de telles sollicitations sur cette matrice sont largement inférieurs aux efforts
maximaux généralement rapportés lors de sollicitations classiques qui peuvent atteindre 400 N
[Markolf1990][Wascher1993][Mommersteeg1997][ Toutoungi2000]. Cette différence peut étre due
aux méthodes utilisées pour estimer ces efforts, a la différence de rigidité entre la matrice de support
proposée et celles du LCA natif (les études rapportées étant en désaccord a ce sujet, Tableau I 2),
et/ou aux conditions aux limites imposées lors de ces simulations qui peuvent ne pas refléter la
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réalité des sollicitations imposées au LCA. En effet, il est important de souligner qu'une réelle
simulation du comportement in situ de la matrice mériterait de définir le moyen de fixation, ainsi
que les interactions entres le LCA, le ligament croisé postérieur, et les surfaces des tibia et fémur :
lors d'une flexion de I'articulation notamment, il est connu que le LCA vient partiellement s'enrouler
autour du condyle latéral du fémur (voir Illustration I 3). Enfin, nous soulignerons qu'il est difficile
d'établir une réelle cohérence entre les différentes données de la littérature. En effet, le LCA posseéde
une rigidité entre 120 N/mm et 250 N/mm (Tableau I 2), et les déformations physiologiques de
4,4% qui ont été mesurées devraient donc induire, sur un LCA d'une longueur moyenne de 30 mm,
des efforts situés entre 160 N et 330 N, si 1'on ne considere pas la foe region. Si I'on considére cette
région, ces efforts deviennent bien inférieurs a la valeur de 400 N qui a été proposée dans la
littérature : ceci souléve a nouveau le besoin de données supplémentaires concernant les réelles
sollicitations physiologiques imposées au LCA lors d'activités quotidiennes.
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Hlustration Il 33: Efforts et moments dans la matrice sélectionnée causés par un contraction isométrique
des quadriceps a 15° de flexion (Exercice 1) ainsi que par des squats avec cordes élastiques (Exercice 2).

5. Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, des outils numériques permettant de prédire certaines propriétés effectives de
la matrice en fonction des différents parameétres de procédé ont été présentés. Comme nous 'avons
souligné en introduction, une démarche d'Ingénierie Tissulaire Assistée par Ordinateur repose
systématiquement sur une description numérique de la géométrie de la matrice. Celle-ci a été
obtenue de deux facons dans ce chapitre : dans un premier temps, elle a été déterminée a partir de la
cinématique du procédé de tressage de fagon purement géométrique, dans un second elle a été
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calculée a partir d'une configuration de référence en considérant 1'équilibre mécanique de la
structure. Ces deux géométries ont été évaluées par comparaison avec la géométrie réelle de la
matrice, et aucune différence significative entre les différents types de géométries virtuelles et
réelles n'a été trouvée, d'apres les criteres de comparaison choisis. Il est important de souligner
néanmoins que les deux géométries « virtuelles » reposent sur un pas de tressage déterminé de
mani¢re empirique, et pourraient donc faire l'objet de futurs ajustements, en s'appuyant en
particulier sur une plus grande quantité de données expérimentales.

La morphologie de la matrice en termes de taille des pores, d'interconnectivité des pores et de
distribution spatiale des pores a ét¢ mod¢lisée a partir des plus grandes sphéres incluses dans la
structure. Il a ét¢ montré que la matrice sélectionnée présentait un réseau de pores entiérement
interconnecté, dont la taille était compatible avec le cahier des charges énoncé. La modélisation des
pores par des spheres parfaites constitue la limite principale de cette caractérisation, et il en résulte
que l'influence du pas de tressage sur les tailles de pores n'est pas quantifiable avec cette méthode.
Néanmoins, la distribution de taille de pores déterminée a partir de cette méthode est cohérente avec
des mesures qui ont été effectuées sur de véritables matrices. Les outils numériques développés
dans ce cadre ont en particulier permis de mettre en évidence la non-homogénéité des tailles des
pores au sein de la matrice : un gradient positif des tailles de pores du cceur a la périphérie de la
matrice a en effet été clairement rapporté. Cette particularité constitue un point fort de la structure
présentée en ce qui concerne I'ensemencement et les transports de masse a l'intérieur de ces pores.

Dans un second temps, la réponse mécanique en traction de la matrice a ét¢ modélisée a partir
d'un code EF dédi¢ aux matériaux fibreux. Ce code a été appliqué au cas de la modélisation de notre
matrice de support, ce qui a nécessité les apports suivants :

» utilisation et identification d'une loi de comportement représentant la réponse non-linéaire
du polymére utilisé ;

» définition de la configuration de référence et du schéma de tressage nécessaires a reproduire
la géométrie de la matrice tressée multicouche dans le cas de reconstructions a simple et

double faisceau;

e définition d'une méthode de pilotage des conditions aux limites dans le cas de
reconstructions a simple et double faisceau.

Cette modélisation repose sur une hypothése forte concernant le comportement mécanique des
fibres de PLCL, modélisé par un comportement €lastoplastique. Ainsi, la modélisation proposée ne
permet pas de reproduire les phénomenes viscoélastiques tels que le fluage ou la relaxation de la
matrice, ce qui en constitue la limite principale. Néanmoins, l'utilisation de cette loi approchée a
permis de reproduire les réponses expérimentales en traction uniaxiale pour différentes matrices
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avec une précision satisfaisante. Un protocole spécifique a notamment été¢ développé dans le but
d'acquérir ces différentes données expérimentales. Un bilan critique de ces différents outils de
modélisation sera formulé plus en détail en section V.3.1.

Ces outils de modélisation ont ensuite été utilisés pour quantifier l'effet des différents
parametres de procédé sur la réponse en traction de la matrice ainsi que sur ses propriétés
morphologiques. Ainsi, un jeu de parameétres a été proposé afin de satisfaire les critéres initialement
retenus comme étant nécessaires a la restauration de la fonction physiologique du genou durant la
période de réhabilitation et a la formation d'un néo-tissu au sein de la matrice. La matrice
s¢lectionnée est constituée de 6 couches de 16 fibres de P(L85/CL15), d'un diametre de 230 um, et
réalisée avec un parametre 2 du dispositif de tressage fixé a 150 mm. Un bilan critique de la
solution proposée sera expos¢ en section V.2.

En particulier, l'extension de cet outil numérique a une reconstruction anatomique double
faisceau du LCA qui a été proposé permet d'envisager une future étude concernant les performances
des deux types de techniques de reconstruction du LCA lors de sollicitations physiologiques. De
plus, nous soulignerons que ces outils de modélisation pourraient étre aisément étendus dans le
futur a des matrices plus complexes, contenant par exemple des couches composées de différentes
quantités de fibres, de différents diameétres et de différents matériaux.

La mod¢élisation par EF de la matrice tressée multicouche a 1'échelle de la fibre permet d'avoir
des informations sur l'environnement mécanique local a I'échelle de la cellule qui va adhérer sur une
de ces fibres. Ces informations concernent notamment l'amplitude et la direction des déformations
locales, mais également 1'évolution de la géométrie en termes de glissement entre les fibres et de
contraction radiale de la structure résultant d'un chargement extérieur. Cette modélisation offre donc
de nombreuses perspectives en ce qui concerne l'optimisation des conditions de culture qui vont
permettre d'encourager l'activité cellulaire, et l'interprétation des observations qui seront issues
d'expérimentations biologiques menées sous différentes conditions de culture. Quelques-unes de ces
perspectives seront abordées plus en détail dans le dernier chapitre de ce mémoire, visant a lister les
principales perspectives du présent travail. Dans le prochain chapitre, nous allons nous intéresser a
présenter les protocoles et les matériels qui ont été mis en place dans le but d'effectuer la culture in
vitro de cellules souches au sein de la matrice tressée multicouche.
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1. Introduction

Dans le chapitre précédent, des outils numériques spécifiques ont été utilisés afin de déterminer
des configurations de matrice qui paraissent adaptées au cahier des charges qui a été initialement
fixé. Jusqu'ici, nous avons néanmoins formulé¢ I'hypothése que la matrice proposée ¢tait
biocompatible et qu'elle était susceptible d'étre ensemencée et colonisée par des cellules. Dans ce
chapitre, nous allons proposer de vérifier ces hypotheéses par le biais d'études biologiques
préliminaires. Dans un premier temps, les notions et les techniques nécessaires a la présentation de
ces ¢tudes seront détaillées, essentiellement a l'usage des non-biologistes. Le protocole
d'ensemencement qui a ét¢ mis en place dans le cadre de cette theése sera ensuite présenté, puis les
résultats d'études de culture statique seront exposés et discutés.

Dans un second temps, nous nous intéresserons a la mise en place d'un bioréacteur spécifique
permettant la culture dynamique des matrices de support. Les aspects de conception liés a ce
bioréacteur ne seront pas discutés ici; en revanche, nous détaillerons pour la premicre fois son
fonctionnement, ses particularités, et une premicre application. La mise en place d'un protocole
permettant a la fois 1'ensemencement et la mise en culture de cellules dans les matrices de support
avec les contraintes liées au fonctionnement de ce bioréacteur sera présentée, et nous évoquerons
les études biologiques futures qui pourront étre envisagées a la suite de ce travail, en particulier en
ce qui concerne l'optimisation des conditions de culture.

Nous soulignerons cependant que les configurations de matrices qui seront utilisées dans cette
partie seront différentes de la configuration qui vient d'étre sélectionnée dans le précédent chapitre ;
en effet, la chronologie des différentes études qui ont été effectuées ne correspondent pas
nécessairement a 1'ordre dans lequel elles sont exposées dans ce mémoire.

2. Protocoles expérimentaux

2.1. Source cellulaire

La source cellulaire idéale pour l'ingénierie tissulaire doit fournir des cellules directement
utilisables pour un usage clinique et offrant un fort potentiel de prolifération, ainsi que le potentiel
de générer une matrice extracellulaire organisée [Petrigliano2006] et de provoquer des réactions
immunes bénignes [Ge2005]. Au vu de la diversité des fonctions de différents types de cellules, le
choix d'une source de cellule adaptée apparait comme un point crucial de la démarche d'ingénierie
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tissulaire [Ge2005][Sengers2007]. Afin d'éviter les problémes liés aux rejets immunitaires ou aux
transmissions de maladie, les cellules utilisées en ingénierie tissulaire sont idéalement de type
autologues (provenant du patient lui-méme). Cependant, a I'échelle de la recherche in vitro, nous
utiliserons bien entendu des cellules animales ou des cellules humaines provenant d'un individu
quelconque.

Les fibroblastes (cellules entrant dans la composition des tissus ligamenteux) issus de
différents tissus conjonctifs ont été¢ considérés treés tot comme une source intéressante de cellules
pour l'ingénierie tissulaire [Petrigliano2006]. Ils pourraient notamment étre prélevés par
l'intermédiaire du ligament collatéral médial, directement a partir du LCA 1és¢ mais également par
la peau [Ge2005]. Les fibroblastes sont capables de proliférer et synthétiser du collagene, et
répondent a des stimuli mécaniques et biochimiques [Vunjak-Novakovic2004][Petrigliano2006].
Cependant, la faible activité de leur métabolisme et leur potentiel de différentiation limité
[Petrigliano2006] ont souvent amené les auteurs a les considérer comme un second choix, et a notre
connaissance aucune utilisation concluante de ces cellules n'a encore été rapporté [Liu2008a].

Les cellules souches embryonnaires peuvent également constituer une source de cellules
intéressante, notamment en raison de leur grand potentiel de prolifération et de différentiation ; elles
posent cependant des problémes de prélévement et surtout des problémes éthiques qui restreignent
leur utilisation [Ge2005]. Les chercheurs en ingénierie tissulaire se sont rapidement tournés vers les
cellules autologues disponibles dans la moelle osseuse, qui constituent une véritable réserve de
cellules souches mésenchymateuses [Vunjak-Novakovic2004][Petrigliano2006]. Ces cellules
souches adultes (contrairement aux cellules souches embryonnaires) sont dites multipotentes, c'est-
a-dire qu'elles peuvent se différentier en plusieurs phénotypes cellulaires [Lia02008], notamment en
ostéoblastes (o0s), chondroblastes (cartilage), myoblastes (muscles) et fibroblastes (tissus
conjonctifs) [Ge2005] (Illustration IV 1).

Les cellules souches mésenchymateuses (CSM) peuvent €tre facilement prélevées a partir d'une
biopsie au niveau de la créte iliaque et développées in vitro en grandes quantités [Ge2005]. Une
¢tude comparative entre fibroblastes et CSM a rapporté que le second type de cellules montrait des
sécrétions de collagéne plus importantes et surtout une prolifération bien supérieure au premier
[Ge2005].

En résumé, l'utilisation de CSM autologues montre les avantages suivants : un prélévement
ais¢é, l'absence de risque de transmission de maladie ou de rejet immunitaires, la suppression des
problémes éthiques pouvant étre liés a l'utilisation de cellules embryonnaires, d'importantes
sécrétions de matrice extracellulaire, et une différentiation pouvant étre orientée vers divers
phénotypes [Vunjak-Novakovic2004][Benhardt2009].
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Illustration IV 1: Evolution d'une cellule souche mésenchymateuse. Adapté de [Fisher2007]
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Lors des études biologiques qui vont étre effectuées ci-dessous, les cellules utilisées seront de
deux types : CSM ovines dans un cas (section IV. 3.3.1 ), et CSM humaines dans l'autre (sections
IV.3.1. et IV. 3.3.2 ). Dans le premier cas, les cellules sont issues de la moelle osseuse de moutons
mérinos ; dans le second, les CSM utilisées sont issues de ponctions de la moelle osseuse humaine
au niveau de la créte iliaque, réalisés au CHU de Nancy. Le prélévement a ensuite été centrifugé,
puis les cellules ont été aspirées et suspendues dans du milieu de culture (voir IV. 2.3.1 ) ; enfin,
elles ont été cultivées jusqu'a confluence. Les CSM peuvent étre isolées grace a leur capacité a
adhérer au fond des boites de culture, contrairement aux autres cellules composant la moelle

osseuse qui sont ¢liminées lors du changement de milieu.

2.2. Facteurs biochimiques

En général, le milieu de culture dans lequel les cellules sont cultivées contient de nombreux
stimulateurs potentiels de la croissance ou de la différentiation cellulaires vers un phénotype

fibroblastique, parmi lesquels on trouve acides aminés, facteurs de croissance, vitamines, protéines,

148



IV. Caractérisation biologique de la matrice de support et présentation du bioréacteur

hormones, lipides et minéraux [Vunjak-Novakovic2004]. Lors de la culture des cellules implantées
ou non dans un scaffold, certains facteurs biochimiques sont en effet nécessaires a la stimulation des
cellules [Jeong2008]. En particulier, il a ét¢ montré que les deux facteurs de croissance PDGF
(platelet-derived growth factor) et TGF-B (transforming growth factor p) étaient présents en forte
concentration durant les deux semaines suivant la rupture du LCA chez un modé¢le de lapin
[Petrigliano2006]. Le PDGF ainsi que le bFGF (basic fibroblast growth factor) sont essentiels a la
cicatrisation, a la régénération tissulaire et a I’angiogenese [Lia02008], et stimulent la prolifération
des CSM. Les protéines présentes dans le TGF-f induisent une prolifération cellulaire ainsi que la
synthése de collageéne, de fibronectine, de biglycane et de décorine, et peuvent donc par ce biais agir
sur le comportement mécanique du tissu final [Benhardt2009]. De nombreux autres facteurs de
croissances (EGF, GDF, IGF) ont montré une certaine capacité a améliorer la prolifération cellulaire
et la production de matrice extracellulaire [Petrigliano2006].

L'oxygene joue également un rdle essentiel dans le taux de production de matrice
extracellulaire conditionnant le développement in vitro du néo-tissu [Vunjak-Novakovic2004]. Les
cellules souches développent en effet une activité qui dépend de la quantité d'oxygeéne présente dans
leur environnement. Enfin, nous soulignerons que des nutriments comme I'ascorbate-2-phosphate,
dérivés de la vitamine C, encouragent la prolifération des cellules ainsi que la maintenance des
tissus conjonctifs en stimulant la synthése de collagénes [Vunjak-Novakovic2004]
[Petrigliano2006].

Comme nous 1'avons vu, ces différents facteurs sont souvent introduits par l'intermédiaire du
milieu de culture dans lequel ces cellules sont cultivées ; cependant, ils peuvent également éEtre
mélangés au matériau constitutif de la matrice de support ou bien encore la recouvrir [Liao2008],
comme nous le verrons ultérieurement.

2.3. Aspects techniques

2.3.1 Matériels et techniques de culture

La culture des cellules se fait sous un environnent controlé a 37°C et sous 5% de CO,. Ces
conditions étant particulierement propices a une contamination, tout matériel en contact avec les
cellules ou avec le milieu de culture doit étre exempt de germes bactériologiques. La stérilisation du
matériel est généralement réalisée par une ou plusieurs des méthodes suivantes : exposition a des
rayons ultra-violets (UV), passage sous une solution d'éthanol, ou autoclavage. L'autoclave utilise
de la vapeur d'eau saturée sous pression pour détruire les germes, et nécessite bien évidemment que
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les dimensions du matériel soient compatibles avec celles de I'enceinte de l'autoclave, et que ces
matériaux supportent une température d'environ 130°C. Dans la suite de cette étude, la stérilisation
des échantillons de matrice sera réalisée dans un premier temps par immersion dans une solution
d'é¢thanol a 70% pendant 30 minutes, puis par irradiation aux rayons ultra-violets pour encore 30
minutes. Les échantillons seront ensuite conservés stérilement sous une hotte a flux laminaire
pendant 12h dans un environnement sec. Le matériel en contact avec le milieu de culture sera soit
stérilis¢ au préalable sous autoclave (vaisselle, pinces, ...), soit a usage unique et jeté apres
utilisation (boites de culture, pipettes, ...).

Les cellules sont cultivées dans un milieu de culture qui sera appelé milieu de culture complet
et qui sera compos¢ de a-MEM (Lonza, USA) auquel nous avons ajouté les composants suivants
(Gibco, France) : pénicilline et streptomycine (antibiotiques), rouge de phénol (dont la coloration
donne une indication du pH du milieu), L-glutamine, sérum de veau fcetal (2 10%) et fongicide.
Eventuellement, a ce milieu de culture complet sera ajouté de 1'ascorbate-2-phosphate pour stimuler
la synthese des collagénes. De plus, lors de la culture en bioréacteur, le milieu de culture sera
complété par une solution tampon (HEPES a 25mM) de maniére a éviter la diminution de pH due a
I'ajout de CO, dans le milieu.

Les cellules sont déposées dans des boites de culture, composées généralement de plusieurs
puits de cultures séparés. Lorsqu'elles sont ancrées a la paroi de ces boites, elles peuvent étre
détachées en utilisant une solution de trypsine a 0,25% en volume dans une solution de HBSS
(Hank's Buffered Salt Solution) qui a pour effet de couper les protéines membranaires responsables
de I'ancrage des cellules. L'action de la trypsine est ensuite inhibée par 1'ajout de milieu de culture
complet. Les cellules alors en suspension peuvent étre utilisées a une concentration donnée via une
centrifugation puis un comptage, réalisé grace a des cellules de Thoma (dont le principe consiste a
compter sous microscope le nombre de cellules dans un volume donné).

2.3.2 Essais de viabilite

Le test AlamarBlue® (Abd Serotec, USA) a été utilis€ pour quantifier la prolifération
cellulaire. Ce test consiste a additionner au milieu de culture exempt de rouge de Phénol un agent
dont I'un des composants (la résazurine) est réduit au contact des cellules vivantes, donnant lieu a
de la résorufine. L' AlamarBlue® est ajouté a une concentration de 3% en volume, puis incubé
pendant 30 minutes. Le mélange milieu de culture + AlamarBlue® est ensuite retiré et remplacé par
du milieu de culture habituel, puis placé dans une seconde plaque de culture. L'ensemble des
manipulations des solutions contenant de 1'd/lamarBlue® doit impérativement étre exécuté a 1'abri
de la lumiére. Le pourcentage de réduction de ce mélange peut étre reli¢ de fagon linéaire au
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nombre de cellules, et la mesure de cette valeur permet ainsi de suivre 1'évolution d'un métabolisme
de maniére non destructive. Le pourcentage de réduction est obtenu en mesurant 1'absorbance a
deux longueurs différentes (correspondant aux états réduit et oxydé du composant actif de
I'AlamarBlue®) du mélange milieu de culture + AlamarBlue® a l'aide d'un spectro-photomeétre
(Beckman Coulter Inc, USA) et en utilisant une relation faisant intervenir les valeurs d'absorbances
d'un témoin sans cellule. Cette mesure indirecte et non-destructive est facile a réaliser ; en revanche,
elle ne permet pas de quantifier un nombre de cellules, mais uniquement de suivre son évolution.

Le test Picogreen® est aussi largement utilis¢é pour quantifier la viabilité¢ cellulaire en
employant également la fluorescence, et s'intéresse particulierement aux acides nucléiques (ADN
et/ou ARN) contenus dans le noyau des cellules. Lors de cet essai, les acides nucléiques sont
préalablement extraits de 1'échantillon par le biais d'enzymes (généralement la Protéinase K) qui
hydrolysent les protéines (et en particulier les liaisons peptidiques) et inactivent les acides
nucléiques sans les dénaturer. L'agent fluorescent Picogreen® est alors ajouté a la solution, puis
l'ensemble est incubé cinq minutes a 1'abri de la lumiere. Le protocole de mesure est alors semblable
au précédent : le Picogreen® permet de marquer les structures en doubles hélices constituant
I'ADN, et permet de quantifier I'ADN présent dans 1'échantillon via des mesures de fluorescence de
la solution a 1'aide d'un spectro-photométre. Cette quantification est effectuée par comparaison a
une courbe standard obtenue pour des concentrations connues d'ADN, et elle peut étre directement
corrélée au nombre de cellules présentes dans 1'échantillon [Doroski2007]. Il est important de
souligner que contrairement a l'essai AlamarBlue®, 1'essai Picogreen® est destructif et nécessite
donc une quantité¢ supérieure d'échantillons pour suivre 1'évolution d'un nombre de cellules ; en
revanche, cet essai est plus précis et plus reproductible que le précédent, et permet d'estimer
quantitativement un nombre de cellules.

2.3.3 Imagerie

Les images qui seront exposées ci-apres seront issues d'imagerie confocale d'une part et de
microscopie ¢lectronique a balayage (MEB) d'autre part. Sans vouloir trop détailler Ie
fonctionnement de ces deux appareils, quelques bréves explications méritent d'étre présentées ici.

La particularité de I'imagerie confocale est sa capacité a se focaliser sur des plans horizontaux
distincts dans un espace 3D du fait de sa faible profondeur de champ. Elle fonctionne par
fluorescence, c'est-a-dire qu'il est nécessaire de marquer les entités que 1'on veut visualiser par des
¢léments dont les fréquences d'excitation et d'émission sont connues. Dans notre cas, nous nous
intéresserons en particulier a la mise en évidence du cytosquelette et/ou au noyau cellulaire. L'idée
de I'imagerie confocale est de balayer le plan focal de 1'objectif par un laser focalisé sur le méme
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plan, d'ou le nom confocal. La lumicre provenant des plans hors du plan focal est arrétée par un
sténopé (plus communément appelé pinhole), et seule reste la lumicre issue de l'excitation des
¢léments fluorescents situés dans le plan focal. Une représentation 3D peut donc étre obtenue a
partir de ces plans moyennant des algorithmes de reconstruction. L'un des inconvénients majeurs de
ce type d'imagerie réside dans le photodégradation des marqueurs fluorescents qui peut résulter
d'une exposition prolongée au faisceau laser, et conduire a certaines difficultés pour analyser
quantitativement le signal obtenu. Une plateforme d'imagerie confocale performante dédi¢e a
l'imagerie cellulaire et tissulaire est disponible sur le site du biopdle de Nancy (PTIBC-IBISA,
Nancy). Elle présente entre autres un microscope et un macroscope confocaux : ceux-ci se
différencient majoritairement par la taille des échantillons qu'ils permettent d'imager.

Le MEB est également largement utilisée en ingénierie tissulaire, notamment pour sa
résolution pouvant atteindre Snm et pour sa large plage de grossissement allant de 5 a 250 000x qui
en sont les avantages majeurs [Doroski2007]. Les images issues du MEB n'utilisent non plus un
faisceau de lumiére mais un faisceau d’électrons qui balaye la surface de 1'échantillon. Les
informations sur la topographie de I'échantillon sont alors obtenues en analysant les électrons
secondaires générés par ce premier faisceau d’électrons. Le MEB permet donc des analyses de
surface, et non de volume, ce qui constitue une limite évidente par rapport au microscope confocal
ou méme par rapport au microscope €lectronique a transmission. De plus, la surface exige d'étre
préparée notamment par 1'ajout d'une fine de couche d'un matériau métallique (sauf dans le cas d'un
MEB environnemental).

3. Essais biologiques préliminaires

3.1. Biocompatibilité

En premier lieu, une rapide étude de biocompatibilité a été réalisée de maniére a s'assurer d'une
part de la biocompatibilité des fibres de PLCL issues du procédé décrit précédemment et d'autre
part de s'assurer que le protocole de stérilisation ci-dessus permettait d'éviter les contaminations
pendant la culture. Des essais préliminaires d'ensemencement sur un ensemble de fibres isolées
n'ont pas permis d'évaluer cette biocompatibilité, car les cellules s'ancraient principalement sur le
fond des boites de culture plutét que sur la paroi des fibres. Ainsi, dans une seconde étude, des
surfaces de la taille des puits de culture ont été réalisées a partir de fibres des deux polymeéres
P(LL97/CL3) et P(LL85/CL15) (synthétisés comme détaillé dans en section 11.2.2.) de maniere a
tapisser le fond des boites de culture. Ces surfaces ont été réalisées en enroulant les fibres de
polymeére de fagon compacte autour d'un cylindre d'un diametre de 8cm. L'ensemble a ensuite été
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chauffé a une température d'environ 90°C a 105°C selon le polymére jusqu'a ce que les fibres
collent les unes aux autres; en déroulant cet ensemble de fibres collées, des surfaces d'environ
0,5x25cm ont été obtenues. Enfin, ces surfaces ont ét¢ découpées a I'aide d'un emporte-picce de la
taille des puits de culture (0,5 cm de diameétre). Ces surfaces ont ensuite ¢té¢ ensemencées de cellules
souches humaines a deux concentrations: 2000 et 5000 cellules/puits. L'ensemencement a été
effectué en déposant les cellules suspendues dans 1mL de milieu sur les surfaces de PLCL disposées
au fond des puits de culture, en faisant I'hypothése que les cellules iraient s'ancrer par sédimentation
sur les surfaces.

Quatre surfaces pour chaque polymeére et chaque concentration ont été utilisées. Des puits
témoins, c'est-a-dire des puits ensemencés dans les mémes conditions mais sans surface de PLCL,
ont été également utilisés (N=3) pour chacune des deux concentrations. L'ensemble a été incubé
pendant 31 jours, et un test AlamarBlue® a été réalisé a J2, J7, J14, J21 et J31. Le milieu de culture
a été renouvelé tous les trois jours. Les résultats de ces expériences en termes de pourcentage de
réduction moyen pour chacune de ces dates ont été rassemblés ci-dessous (Illustration IV 2).

Il est nécessaire de préciser que le nombre d'échantillons utilisés ne permet pas de tirer des
conclusions quantitatives avec une pertinence statistique suffisante. Nous nous contenterons donc
simplement ici de comparer des tendances plutdt que des valeurs de pourcentage de réduction. La
liste des remarques suivantes peut étre dressée a partir de ces résultats préliminaires :

* Alors que I'ensemencement sur les surfaces de P(LL85/CL15) parait tres satisfaisant a J2, le
pourcentage de réduction décroit ensuite brutalement durant la premicre semaine. Cela peut
certainement s'expliquer par le caractére hydrophobe connu de ce type de matériau, qui
limite les capacités d'ancrage des cellules.

» A J7, le pourcentage de réduction pour les surfaces de P(LL85/CL15) et de P(LL97/CL3)
sont semblables et inférieurs a celui correspondant au témoin. L'ensemencement ces cellules
parait donc moins efficace sur les surfaces de PLCL que sur le fond des boites de culture.

* Dans le cas d'une concentration a 5000 cellules/puits, une forte croissance est observée entre
J7 et J14, suivie par une décroissance puis un début de stabilisation vers J31. Cette évolution
peut étre interprétée par une forte prolifération cellulaire tout d'abord, puis une
diminution/stabilisation due a 'arrivée a confluence des cellules.

* Le pourcentage de réduction a J31 est semblable (et méme supérieur) pour les surfaces de
PLCL et pour les boites de culture, pour une concentration de 5000 cellules/puits.

* Bien qu'une croissance du pourcentage de réduction soit observée pour les surfaces de PLCL
a une concentration a 2000 cellules/puits, il reste néanmoins bien inférieur a celui
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correspondant au témoin a J31.
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Hllustration 1V 2: Résultat de l'étude de biocompatibilité réalisé pour deux polymeres (P(LLS85/CLI15) et
P(LLY97/3)) et deux concentrations (2000 et 5000 cellules/puit) différents. Résultats issues d'un test
AlmarBlue® (section IV. 2.3.2 ).

A partir de ces quelques observations, nous pouvons affirmer que les surfaces de PLCL sont
biocompatibles et permettent une prolifération cellulaire satisfaisante si la concentration de cellules
ensemenceées initiale est importante. Aucune contamination n'a été observée durant cette période, et
le protocole de stérilisation adopté parait donc satisfaisant. Nous soulignerons néanmoins que 1'effet
de cette stérilisation sur le comportement mécanique des fibres n'a pas été étudié ; ce point méritera
donc d'étre abordé dans une prochaine étude. S'il s’avérait qu'une stérilisation a l'alcool altérait
notablement les propriétés du matériau, d'autres protocoles comme l'irradiation B couramment
utilis¢é pour stériliser les prothéses ligamentaires synthétiques pourraient étre envisagés
[Viateau2011].

3.2. Ensemencement

En ce qui concerne l'ensemencement de ces cellules, le protocole doit permettre une
distribution homogene dans la matrice de manicre reproductible et sans endommager les cellules
[Adebiyi2011]. En effet, nous verrons par la suite qu'une distribution spatiale homogeéne des cellules
dans la matrice ainsi qu'un apport de nutriments et une évacuation des déchets sans restrictions
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locales sont impérativement requis pour éviter l'accumulation des cellules en périphérie de la
matrice [Sengers2007].

Le protocole d'ensemencement d'une matrice tridimensionnelle différe du cas présenté en
section précédente, en ceci que les cellules ne vont pas tomber par sédimentation sur 1'échantillon.
Dans une étude préliminaire qui ne sera pas rapportée dans ce mémoire, les matrices ont été
immergées dans une solution de concentration connue en CSM avec ou sans agitation du milieu. Ce
protocole s'est montré inefficace, probablement a cause de la tendance des CSM a aller de fagon
privilégiée tapisser le fond de la boite de culture plutot que la matrice.

Le protocole qui a été¢ mis au point ensuite (et sera utilisé dans la section 1V.3.3.) est le suivant :
des échantillons de matrice (4 couches, fibres de 170 um) d'une longueur de 7 mm sont découpés a
I'aide d'un soude-sac, puis stérilisés suivant le protocole présenté précédemment. Une suspension
contenant 200 000 cellules est ensuite déposée sur chaque matrice placée dans un puits de culture
et, en raison de leur morphologie et des forces de capillarité mises en jeu, la suspension vient se
placer immédiatement au cceur des matrices. Les matrices ensemencées sont alors placées 30
minutes en incubateur, de manic¢re a permettre l'adhésion des CSM. Le milieu est ensuite ajouté
progressivement, et les matrices sont immergées au total dans 1.5mL de milieu de culture complet.
Le milieu a été complété avec de l'ascorbate-2-phosphate a 100 pg/mL et changé 3 fois par semaine.

3.3. Résultats de cultures statiques

3.3.1 Essai I : prolifération de cellules ovines

Un premier essai de prolifération cellulaire a été réalisé en collaboration avec I'université de
Technologie Queensland (Australie). Les 200 000 cellules par matrice ont été ici ensemencées de
fagon trés concentrée, dans une suspension de 15 pL placée au centre de la matrice. Cinq matrices
ont été prélevées aux jours 3, 7, 14, 21 et 28 pour les quantifications ADN et conservés a -80°C
jusqu'a leur utilisation. Les matrices ont été ensuite placées dans 500uL de Proteinase K a 60°C
pendant 36 heures afin d'extraire les acides nucléiques présents dans les échantillons. Un essai
Picogreen® a été ensuite réalisé suivant le protocole détaillé précédemment. Les résultats de ce test
sont représentés Illustration IV 3. Une nette prolifération est observée durant les trois premieres
semaines de culture, suivie par une diminution la derniére semaine. Cette diminution peut étre
expliquée par une obstruction des pores situés a la périphérie de la matrice, privant d'apports en
nutriments le cceur de la matrice. Les barres d'erreurs conséquentes sont notamment dues au fait
qu'un tapis cellulaire recouvrant le fond des puits de culture s'est formé durant la culture, et a
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parfois été difficilement isolé de la matrice.
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Tllustration IV 3: Evolution de I'ADN sur des échantillons (N=5) de matrices. Résultats issus d'un test
Picogreen® (section IV. 2.3.2 ).

Deux matrices ont été conservées aux jours 3, 7, 14, 21 et 28 pour étre visualisées au
microscope confocal et au MEB, de maniére a examiner la morphologie des cellules ainsi que la
distribution spatiale du néo-tissu. En ce qui concerne l'analyse au MEB, les échantillons ont été
fixées dans une solution a 2.5% de glutaraldéhyde, puis déshydratés par des solutions d'éthanol de
concentrations croissantes, et finalement recouvertes d'une pellicule de carbone. Les résultats de ces

acquisitions sont donnés Illustration IV 4.
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A T'échelle macroscopique (Illustration IV 4), nous observons clairement que la prolifération
cellulaire s'effectue en premier lieu autour du centre de la matrice, ou la suspension de cellules a été
déposée lors de I'ensemencement. Il a d'ailleurs été rapporté que ce type d'ensemencement au centre
de la matrice était préférable pour éviter les phénomenes de restriction des transports de masse
causés par l'obstruction des pores extérieurs [Chung2010]. Cette distribution spatiale semble
devenir homogéne sur la longueur de la matrice au bout de quatre semaines. Sur I'image MEB a J21
(Illustration IV 4.d), nous pouvons remarquer qu'une couche de matrice extracellulaire s'est
dissociée de la matrice, probablement suite au protocole de fixation. Nous observons également que
les pores extérieurs de la matrice semblent totalement obstrués a J28, ce qui peut expliquer la
diminution du nombre de cellules observées durant la derniere semaine de culture. Cette obstruction
des pores extérieurs peut étre expliquée par le fait que la matrice utilisée posséde des pores
relativement petits en raison du diamétre de fibres et du nombre de couches alors utilisés. De plus,
aucune circulation fluide de la périphérie au cceur de la matrice n'est présente lors d'une culture
statique, tandis qu'une circulation radiale due a la « contraction » de la matrice est attendue lors de
l'application de sollicitations mécaniques par le biais du bioréacteur, dont l'intérét et le
fonctionnement vont étre présentés ci-apres (section [V.4.).

Pour l'imagerie confocale, les matrices ont été fixées dans une solution a 4% de
paraformaldéhyde, puis exposées 5 minutes a une solution a 0,2% de triton X permettant de
perméabiliser la membrane cellulaire et ainsi d'accéder au noyau des cellules. Les cellules ont
ensuite ét¢é marquées par immersion dans un mélange de 0,8 U/mL de phalloidine-TRITC
(marquage du cytosquelette d'actine) et de 5 pg/mL d'une solution de DAPI (marquage du noyau).
Apres ringage, les matrices ont alors été analysées a l'aide d'un microscope confocal (Leica TCS
SP5 11, Leica). Une série d'images d'une épaisseur de 4 um ont été acquises sur une épaisseur totale
de 400 a 600 um suivant 1'échantillon, puis une projection a été¢ effectuée via le logiciel Leica
Microsystems LAS AF (v.1.8.2). Les résultats de ces acquisitions sont donnés Illustration IV 5, le
cytosquelette d'actine étant représenté en rouge et les noyaux cellulaires en bleu. Nous pouvons
observer d'apres la morphologie élancée des cellules a J3 que le protocole d'ensemencement adopté
permet aux cellules de s'ancrer aux fibres de PLCL. En une semaine, les cellules semblent avoir
recouvert les fibres de la matrice ; a partir de la seconde semaine, des ponts entre les fibres
commencent a apparaitre, et a partir de la troisiéme semaine un tapis cellulaire lie I'ensemble des
fibres de la matrice. Il est intéressant d'observer qu'un premier stade de la culture (Illustration IV 5.a
et Illustration IV 5.b), les cellules semblent s'orienter de fagon privilégiée dans la direction des
fibres. Cette capacité¢ des cellules a s'adapter a la courbure de leur substrat est connue, et des
¢léments de modélisation ont été fait I'objet de travaux récents [Sanz-Herrera2009a].
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3.3.2 Essai?2 : cellules humaines

Dans un second temps, le protocole précédent a été répété au biopole de Nancy en utilisant des
cellules humaines. Deux échantillons de matrice ont ét€ ensemencées suivant le protocole précédent
(section 1V.3.2.), les 200 000 cellules étant cette fois placée dans 50uL de milieu de fagon a
distribuer la suspension cellulaire de fagon plus homogeéne dans la matrice. Les cellules ont été

1000 pm

Hllustration 1V 6: Exemple de matrice utilisée pour la culture statique. Image obtenue grdce a

l'autofluorescence des matrices dans le vert (excitation a 488 nm).Image obtenue a l'aide d'un macroscope a
Sfluorescence.

»

200 pm 200 pm

lllustration 1V 7: Cellules ensemencées sur la matrice de support a (a) J1 et (b) J7. Images issues de la
superposition de plusieurs acquisitions réalisées pour des plans focaux séparés de 10um, et avec une
excitation a 514 nm, permettant de visualiser l'autofluorescence des fibres ainsi que les noyaux cellulaires
marqués a lI'EthD-1.
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cultivées 7 jours, avec un changement de milieu a J4. Les échantillons de matrice ont été fixés a J1
et J7 dans une solution a 4% de paraformaldéhyde puis conservés a -18°C jusqu'a leur utilisation en
imagerie. Nous avons ensuite marqué les noyaux cellulaires a I'aide d'ethdium homodimer-1 (EthD-
1) a une concentration de 4mM. Ce marqueur est excité¢ autour de 528 nm et posséde une €émission
maximale a 617 nm; or, des essais préliminaires ont permis de constater que les matrices
présentaient de l'autofluorescence dans le vert, principalement autour de 488nm (Illustration IV 6).
Ainsi, les images confocales ont été réalisées sur la plateforme PTIBC-IBISA a l'aide d'un
macroscope confocal (Leica Z16 APO A) et avec une excitation a 514 nm, ce qui a permis de
visualiser a la fois les fibres de la matrice et le noyau des cellules marquées a 1' EthD-1. Deux
résultats de ces acquisitions pour J1 et J7 sont présentés en Illustration IV 7.

Ces images ne peuvent pas étre utilisées pour quantifier la prolifération cellulaire, d'autant plus
sur une cinétique de culture aussi courte. Néanmoins, on peut affirmer que l'ensemencement a
permis aux CSM humaines d'adhérer a la matrice proposée, et que ces cellules étaient encore
présentes a J7. On peut également remarquer sur ces acquisitions que des « ponts » cellulaires sont
formés des le premier jour de culture.

4. Culture dynamique et bioréacteur

L'intérét du bioréacteur dans notre démarche de reconstruction du LCA par ingénierie tissulaire
peut étre vu sous deux aspects. D'une part, nous avons vu que le bioréacteur vise a fournir aux
cellules les stimuli régissant leur comportement, et ainsi d'optimiser la formation de néo-tissu au
sein des matrices. D'autre part, a 1'échelle fondamentale de la recherche ou nous nous plagons, le
bioréacteur peut étre aussi utilisé pour simuler in vitro 1'implantation du biosubstitut a l'intérieur du
genou, de maniére a évaluer son comportement dans le temps sans avoir recours a des implantations

animales coliteuses.

Dans ces deux cas (optimisation de la culture in vifro et simulation d'une implantation in vivo),
le bioréacteur doit étre capable d'imposer des sollicitations mécaniques parfaitement maitrisées a la
matrice de support. En effet, ces sollicitations mécaniques vont dans le premier cas tre transmises
aux cellules via la matrice de support et ainsi influencer leur différentiation [Altman2002a], leur
prolifération [Webb2006] ou encore la composition de la matrice extracellulaire sécrétée
[Altman2002a][Chiquet2003]. Dans le second cas, nous avons vu que le LCA était soumis a
plusieurs types de sollicitations durant la phase de réhabilitation [Beynnon1998a][Toutoungi2000]
[Li2005][Hosseini2009] qu'il est nécessaire de reproduire par l'intermédiaire du bioréacteur de
maniere a juger de 1'évolution du comportement du biosubstitut lors d'un fonctionnement
physiologique. Par conséquent, la mise en place d'un bioréacteur dynamique spécifique au cas du
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ligament constitue une étape cruciale de la démarche d'ingénierie tissulaire adoptée dans la présente
é¢tude. En outre, nous avons vu que ces sollicitations mécaniques dynamiques permettaient
également de générer un mouvement de I'environnement fluide, potentiellement ajustable en faisant
varier la fréquence des sollicitations cycliques [Milan2009]. Cette circulation fluide est souhaitable
non seulement pour améliorer la circulation des différentes substances biochimiques a l'intérieur de
la matrice (apports en nutriments et évacuation des déchets), mais également pour générer des
contraintes de cisaillement qui ont un effet avéré sur l'activité cellulaire [Bakker2001]
[McGarry2005].

Bien que des bioréacteurs commerciaux évolués soient maintenant disponibles (Bose®
Biodynamic system), ils restent pour l'instant peu abordables et la majorité des équipes de recherche
continue de développer elles-mémes leurs bioréacteurs [Langelier1 999][Altman2002b][Kahn2009].
Un bioréacteur permettant d'imposer des cycles de traction-torsion a donc été développé au sein du
LEMTA et fabriqué a l'atelier mécanique de 'ENSEM, de maniére a reproduire une cinématique
proche de la cinématique réelle du LCA. La conception mécanique de ce bioréacteur a été réalisée
en parall¢le de cette theése, et ne sera donc pas présentée en détail ici ; en revanche, sa finalisation et
sa mise en place ont été réalisées dans le cadre du travail qui fait I'objet de ce mémoire, et seront
donc présentées ci-apres.

4.1. Présentation du bioréacteur utilisé

4.1.1 Présentation générale

La science expérimentale, lorsqu'elle est appliquée au domaine du vivant, doit inévitablement
faire face a une forte variabilité des résultats et faire intervenir une dimension statistique. Ainsi, le
bioréacteur qui a été développé permet de cultiver de fagon isolée six échantillons sous les mémes
conditions de culture, et ainsi de tirer des conclusions statistiques sur la signification d'une
observation. Le bioréacteur posséde six chambres indépendantes, disposées circulairement,
alimentées en milieu de culture et dans lesquelles les matrices de support peuvent étre fixées et
soumises a des cycles de traction-torsion identiques. La traction est assurée par la translation d'un
plateau solidaire des mors hauts de chaque chambre, tandis que la torsion est assurée par la rotation
des chambres, solidaires des mors bas de chaque chambre (Illustration IV 8). Pour assurer la
stérilité des éléments potentiellement en contact avec le milieu de culture, les chambres doivent étre
naturellement étanches a l'air. Or, le mouvement relatif des mors haut par rapport aux chambres
nécessite une liaison avec un jeu suffisant, jeu qui peut donc étre a la source d'une contamination ;
I'¢tanchéité a l'air des chambres a donc ét¢ imaginée a travers un joint d'étanchéité jetable qui
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n'oppose aucune résistance au mouvement relatif de translation/rotation des axes par rapport aux
chambres. Les matrices sont introduites dans les chambres a travers des fenétres dont 1'étanchéité
est assurée par un joint plat autoclavable. Les chambres ont été réalisées en polycarbonate,
permettant d'observer la matrice en cours de culture.

Enceinte
a thermostatée b Translation du
Moteur 1: ~ mors haut
traction
| |
Joint
d'étanchéité de _ A\
la chambre g L
Arrivée du
milieu de
culture
‘Matrice de’
sU __C_l'l
Sortie du
=) milicu de
Rotation du | @e cillie
mors bas —_|

Hlustration 1V 8: (a) Fonctionnement général du bioréacteur (b) Zoom sur l'une des six chambres.

Les mouvements de translation et de rotation sont assurés par deux servo-moteurs
indépendants asservis en permanence (le retour assuré par le codeur du moteur est ajusté en
permanence sur un signal de commande). Le mouvement de rotation des chambres est transmis du
moteur aux chambres par des liaisons par engrenages, tandis que la translation du plateau haut est
assurée par le biais d'une vis a billes.

La régulation en température de 1'ensemble des chambres est assuré en placant 1'ensemble
des six chambres dans une enceinte thermostatée (Illustration IV 8.a et Illustration IV 9). La
régulation en température de l'enceinte du bioréacteur s'effectue grace a d'une circulation d'air
chaud, assurée par deux résistances chauffantes ventilées et une sonde de température liées a un
régulateur PID.
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Hlustration IV 9: Vue générale du bioréacteur en fonctionnement.

4.1.2 Circulation du milieu de culture

Un circuit permettant une circulation continue du milieu de culture dans les chambres est
placée dans I'enceinte thermostatée du bioréacteur : il a été représenté schématiquement Illustration
IV 10. La circulation est assurée par une pompe péristaltique et un ensemble de tubulures
Masterflex® autoclavables. Les différentes connections entre tubulures, erlenmeyers et chambres
sont assurées par des raccords Luer® également autoclavables. L'alimentation des six chambres est
effectuée en rassemblant les chambres deux a deux, et trois erlenmeyers sont donc utilisés pour
alimenter les trois groupes de deux chambres. Lorsque le régime permanent est établi, le niveau
stabilisé¢ au sein des chambres correspond au niveau de milieu dans les erlenmeyers, avec une
différence due a la fois aux pertes de charges dans les tubulures et au fait que la pression dans les
chambres est différente de la pression atmosphérique (les chambres étant totalement étanches a
l'air). Néanmoins, nous noterons que les joints d'étanchéité jetable sont souples et permettent en
partie d’atténuer ses variations de pression dans les chambres suivant qu'ils gonflent ou se
contractent.

Au préalable, il est nécessaire que les tubulures soient intégralement remplies de milieu ; il est
possible de chasser les bulles qui subsistent en déplagant I'erlenmeyer, c'est-a-dire en provoquant
des circulations de milieu a cause du différentiel de hauteur entre 1'erlenmeyer et la chambre. Le
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milieu de culture est alimenté en gaz via une bombonne située hors de I'enceinte du bioréacteur
(Illustration IV 9). Ce gaz est branché sur un filtre de 22 um, de maniére a assurer la stérilité avant
le raccordement au gaz. Les réservoirs de milieu de culture permet I'échappement des gaz vers
'extérieur, via un autre filtre 22 pm.

Chambres

Y-

Pinces coupe-circuits

Pompe
péristaltique

AL
IL AL 2L

Réservoirs de milieu de culture

Filtres
22pm

Hlustration IV 10: Schéma de la circulation du milieu de culture dans l'enceinte du bioréacteur.

4.1.3 Partie commande et interface logicielle

La partie commande ainsi que le matériel informatique nécessaires au pilotage du bioréacteur
sont situés hors de l'enceinte thermostatée (Illustration IV 9). Par le biais de cette interface
logicielle, des cycles de traction seule, torsion seule ou traction-torsion combinées peuvent étre
imposés de facon entierement planifiée sur plusieurs journées. Ces cycles peuvent suivre une allure
sinusoidale ou en dents de scie ; les points qui composent ces signaux sont calculés a partir de
parametres d'entrées comprenant I'amplitude et la fréquence du signal, ainsi que le déphasage entre
traction et torsion. Un retour sur le cycle de chargement réellement effectu¢, assuré par deux
codeurs magnétiques, est également disponible a travers l'interface logicielle (Illustration IV 11.a).
Une caméra synchronisée sur la commande du bioréacteur permet de capturer des vidéos des cycles
en temps réel, ou d'acquérir une image chaque n cycles de maniére a suivre une évolution sur une
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longue durée. Les paramétres d'acquisition ainsi que la visualisation et la gestion des fichiers vidéos
se font également a travers l'interface logicielle.

(b)

Définition
du cycle de
chargement

Cycle de
chargement
en temps réel

Hlustration IV 11: (a) Interface logicielle utilisée pour le pilotage du bioréacteur. (b) Définition CAO du
bioréacteur et du futur capteur de force qui viendra équiper l'une des six chambres (en rouge).

L'un des intéréts du bioréacteur -a terme- sera de pouvoir quantifier I'évolution des propriétés
mécaniques des matrices en culture due a la fois a la dégradation du matrices et a la formation du
néo-tissu. Dans cette optique, 'acquisition de données provenant d'un futur capteur de force qui
équipera l'une des six chambres du bioréacteur (Illustration IV 11.b) a été intégré a la partie
commande et a l'interface logicielle ; ce dispositif n'est néanmoins pas encore opérationnel en 1'état
actuel du bioréacteur.

4.1.4 Sécurité du systeme

Le fonctionnement du bioréacteur implique des mouvements de pi¢ces en translation et en
rotation générés par des moteurs relativement puissants. La sécurisation de l'ensemble représente
donc un point clé de sa mise en place, tant au niveau de la protection de l'utilisateur que de la
limitation des risques d'endommagement du systéme.

En particulier, un déplacement vertical trop important du plateau li¢ aux axes des 6 chambres
représente un risque d'endommagement important des différentes pieces du systéme. Or, la position
initiale du plateau avant le chargement cyclique peut varier entre deux expériences a cause des
dimensions des échantillons placés dans les chambres. Par conséquent, deux types de sécurités ont
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été mis en place pour le déplacement de ce plateau : la premicre est constituée de deux butées
matérielles agissant en coupe-circuits sur la commande du bioréacteur (Illustration IV 12). Un
second type de dispositif a été installé afin d'ajouter une limite logicielle qui ne permet pas
d'imposer un mouvement considéré dangereux. Ce dispositif est composé de deux fourches optiques
réglables (en fonction de la dimension des échantillons notamment), qui constituent des capteurs de
fin de course (Illustration IV 12). Une fonction automatisée du logiciel d'utilisation du bioréacteur
permet d'aller détecter ces capteurs de fin de course, puis d'ajuster les limites logicielles en fonction
des valeurs détectées. Le mouvement des engrenages permettant la rotation des six chambres
constitue également un risque important pour l'utilisateur qui manipule dans l'environnement du
bioréacteur : un capot de protection a été rajouté de maniere a isoler cette partie du systéme. Enfin,
un bouton-poussoir global permet de couper I'alimentation de l'ensemble du bioréacteur en cas

d'urgence.
NN |
Capteurs de
= = _.———'—'_4—'_'_4_'—4’ v
Coupe-circuits f': \u fin de course
\ i réglables
™
N
O |
Arrét
d’urgence
Voyants
d’alimentation des
moteurs 1 et 2
- . /
Capot de O
protection —, ulmmmm?mn?]mmmmmwm?mmm%mwmmmﬂnmﬁmm
utilisateur | Boitier commande

Hllustration 1V 12: Dispositifs de sécurité installés sur le bioréacteur.

4.2. Protocole de mise en culture

L'utilisation du bioréacteur présenté ci-dessus dans le cas de la culture de cellules ensemencées
sur la matrice de support tressée nécessite la mise en place d'un protocole de stérilisation,
d'ensemencement et de montage détaillé. Ce protocole est présent¢ dans son intégralité en
annexe 3 ; il est principalement destiné aux futurs utilisateurs du bioréacteur qui auront notamment
a évaluer l'activité biologique résultant de différentes conditions de culture. Brieévement, le
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protocole comprend d'abord la stérilisation de I'ensemble des pi¢ces potentiellement en contact avec
le milieu de culture. Pour toutes les pieces, a I'exception du joint d'étanchéité et de la matrice de
support, cette stérilisation est effectuée par autoclavage ; pour ces deux autres picces, elle est
effectuée par immersion dans I'alcool puis par exposition aux UVs. Le reste des opérations est
ensuite réalisé sous une hotte a flux laminaire pour éviter les contaminations par l'air, jusqu'a ce que
I'ensemble composé des chambres et du circuit d'alimentation soit rendu étanche a l'air. Les
matrices de supports sont d'abord montées dans les mors, puis l'ensemencement est effectué selon le
protocole décrit plus haut. Une piece permettant de supprimer le mouvement relatif des mors haut
par rapport aux chambres est utilisée durant cette étape. Les chambres sont ensuite fermées, et apres
une incubation de 30 minutes, elles sont reliées sous la hotte a I'ensemble des éléments assurant leur
alimentation. Une fois 'ensemble des chambres et des circuits d'alimentation rendus étanches a 1'air,
les chambres sont montées dans le bioréacteur, le circuit d'alimentation est placée dans 1'enceinte
thermostatée du bioréacteur, et les réserves de milieu de culture sont alimentées en gaz par une
bonbonne extérieure.

4.3. Résultats préliminaires d'utilisation du bioréacteur

Des essais préliminaires ont été effectués en vue de s'assurer que le protocole mis au point
permettait de cultiver des cellules sans contamination, en imposant des cycles de traction-torsion de
maniere programmeée, et avec un renouvellement du milieu de culture. En particulier, des CSM
humaines ont été ensemencées sur deux matrices dune longueur de 20 mm suivant le protocole
défini précédemment (section IV.3.2.), a deux concentrations de 200 000 cellules/matrice et 600 000
cellules/matrice. Les cellules ont été placées dans 100uL de milieu de culture complet pour chaque
matrice. Les matrices ont ensuite été placées 48 heures dans le bioréacteur avec une circulation du
milieu de culture et une alimentation en CO,. Vingt-quatre heures apres le début de la culture, les
matrices ont été sollicitées a 2.5% d'allongement et 10° de torsion a 1 Hz a raison de deux minutes
toutes les 30 minutes, et pendant 10 heures. Les matrices ont ensuite été fixées puis marquées avec
une solution d'EthD-1 a 4 mM. Les observations au macroscope confocal (Leica Z16 APO A) de ces
matrices sont données ci-dessous (Illustration IV 13).

De nouveau, le nombre d'échantillons et la période de culture ne permettent pas de dresser des
conclusions quantitatives. En revanche, on peut affirmer que les cellules sont encore présentes a J2
apres avoir été sollicitées par le biais du bioréacteur. Nous avons pu remarquer également qu'une
concentration plus élevée de cellules ne se traduisait pas pour une cinétique aussi courte en une
meilleure homogénéité¢ de I'ensemencement. En revanche, les cellules étaient présentes en plus
grand nombre aux endroits ou elles ont adhéré.
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5. Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, une série d'évaluations biologiques visant a caractériser la capacité des
cellules a s'ancrer sur la matrice puis a proliférer et a secréter de la matrice extracellulaire a été
présentée dans un premier temps. Il a été montré que le matériau constitutif de la matrice était
biocompatible et permettait aux cellules de s'ancrer et de proliférer. Il a également été souligné que,
en raison notamment de I'hydrophobicité¢ connue du PLCL, il était nécessaire d'ensemencer les
cellules a de fortes concentrations. Ceci peut constituer une limite pour la matrice proposée ; en
effet, il sera nécessaire dans une démarche clinique de faire en sorte que les cellules soient
prélevées au patient en grand nombre (ou puissent Etre fortement multipliées) pour permettre
I'adhésion d'un nombre suffisant de cellules a la matrice.

Dans un second temps, une série de cultures statiques a été réalisée pour évaluer le protocole
d'ensemencement ainsi que l'aptitude de la matrice a étre colonisée par le néo-tissu. Nous avons
montré avec des CSM ovines que l'ensemencement de la matrice proposée par une suspension de
cellules fortement concentrée permettait d'obtenir en quelques semaines une distribution uniforme
de néo-tissu et des sécrétions importantes de matrice extracellulaire, en particulier en présence
d'ascorbate-2-phosphate. Nous avons également observé que le protocole établi permettait
également & des CSM humaines d'adhérer sur notre matrice de support. Néanmoins, nous noterons
que le protocole d'ensemencement ne permet pas d'obtenir une distribution homogene de cellules
dans la matrice lors des premiers jours de culture. Comme nous aurons l'occasion de le mentionner
dans le chapitre suivant, il sera possible en perspective de ce travail d'envisager de recouvrir la
matrice de différents facteurs qui pourraient encourager une adhésion plus homogene des CSM sur
les différentes fibres de la matrice.

Lors de ces études statiques, la nécessité d'une circulation de milieu a alors été mentionnée, de
maniére a éviter I'obstruction des pores situés a la périphérie de la matrice. Nous noterons que,
méme si cette circulation peut étre imposée in vitro par le biais d'un bioréacteur par perfusion
[Maes2009][Porter2005], cette circulation « artificielle » n'est plus présente aprés l'implantation. Il
est alors préférable de penser que la circulation fluide souhaitée va étre provoquée par la contraction
radiale de la structure lorsque celle-ci va étre soumise a des sollicitations physiologiques. Ce point
apporte une justification supplémentaire a I'utilisation d'un bioréacteur permettant d'imposer des
sollicitations cycliques.

Le fonctionnement de cet appareil, dont la conception mécanique a été effectuée en parallele de
la theése qui fait 1'objet de ce mémoire, a été¢ ensuite présenté. Il permet d'imposer des cycles de
traction-torsion simultanément aux six matrices, afin de répéter in vitro les sollicitations
physiologiques auxquelles la matrice sera soumise une fois implantée. Un protocole permettant
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d'effectuer la culture dynamique des matrices a été exposé, et des résultats préliminaires

encourageants ont été présentés concernant la possibilité de cultiver des CSH humaines dans ce

bioréacteur.

La mise en place de ce bioréacteur offre comme perspective évidente la caractérisation de

l'activité cellulaire sous différentes conditions de culture. En effet, il sera possible d'envisager a la

suite du présent travail de caractériser par le biais du bioréacteur les aspects suivants :

Influence de la composition du milieu de culture : 1'ajout de différents facteurs de
croissance ou nutriments devrait influencer la quantité et la composition du néo-tissu

qui va €tre sécrété par les cellules [Rodrigues2011] ;

Influence de l'alimentation en gaz : la quantité de gaz incorporée dans le milieu de
culture peut étre régulée via un manomeétre en sortie de bouteille, et pourrait avoir une
influence sur l'activité cellulaire observée [Rodrigues2011] ;

Influence du type de sollicitation imposée et de son amplitude: suivant que les
matrices seront sollicitées a différentes amplitudes et en traction simple, en torsion

simple ou en traction-torsion combinées, la distribution et I'amplitude des stimuli
mécaniques locaux vont étre différents et devraient avoir un certain impact sur le
comportement des cellules. Ces stimuli peuvent étre quantifiés grice aux outils
numériques développés précédemment ;

Influence de la fréquence du signal périodique : la vitesse des cycles de sollicitations
imposés va notamment jouer sur la circulation de milieu de culture a l'intérieur de la

matrice et produire un effet sur l'activité cellulaire. Ces variations de l'activité
cellulaire pourront étre dues d'une part a des variations de contraintes de cisaillement
fluide a I'échelle des cellules, et de I'autre a des variations d'apports en nutriments ;

Influence de la planification des sollicitations : l'effet de différents régimes
d'application des sollicitations, en termes de durée et de fréquence journaliere en

particulier, est pour l'instant peu maitris¢ [Martin2004], et pourra donc étre étudié par
le biais du bioréacteur présenté ici ;

Evolution des propriétés mécaniques de la matrice sous sollicitations physiologiques :

le bioréacteur permettra d'accéder a la réponse mécanique de la matrice lors des cycles
des chargements. Ceci constitue une des perspectives majeures du bioréacteur, car cette
information n'est pas accessible lors d'implantations in vivo, sauf utilisation d'un trés
grand nombre de mode¢les animaux. Il sera alors possible de vérifier si la formation de
néo-tissu est capable de compenser mécaniquement la dégradation de la matrice, ce qui
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constitue une des hypothéses fortes de la démarche d'ingénierie tissulaire adoptée ici.

En conclusion, les résultats des études statiques et la mise en place d'un nouveau bioréacteur
permettant d'imposer des conditions de culture variées constituent des étapes encourageantes dans
la perspective d'optimiser la culture in vitro de cellules souches au sein de la matrice de support
proposée. Entre outre, ce bioréacteur permettra a terme de caractériser in vitro 1'évolution du
comportement mécanique de la matrice en imposant des sollicitations physiologiques. Néanmoins,
si les résultats s'aveérent satisfaisants, il sera bien entendu nécessaire d'envisager une série
d'implantations animales avant de pouvoir tirer des conclusions quant a la pertinence clinique de la
solution proposée.
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1. Introduction

Avant de dresser une série de conclusions et de perspectives concernant le présent travail,
commengons par rappeler le contexte de recherche dans lequel il s'est inscrit. L'étude qui fait 1'objet
de ce mémoire a été 1'occasion de cristalliser une collaboration entre plusieurs laboratoires de
l'université de Lorraine : le LCPM en ce qui concerne la synthése de biopolymeres, le LAEGO pour
la porosimétrie a mercure, le LRGP a propos du bioréacteur principalement, le PPIA pour la culture
cellulaire, et le LEMTA au sein duquel cette étude a été majoritairement réalisée. La présente étude
pose donc les bases de collaborations a venir concernant diverses problématiques de bioingénierie
faisant appel a des savoirs issus de différents domaines scientifiques. De plus, des collaborations en
cours prétent a penser que des implantations animales sont a prévoir pour les prochaines années.
Des collaborations externes a I'université de Lorraine ont également ét¢ initiées a travers la présente
étude, notamment avec 1’Ecole Centrale Paris en ce qui concerne le code EF utilisé, I'université de
Queensland (Australie) pour une partie de la culture cellulaire, ou encore le 3SR LAB de Grenoble
en ce qui concerne la tomographie (voir ci-apres). Ainsi, ce travail de these a été I'occasion de créer
une dynamique de recherche prometteuse autour d'une problématique fortement pluridisciplinaire.

Dans ce mémoire, une structure tressée multicouche a été imaginée, fabriquée et caractérisée
en vue de constituer une matrice de support pour la reconstruction du LCA conformément aux
principes de l'ingénierie tissulaire. Dans une premiere partie de ce chapitre, nous confronterons la
solution proposée a I'état de l'art, puis nous tirerons quelques conclusions préliminaires sur la
pertinence clinique d'une telle solution. De plus, la présente étude traite un défi scientifique
important qui impliquent un grand nombre de domaines de recherches : par conséquent, il est
inévitable qu'elle présente plusieurs limitations et hypothéses, qu'on tentera de présenter et de
discuter, et nous évoquerons quelques développements futurs dont la matrice pourra faire 1'objet.

Dans un second temps, nous dresserons un bilan des particularités et des limitations des outils
numériques qui ont été proposés. L'utilisation de ces outils a été¢ limitée a la détermination des
configurations de matrices qui permettent d'approcher au mieux les contraintes du cahier des
charges que nous nous sommes fixés pour la réparation du LCA. Cependant, I'intérét de ces outils
numériques est surtout qu'ils permettent également d'accéder a une série d'informations locales
précieuses puisqu'elles touchent a l'environnement des cellules qui seront ensemencées au sein de
cette matrice, en particulier lors de la culture sous sollicitations cycliques dans notre bioréacteur.
Ainsi, nous présenterons quelques une des futures applications qui peuvent étre envisagées en
perspective de cette thése compte tenu de la disponibilité de ces informations locales.

Nous présenterons ensuite un dernier type de perspective, qui pourrait étre imaginé suite a la
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présente étude, et qui concerne la simulation des transports de masse au sein de cette matrice. Nous
apporterons quelques ¢léments préliminaires concernant la possibilit¢ d'utiliser les géométries
issues des simulations mécaniques pour simuler la circulation du milieu fluide a l'intérieur de la
matrice. Ce dernier aspect permettra d’accéder a des données supplémentaires concernant le micro-
environnement auquel les cellules seront exposées.

Enfin, nous tenterons de dresser une conclusion générale de ce travail en situant la démarche
qui a été adoptée et les perspectives qu'elle offre par rapport aux grandes directions vers lesquelles
la recherche en ingénierie tissulaire semble s'orienter dans les années a venir.

2. Bilan concernant la solution proposée

2.1. Confrontation de la solution proposée a I'état de I'art

Dans le premier chapitre de ce mémoire, nous avions dressé une liste des matériaux et des
structures qui ont été proposées dans la littérature, en vue de constituer une matrice de support pour
l'ingénierie tissulaire du LCA. Ces différentes propositions, ainsi que leur principales limitations,
sont résumées dans le Tableau V 1.

Compte tenu du rappel de cet état de I'art, nous allons présenter ci-dessous les avantages de la
matrice qui a été proposée dans la présente étude.

2.1.1 Ajustabilité

Afin de situer notre solution par rapport aux différentes solutions proposées (Tableau V 1), il
nous semble intéressant de souligner tout d'abord que le travail présenté ici constitue une premiere
phase d'une stratégie d'Ingénierie Tissulaire Assistée par Ordinateur (ITAQO) visant les tissus
ligamenteux. Cette stratégie nous a permis ici de quantifier l'effet de différents parameétres
géométriques de la matrice sur certaines de ses propriétés effectives, sans avoir recours a une
démarche expérimentale, ce qui permet de formuler différentes configurations de matrice suivant
les criteres énoncés dans le cahier des charges.
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Référence Matériau Structure Principales limitations
[Altman2002] Fibres de soie Ensemble de torons torsadés * Non poreux
. * Faible diamétre de pores moyen,
[Laurencin2005] accessibilité des pores de l'extérieur
[Cooper2005] Fibres de PLGA Tresse 3D carrée * Faible plage de déformation
[Lu2005] ¢lastique
* Vitesse de dégradation élevée
[Freeman2007] Fibres de PLLA gize;ll;lblages de tresses et de * Non poreux
[Liu2008] Fibres de soie et Hybride tricot 2D + mousse de ;Clzzlsziiilfénézge gfeps)ores moyen,
[Fan2008] mousse de soie soie enroulé sur lui-méme . o P
¢ Faible rigidité
[Chen2008a] Fibres de soies et | Tricot 2D dans un gel de * Faibles propriétés mécaniques
collagéne collagéne « 2D
. Tresse 3D carrée immergée dans
[Kimura2008] PLLA et collagene |un gel de collagene et recouverte | » Faibles propriétés mécaniques
d'une membrane de collagéne
. . Hybride tricot 2D + mousse de | ¢ Faible diamétre de pores moyen,
Fan? Fibres de soie et . X e
[Fan2009] mousse de soic soie enroulé accesibilité des pores
autour d'une tresse 6 a brins * Faible rigidité
PLGA ou soie + Tricot 2D recouvert de « 2D
[Vaquette2010] microfibres de microfibres déposées par « Faible diamétre d
PLCL electrospinning aible diametre de pores
Présente étude PLCL Tresse cylindrique multicouche : Iferf(.)rm‘ar}ces ilolggloues 2 viiio
et in vivo a évaluer

Tableau V 1: Matrices proposées dans la littérature pour l'ingénierie tissulaire du LCA et
limitations associées.

En particulier, la matrice proposée offre de larges perspectives en ce qui concerne son
application a d'autre types de tissus ligamenteux ou tendineux. Ce caractere ajustable lui permet
également de s'adapter a différents types de protocoles chirurgicaux : il sera en effet possible de
présenter des configurations de matrices adaptées en particulier a des reconstructions a simple ou a
double faisceau, a condition évidemment de pouvoir en formuler un cahier des charges précis. Il
serait également envisageable de choisir la configuration de matrice optimale pour un patient en
raison de ses caractéristiques physiologiques propres, de son age, de son sexe et de ses activités par
exemple. Par la suite, cette ajustabilité pourrait étre largement accrue si I'on dépasse les hypotheses
qui ont ét¢ formulées précédemment (II.4.) concernant la composition et la structure de la matrice
proposée : nous pourrions en effet envisager que des fibres de différents diametres, de diftérentes
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compositions et/ou de différents matériaux soient utilisées au sein de la matrice. Par exemple, il est
possible d'envisager que les couches situées a l'intérieur de la matrice, qui sont plus sollicitées que
les couches extérieures (section II1.3.4.), soient constituées de davantage de fibres, ou de fibres de
diamétre supérieur. Dans ce sens, de nombreuses améliorations de la matrice sont également
envisageables : la matrice étant globalement tubulaire, il serait également possible d'imaginer
insérer une seconde structure a l'intérieur de la matrice tressée, qui prendrait tout son sens
notamment si elle favorisait la vascularisation de la matrice en raison d'un caractére « bioactif »
et/ou de la présence de cellules endothéliales.

Nombre de fibres par couche  Diamétre des fibres de chaque couche ~ Matériau constitutif des fibres Insertion d'un matériau bioactif

Hlustration V 1: Exemples d'améliorations envisageables afin de renforcer le caractére ajustable de la
matrice de support proposée.

2.1.2 Comportement mécanique

La matrice présentée dans ce travail utilise le PLCL comme matériau constitutif. Il en résulte
qu'elle supporte des déformations plus €levées que des matrices constituées de fibres de PLLA ou
de PLGA notamment. Bien que des études de dégradation n'aient pas été réalisées dans le cadre de
ce travail de theése, il est possible de s'attendre également a ce que l'utilisation du PLCL permette de
pallier la dégradation trop élevée observée avec des fibres de PLGA. La matrice proposée offre une
rigidité de 'ordre de 130 N/mm, ce qui est compatible avec la rigidit¢ du LCA natif, si l'on en croit
certaines études [Noyes1976][Jones1995] , mais qui peut sembler faible si 1'on s'en référe a d'autres
qui rapportent des rigidités supérieures a 200 N/mm [Chandrashekar2006]. Nous sommes
confrontés ici a la difficulté¢ de définir un cahier des charges précis dans une démarche d'ingénierie
tissulaire fonctionnelle. La courbe de réponse de la matrice de support est clairement convexe, avec
une toe region s'étendant sur environ 0,6% d'aprés le mode d'identification choisi. Cette plage est
inférieure a la longueur de la toe region rapportée pour le LCA natif [Karmani2003]. Cependant,
nous soulignerons qu'il est & nouveau difficile de connaitre la plage qui serait réellement
fonctionnelle. De plus, des essais mécaniques complémentaires pourront étre envisagés dans le but
de déterminer comment évolue cette région lors des sollicitations cycliques : il parait vraisemblable
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en effet que, si certaines des fibres de la matrice les plus sollicitées montrent un début de
plastification lors de ces sollicitations, 1'é¢tendue de la foe region (ainsi que celle de la rigidité de la
matrice) va étre amenée a évoluer. Nous noterons au passage que, en raison de la plage assez
restreinte de la toe region, il serait nécessaire dans le cas d'une utilisation clinique de la matrice que
le praticien n'impose pas une tension trop importante a la matrice lors de son implantation au risque
de supprimer cette région. La limite d'élasticité de la matrice de support proposée avoisine les 130
N: ceci est bien inférieur a la charge maximale supportée par un LCA natif [Noyesl1976]
[Jones1995][Chandrashekar2006]. Cependant, nous rappelons qu'il est difficile de déterminer le role
fonctionnel de cette valeur, en particulier dans la gamme d'activités que le patient sera amené a
exercer durant la période de réhabilitation. C'est la raison pour laquelle aucun critére n'avait été
formulé dans le cahier des charges a ce sujet. Enfin, la matrice proposée semble compatible avec les
déformations in situ de l'ordre de 4% qui ont été rapportées lors de la pratique d'exercices de
réhabilitation classiques [Beynnon1998a].

Dans cette discussion, il apparait clairement un déficit d'études traitant des caractéristiques que
doit remplir un substitut de LCA pour assumer son réle fonctionnel. Néanmoins, d'apres les critéres
que nous nous sommes proposés de satisfaire, 1'utilisation de la matrice de support proposée ici pour
se substituer au LCA semble permettre de recouvrer une fonction physiologique satisfaisante durant
la période de réhabilitation, contrairement a de nombreuses matrices rapportées dans la littérature
[Kimura2008][Liu2008][Fan2008][Fan2009][Fan2009]. L'hypothése sur laquelle s'appuie notre
démarche consiste a postuler que la formation de néo-tissu va permettre de compenser
progressivement la perte de propriétés mécaniques due a la dégradation de la matrice. Cette
hypothése n'a pas été vérifiée dans le cadre de ce travail, mais de récents résultats d'implantation in
vivo [Kimura2008][Fan2009] permettent de le penser, notamment en ce qui concerne I'évolution des
propriétés mécaniques de matrices une fois implantées. Des caractérisations in vitro répétées
utilisant le bioréacteur présenté en section IV.4.1. constituent naturellement la prochaine étape de
notre stratégie de recherche : elles permettront en particulier de tester 1'évolution du comportement
mécanique de la matrice sous sollicitations cycliques multiaxiales prolongées dans un
environnement biochimique controlé.

2.1.3 Morphologie

La matrice de support mise au point présente une structure tridimensionnelle offrant un réseau
de pores enticrement interconnectés et une distribution des pores clairement hétérogene
(contrairement a l'ensemble des matrices poreuses présentées dans le Tableau V 1) avec un gradient
de taille de pores de son cceur a sa périphérie. Il parait vraisemblable que cette caractéristique
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permette en partie de pallier la faible colonisation de la matrice par les cellules provenant de
l'extérieur observée dans le cas de matrices homogenes [Fan2009]. Cette caractéristique parait
également cruciale en ce qui concerne les transports des nutriments a l'intérieur de la matrice ;
aspect qui devient souvent problématique dans le cas de structures homogenes, en raison de
l'obstruction des pores extérieurs de la matrice [Sengers2007][Chung2010][Murphy2010]. La taille
de pores moyenne de la matrice proposée est globalement supérieure a celle des matrices rapportées
dans la littérature. Cette particularité doit également permettre de faciliter les transports de masse et
la migration cellulaire a l'intérieur de la matrice [Murphy2010], et elle semble de ce point de vue
également adaptée au cahier des charges initialement établi. Les pores situés au cceur de la matrice
sont compatibles avec la plage de 200-250pum fréquemment citée pour la culture de fibroblastes.

2.2. Limitations actuelles et travaux futurs

Nous venons de constater que, de par son ajustabilité, ses propriétés mécaniques et sa
morphologie, la matrice de support proposée parait contourner de nombreuses limitations liées aux
matrices qui ont été proposées dans la littérature pour l'ingénierie tissulaire du LCA. Cependant, de
nombreux aspects n'ont pu étre traités dans le temps consacré a ce travail de these, par conséquent
plusieurs hypothéses ont di étre formulées. Nous allons tenter ci-aprés de dresser un bilan de ces
limitations, puis de proposer des voies de développement futures susceptibles d'apporter des
¢léments de réponse.

2.2.1 Fixation de la matrice de support

Tout d'abord, nous nous sommes proposés de concevoir et de caractériser un biosubstitut de
LCA en faisant I'hypothése forte que, lors de son implantation, les méthodes chirurgicales actuelles
permettraient d'assurer sa fixation dans les tunnels osseux tibial et fémoral. Cette hypothése n'a pas
¢été remise en cause dans ce travail. En d'autres termes, nous avons travaillé comme si les efforts
admissibles par la fixation os-matrice étaient supérieurs aux efforts admissibles par la matrice elle-
méme. Or, cette hypothése mériterait d'€tre vérifiée en effectuant des essais de traction sur des
ensembles os-matrice-os, la matrice étant fixée dans les tunnels osseux par les moyens connus et
détaillés en chapitre 1, expériences qui pourront €tre envisagées a la suite du présent travail.
Néanmoins, nous noterons que les efforts issus de sollicitations physiologiques et estimés en section
III. 4.3.2 paraissent nettement inférieurs aux efforts que peuvent supporter les moyens de fixations
habituellement utilisés (supérieurs a 600 N selon [Dargel2007]).

Les cellules ensemencées dans la matrice au niveau de ces insertions osseuses devraient
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idéalement se diriger a terme vers un phénotype ostéoblastique, contrairement aux cellules situées
dans l'espace intra-articulaire. L'orientation des cellules vers ce phénotype sera encouragée par le
fait que les stimuli mécaniques au niveau des insertions osseuses seront différents des stimuli
mécaniques dans l'espace intra-articulaire. De plus, 1l est vraisemblable que les facteurs
biochimiques provenant de l'extérieur de la matrice favoriseront davantage cette direction cellulaire
au niveau des insertions osseuses. Cela dit, ces points méritent d'étre vérifiés in vitro et/ou in vivo :
cela passerait alors par une implantation ou une culture de la matrice et de ses insertions osseuses
pendant une longue période sous sollicitations cycliques, suivies d'une analyse histologique au
niveau des insertions osseuses et de 1'espace intra-articulaire [Viateau2011]. Une récente étude de ce
type, faisant intervenir de nombreux modeles animaux, a démontré qu'une telle formation osseuse a
l'intérieur des tunnels osseux était possible [Kimura2008].

En vue de provoquer une activité cellulaire différente dans les tunnels osseux et dans l'espace
intra-articulaire, certains auteurs ont proposés des matrices dont les caractéristiques different au
niveau des insertions, en termes notamment de parametres de tressage [Laurencin2005]
[Cooper2005][Lu2005] ou d'ajout d'une membrane de collagéne [Kimura2008]. De telles
améliorations pourraient également étre envisagées dans le futur pour ce qui concerne notre matrice
de support.

2.2.2 Caractérisation mécanique

Lors de la définition du cahier des charges pour la conception de la matrice, il a été souligné
qu'un ensemble de propriétés jugées comme prioritaires a €té retenu parmi I'ensemble des propriétés
qui peuvent influencer la réussite clinique de notre démarche. En effet, le cadre de l'ingénierie
tissulaire fonctionnelle dans lequel s'inscrit ce travail implique que les propriétés qui ont un role
fonctionnel avéré soient considérées en priorité. Dans ce cadre, 1'évaluation biomécanique de notre
matrice a été limitée a sa réponse sous traction uniaxiale dans un environnement sec. Cependant,
méme si cette réponse fournit des renseignements sur la capacité de la matrice a restreindre le
déplacement relatif entre le tibia et le fémur, elle ne permet notamment pas de conclure quant a sa
capacité a supporter des charges répétées dans un environnement physiologique. Dans un premier
temps, des essais de fatigue devront étre envisagés pour une évaluation mécanique plus aboutie de
la matrice. Cette évaluation pourra se faire a l'aide du bioréacteur présenté dans le chapitre
précédent, et qui permet d'imposer des sollicitations cycliques. De plus, ces essais conduits dans le
bioréacteur se feront dans un milieu de culture a 37°C, dans des conditions proches de
I'environnement réel du LCA. Or, l'effet de la température et de la présence d'un environnement
fluide sur la réponse mécanique de la matrice n'a pas été pris en compte dans ce travail. Il est
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possible que le comportement mécanique des fibres varie en présence du milieu de culture, et que la
loi de comportement qui a été choisie pour le décrire s'en trouve altérée. L'effet de la stérilisation

des fibres a I'alcool devra étre pris en compte de la méme fagon.

Les rdles fonctionnels des propriétés viscoélastiques du LCA ont, en particulier, été¢ considérés
dans cette étude comme secondaires face au role fondamental de la rigidité du LCA. Les propriétés
viscoélastiques de la matrice (fluage, relaxation, influence du taux de déformation) n'ont donc pas
¢été caractérisées ; il serait néanmoins intéressant de les confronter aux propriétés viscoélastiques du
ligament décrites dans la littérature [Pioletti1997][Pioletti1999][Pioletti2000][Provenzano2002a]
[DeVita2006][Pena2008][Kahn2008][Ciarletta2008]. En effet, les propriétés viscoélastiques de
notre matrice, qui possede notamment des temps de relaxation relativement longs (Annexe 1 :
Comportement mécanique des fibres de PLCL), pourraient poser probléme notamment dans le cas
de surcharges répétées. Nous rappellerons cependant que, durant la période de réhabilitation a
laquelle nous nous intéressons, les activités du patient impliquent que ce genre de sollicitations
soient limitées.

2.2.3 Etat de surface et caractére bioactif

Dans une précédente section (I.8.1.), nous avons énuméré les nombreux avantages qu'offrait
l'ajout au sein de la matrice de différents facteurs comme la fibronectine [Laurencin2005]
[Cooper2005][Lu2005][Puk2005][Benhardt2009], le RGD [Hersel2003][Liu2008a][Freeman2009]
ou le facteur de croissance TGF- [Kimura2008]. Ces facteurs peuvent étre déposés a la surface de
la matrice, ou incorporés dans le matériau dans le but d'étre délivrés progressivement au fur et a
mesure de leur dégradation, ou en réponse a un chargement [Vunjak-Novakovic2004][Ma2004]
[Petrigliano2006][Fisher2007][Kimura2008]. De méme, a 1'échelle cellulaire, il est vraisemblable
que l'état de surface de la matrice ait un rdle a jouer sur leur activité biologique. Cependant, ces
aspects n'ont pas €té abordés dans le cadre de cette étude, et s'inscrivent donc clairement comme
une de ses perspectives les plus prometteuses. L'encapsulation de facteurs biochimiques dans les
fibres de PLCL parait peu compatible avec le procédé d'extrusion a chaud présenté précédemment
(IL.3.1.). En revanche, il parait tout a fait envisageable d'enrober la matrice avec différents facteurs
de maniére a changer son état de surface, a diminuer son hydrophobicité et/ou a délivrer
progressivement des substances biochimiques apres implantation. Ce traitement pourrait en
particulier varier entre les zones de la matrice insérées dans les tunnels osseux et les zones qui
seront situées dans l'espace intra-articulaire. De plus, et comme nous 1'avons évoqué plus haut, il
serait €également possible d'envisager de tresser les différentes couches autour d'un cceur composé
d'un matériau bioactif, de manicre a encourager la vascularisation du néo-tissu.
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3. QOutils numériques : bilan et applications

3.1. Bilan et limites des outils présentés

3.1.1 Particularites

Les outils numériques présentés dans le chapitre 3 constituent les premiers éléments d'une
démarche novatrice d'ITAO appliquée a la reconstruction du LCA. Si ce type de démarche a été
largement suivie dans le cas de l'os et du cartilage, la présente étude constitue sa premiere
application au cas d'une matrice dédiée a ce type de tissu.

Les outils développés ici permettent, grace notamment au caractere prédictible de la géométrie
de la structure utilisée, de modéliser la distribution spatiale et la taille des pores a l'intérieur de la
matrice [Laurent2011] ainsi que sa réponse a différents types de sollicitations comme de la traction-
torsion combinées [Laurent2012]. Ce second aspect est obtenu a partir d'un code EF spécifique, qui
présente le grand avantage de modéliser la matrice a 1'échelle de la fibre en considérant les
interactions de contact-frottement entre les fibres. Deux types d'informations peuvent tre issues de
ces outils : d'une part, ils permettent de prédire certaines propriétés effectives de la matrice en
fonction de différents parametres du procédé permettant sa fabrication ; de l'autre, ils délivrent des
informations concernant l'environnement local a 1'échelle des fibres. Ce premier point a été
considéré en vue de proposer une structure adaptée au cahier des charges que nous nous sommes
initialement fixé. Comme nous allons le voir ci-apres, le second point s'inscrit comme une forte
perspective du travail présenté ici, car il délivre une base d'informations importante pour la
compréhension et l'interprétation des phénoménes biologiques qui seront observés, en particulier
lors de la culture dynamique des cellules ensemencées dans la matrice par le biais du bioréacteur.

3.1.2 Hypothéses et limites

Une série d'hypotheses ont été formulées lors des modélisations présentées en chapitre 3 ; elles
en constituent également les limites principales. Ces hypotheses vont étre brievement discutées ci-
dessous.

* Lors de la caractérisation morphologique de la matrice, les pores ont été considérés comme
des sphéres, ce qui ne prend pas en compte la forme des pores. Or, cette forme peut avoir
une influence sur l'activité cellulaire, car il a été notamment montré qu'une matrice
fortement anisotrope pouvait provoquer 1’infiltration tissulaire [Silva2006] . Bien qu'ayant
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donné des résultats satisfaisants concernant la prédiction de la morphologie de la matrice, la
considération d'une forme de pore plus complexe pourrait Etre envisagée.

Des données de pas de tressage obtenues de maniére empirique (Annexe 2) ont été utilisées
pour décrire la géométrie des matrices, en raison de la complexité d'un traitement analytique
du probléme. Ce point pourrait étre amélioré selon deux directions principalement. D'une
part, un plan d'expériences plus vaste pourrait étre envisagé afin de comprendre davantage
les interactions qui existent entre le diamétre des fibres de la matrice, le parametre 4 du
tressage et le pas de tressage qui en résulte pour chaque couche de la matrice. Un parametre
li¢ au coefficient de frottement des fibres devrait étre également pris en compte dans une
telle étude. Nous soulignerons également qu'il n'a pas été jugée pertinent d'établir un tel plan
d'expériences étant donné que le dispositif de tressage est un prototype, destiné uniquement
a la fabrication de quelques échantillons, qui devra par la suite étre remplacé par un matériel
plus automatisé. Alternativement a cette méthode empirique, une approche de simulation
différente pourrait étre envisagée en imposant a un groupe de fibres la cinématique exacte
du procédé de tressage pour le calcul de la configuration initiale [Pickett2009]. Cette
approche n'a pas été jugée nécessaire dans un premier temps, mais pourrait étre envisagée
par la suite s'il s'avérait que I'utilisation d'une loi empirique n'était pas satisfaisante.

Le code de calcul utilisé considére un équilibre mécanique a chaque pas de calcul, sans
information sur 'historique du chargement ; en d'autres termes, il n'est pas compatible avec
la modélisation de phénomenes viscoélastiques se traduisant notamment selon les conditions
de chargement par du fluage ou de la relaxation de la matrice. Des développements
considérables devront étre apportés au code en question si la modélisation de tels
phénomenes s'averait nécessaire, développements qui ne sont pas envisagés pour l'instant.
Nous noterons cependant qu'une dépendance vis-a-vis de la vitesse d'allongement pourrait
étre prise en compte en considérant que les parameétres descriptifs de la loi de comportement
utilisée peuvent dépendre du taux de déformation. On pourrait introduire notamment une
« contrainte additionnelle » traduisant l'effet du taux de déformation, ce qui a déja été
proposé¢ dans le cas des propriétés viscoélastiques du ligament [Pioletti1999].

La réponse non-linéaire des fibres de PLCL a ¢ét¢ modélisée a l'aide d'une loi de
comportement élastoplastique, en raison du point précédent, qui permet de retrouver la
réponse en traction uniaxiale de différents types de matrices avec une précision satisfaisante.
Cependant, lors de la simulation d'un chargement cyclique par exemple, les résultats de
simulation peuvent montrer des déformations permanentes qui n'auraient pas lieu lors
d'expérimentations, en raison de la recouvrance du matériau qui ne peut étre modélisée avec
le code de calcul utilisé actuellement.
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* Le coefficient de frottement utilisé lors de ces simulations a été fixé de maniere arbitraire en
raison de la difficulté d'acquérir des données expérimentales et du maigre état de l'art a ce
sujet [Sinoimeri2009].

3.1.3 Evaluation des résultats

La validation des résultats issus de la modélisation numérique en termes de caractérisations
morphologique et mécanique a été réalisée par comparaison avec des données expérimentales. Ces
comparaisons ont ét¢ limitées a un petit jeu de parameétres et a quelques critéres de comparaison, et
limitent par conséquent les conclusions finales qui peuvent étre dressées quant a la précision des
résultats numériques obtenus.

En particulier, les géométries virtuelles issues de I'analyse de la cinématique du procédé de
tressage et du calcul mécanique de la configuration initiale ont été comparées aux géométries réelles
des matrices uniquement en termes de diameétre extérieur et de répartition des fibres a l'intérieur des
sections des matrices, et pour un seul jeu de parametres du procédé. Le pas de tressage résultant
d'une démarche empirique (Annexe 2) n'a pas été¢ confronté au pas de tressage réel des matrices.
Néanmoins, une démarche plus compléte faisant intervenir une technique d'imagerie
tridimensionnelle pourrait étre envisagée par la suite. En effet, pour illustrer cette perspective, des
¢chantillons de matrices ont été « imagées » a partir d'un tomographe a rayons X (Laboratoire Sols-
Solides-Structures-Risques (3SR LAB), Grenoble), ou un dispositif permettant d'imager des
structures en cours de sollicitations mécaniques a été développé. Les structures fibreuses des
matrices ont été reconstruites a partir du volume de niveaux de gris en utilisant un algorithme dédié
aux matériaux fibreux [Latil2011].

Briévement, nous pouvons préciser qu'un seuillage standard a été utilis¢ de manicre a extraire
la phase correspondant au matériau constitutif des fibres, puis les lignes moyennes des fibres ont été
reconstituées a partir des centres de masse des sections de fibres, dans chaque plan orthogonal a
I'axe des matrices. Les géométries ont ensuite €té reconstruites a partir de ces lignes moyennes, en
considérant un diameétre constant (Illustration V 2.a). Cet algorithme a été appliqué a partir du
dispositif disponible au 3SR LAB pour différents efforts de traction-compression imposés en
conservant le maintien des matrices, permettant ainsi d'obtenir la variation de la géométrie de
matrice en cours de déformation (Illustration V 2.b). Les géométries issues de cet algorithme sont
facilement compatible avec les outils numériques qui ont été¢ développés dans ce travail de these,
comme nous pouvons l'observer pour ce qui concerne la caractérisation morphologique (Illustration
V 2.¢). Cette expérience préliminaire offre des perspectives évidentes de validation supplémentaire
des outils numériques utilisés. En effet, il serait possible d'envisager dans un avenir proche de
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comparer les géométries de matrices obtenues pour différents efforts appliqués a partir des
simulations mécaniques et des données tomographiques. Cette démarche, appliquée a différents
jeux de parametres de la matrice, pourra constituer une validation solide des éléments de simulation
développés dans le présent travail.

lllustration V 2: Géométries issues d'une acquisition en tomographie a rayons X. (a) Application de
l'algorithme de reconstruction dédié aux matériaux fibreux a un échantillon de matrice. (b) Superposition de
cing acquisitions pour divers états de déformation en traction-compression (c) Application de l'algorithme
de recherche des pores a une géométrie issue de la tomographie.

De plus, la validation des caractéristiques morphologiques et mécaniques de la matrice a été
réalisée sur un petit nombre d'échantillons et de jeux de parametres. Pour pouvoir dresser des
conclusions supplémentaires sur la validit¢ des résultats de ces simulations, il serait possible
d'entreprendre un plan d'expériences plus vaste, faisant intervenir davantage d'échantillons et de
paramétres : cette approche expérimentale n'a pas été jugée prioritaire dans le temps qui était
consacr¢ a la présente étude.

3.2. Perspective: caractérisation du micro-environnement

Des études récentes ont montré que l'activité biologique de cellules ensemencées sur une
matrice de support dépendait de l'amplitude [Wang2005][Chiquet2009][Tetsunaga2009] et de la
direction [Lee2005][Wang2005] des déformations du substrat. De plus, il est raisonnable de penser
que I'environnement local des cellules est différent selon qu'elles adhérent entierement sur une seule
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fibre ou sur plusieurs fibres a la fois, et suivant qu'elles se trouvent ou non dans une région ou les
fibres glissent les unes sur les autres lors de sollicitations mécaniques. Or, ces différentes
caractéristiques de l'environnement cellulaire peuvent étre évaluées directement a partir des
résultats du code de calcul détaillé en chapitre 3. Dans cette section, nous allons donc brie¢vement
énoncer quelques applications futures qui peuvent étre envisagées en nous aidant des outils
numériques développés dans ce travail.

3.2.1 Contacts et glissements entre fibres

Dans le chapitre précédent nous avons montré que, lors de la culture statique de cellules
souches sur la matrice de support, il apparaissait des « ponts » cellulaires entre les fibres méme pour
une cinétique de culture courte. Il parait vraisemblable que les déformations locales « ressenties »
par les cellules qui produisent ces « ponts » seront différentes de celles ressenties par des cellules en
adhésion sur une fibre unique lors de la culture dynamique en bioréacteur. Cet aspect est rarement
trait¢ dans les articles visant a caractériser les stimuli locaux qui résultent de sollicitations
extérieures, ce qui correspond donc globalement a une sous-évaluation des déformations présentes a
1'échelle cellulaire [Stops2008]. La proportion de ces cellules est dépendante du ratio de la taille des
cellules et de la taille des pores de la matrice [Stops2010]: il a été montré, dans le cas d'une matrice
osseuse, que 76% des cellules étaient attachées sur différentes surfaces de la matrice. En s'appuyant
sur des algorithmes récents [Stops2010], il pourrait étre intéressant de générer des éléments
constitués de paires de noeuds (situés a une distance correspondant a la taille moyenne des cellules
considérées), puis de calculer leur variation de longueur au cours de la déformation pour mieux
cerner cet aspect local. Ainsi, cette approche pourrait générer rapidement une information
supplémentaire concernant les stimuli mécaniques réellement ressentis a 1'échelle cellulaire. On
peut penser également que, si le déplacement relatif entre fibres devenait trop important sous
sollicitations, les cellules ne parviendraient pas a réaliser ces « ponts» entre fibres. Il serait
intéressant d'observer alors la viabilité et l'activité cellulaires des cellules situées, a l'issue de
I'ensemencement, dans des régions de la matrice ou les fibres seront amenées a glisser les unes sur
les autres, aspect qui n'a pas été traité dans 1'état de l'art actuel.

Or, ces régions peuvent étre précisément discriminées a partir des résultats des simulations, en
considérant notamment I'évolution de l'emplacement des points matériels qui composent les
éléments de contacts générés lors des simulations. A titre d'illustration, nous avons représenté dans
une matrice comportant deux couches l'ensemble des polygones du maillage surfacique auxquels les
extrémités des ¢léments de contact appartiennent dans la configuration initiale (Illustration V 3). 1l
pourrait donc étre envisageable par la suite d'étudier ces régions de la matrice ou les fibres sont en
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glissement lors de sollicitations cycliques, et d'y examiner le comportement biologique des cellules
dans ces régions précises.

éléments de contacts

surfaces de contact entre fibres
d'une méme couche

surfaces de contact entre fibres
de couches différentes

Hllustration V 3: Traitement des contacts entre fibres. Il est possible a partir des résultats des simulations de
discriminer les polygones du maillage auxquels les extrémités des éléments de contact appartiennent, pour
les contacts entre (a) les fibres de couches différentes ou (b) les fibres d'une méme couche.

3.2.2 Direction des déformations locales

On peut observer, a partir des acquisitions en microscopie confocale présentées au chapitre
précédent, que les cellules ont tendance a choisir une direction privilégiée par rapport a la direction
des fibres. Ce phénomeéne est bien connu des spécialistes de la mécanotransduction. Des éléments
de modélisation nouveaux visant a prédire la direction cellulaire en fonction de la courbure du
substrat ont été apportés par [Sanz-Herrera2009a] ; ils permettent de proposer une interprétation de
ce phénomeéne d'orientation. Par ailleurs, lors de sollicitations cycliques, il a également été montré
que la direction des déformations a I'échelle cellulaire avait une nette influence sur la direction dans
laquelle les cellules s'orientaient [Lee2005][ Wang2005]. Il serait donc intéressant d'observer si les
cellules ont tendance a s'orienter de fagon privilégiée en fonction de la courbure ou de I'état de
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déformation de leur substrat lorsque des sollicitations cycliques seront imposées a la matrice.

Les résultats des simulations présentées précédemment permettent d'obtenir en cours de
déformation la géométrie des matrices ainsi que le tenseur des déformations de Green-Lagrange en
chaque point d'un maillage surfacique des fibres. A partir de la connaissance précise de ces
tenseurs, il est possible d'exprimer les directions principales de déformation ainsi que les valeurs
propres correspondantes. Il serait donc intéressant, en perspective du présent travail, de tenter de
comparer l'orientation du repere principal des déformations avec la direction moyenne des cellules.
Nous noterons également que, afin de pouvoir observer en temps réel les cellules et la matrice de
support en cours de sollicitations, une micro-machine de traction compatible avec le matériel
d'imagerie confocale disponible a la plateforme PTIBC-IBISA est en cours d'utilisation.

3.2.3 Amplitude des déformations locales

Comme nous l'avons décrit précédemment, le code de calcul utilisé permet d'obtenir en tout
point du maillage surfacique une valeur de la déformation octaédrique, qui est considérée comme
représentative de la distorsion a laquelle la cellule est soumise [Lacroix2006]. La connaissance de
ces champs de déformations locaux peut donner lieu a deux grands types d'applications directes :

* Ces informations pourraient constituer un outil prometteur en ce qui concerne
l'interprétation des résultats des cultures dynamiques en bioréacteur. En effet, il serait
possible de lier l'activité biologique d'une région particuliere de la matrice aux stimuli
locaux correspondant a cette région. Cela semble ouvrir des perspectives intéressantes au
sujet de la compréhension des mécanismes biologiques qui régissent 'activité cellulaire.

* A partir de données de la littérature concernant l'effet de différents environnements
mécaniques sur la prolifération [Webb2006], la sécrétion de la matrice extracellulaire
[Altman2002a][Chiquet2003] ou la différentiation des cellules souches [Altman2002a], il
serait possible d'en déduire les sollicitations extérieures a imposer a I'échelle de la matrice
pour obtenir localement les stimuli souhaitables pour la formation d'un tissu ligamenteux, et
ainsi espérer optimiser les conditions de culture en bioréacteur.

Comme nous l'avons évoqué précédemment, 1'une des missions du bioréacteur est d'imposer
aux matrices de support des sollicitations semblables aux sollicitations physiologiques qui résultent
d'exercices de réhabilitation classiques, tout en rendant compte de 1'évolution du comportement
mécanique de la matrice. Or, grace a nos outils, nous pourrions établir une correspondance entre ces
sollicitations macroscopiques imposées et les stimuli mécaniques a 1'échelle cellulaire.
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Configuration initiale

Simulation d'un contraction
isométrique des quadriceps
a Traction = 4.4% Déformation
e : octaédrique

iOS
- 0.02

AY

Simulation de "squats" _
b Traction = 4%, torsion = 35° 0

-0.02

-0.03

Hlustration V 4: Simulation de deux exercices de réhabilitation classiques impliquant des sollicitations
importantes a l'échelle du LCA (section I.3.3.).

0.8 T T T T - g
a : : : P § § ; Il couche #1
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[_Icouche #5
0.2 [_lcouche #6/i
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Déformation octaédrique moyenne
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b ; ; ; n ; ; ; Bl couche #1
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Déformation octaédrique moyenne

Hllustration V' 5: Distribution des déformations octaédriques lors des exercices 1 (a) et 2 (b) dans chaque
couche de la matrice. Les couches sont numérotées du centre a la périphérie de la matrice.
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A titre d'exemple, les déformations octaédriques dues aux deux exercices simulés en section
I1.4.3. (squats avec cordes élastiques et contraction isométrique des quadriceps) ont été
représentées ci-dessus (Illustration V 5). Il est ensuite possible d'exploiter les résultats de ces
simulations en considérant la distribution des déformations octaédriques pour chacun de ces
exercices dans les différentes couches de la matrice (Illustration V 5).

Sur cet exemple, nous pouvons observer que les déformations ne sont pas homogenes dans les
différentes couches de la matrice, ce qui pourrait induire des stimuli -et par voie de conséquence des
réponses cellulaires- différentes en fonction des régions ou adhérent les cellules. En effet, les
couches les plus au centre de la matrice sont soumises a des déformations moyennes plus
importantes que les couches périphériques. Cela est évidemment dii au fait que les couches
périphériques participent progressivement a supporter la charge imposée a la matrice, comme nous
I'avons observé précédemment (section II1.3.4.). Nous remarquerons également, d'aprés ces
résultats, qu'une faible torsion comme celle qui est imposée lors de la simulation de « squats », ne
semble pas modifier la distribution des déformations dans la matrice. Il est possible de penser qu'a
ce titre, la torsion imposée via le bioréacteur n'aura pas d'effet sur 'activité cellulaire pour de faibles
rotations, sauf si la circulation du milieu de culture au sein de la matrice s'en trouve modifiée.

Nous pouvons observer que ces valeurs semblent inférieures aux stimuli nécessaires a la
formation d'un tissu conjonctif, si l'on en croit le modéle de mécanorégulation présenté
précédemment (Illustration I 15). Néanmoins, nous venons de souligner que ces déformations de
surface était inférieures aux déformations « ressenties » par les cellules formant des « ponts » entre
plusieurs fibres. De plus, nous rappellerons que nous avons négligé ici la composante des stimuli
issue de la circulation du milieu fluide dans la matrice : ce dernier point va précis€ément faire I'objet
de la section suivante.

3.3. Perspective : modélisation des transports de masse

3.3.1 Intérét et état de l'art

Nous avons vu précédemment que l'activité cellulaire était dépendante de son environnement
mécanique, caractéris¢é dans de nombreux modeles mécanobiologiques par une combinaison de la
déformation du substrat sur lesquelles les cellules adhérent et des contraintes de cisaillement dues
au flux [Prendergast1997]. Dans la présente étude, les stimuli mécaniques générés par la circulation
de milieu de culture ont été¢ négligés, en considérant que les sollicitations macroscopiques auront
lieu a des vitesses suffisamment lentes pour que les contraintes de cisaillement dues a la circulation
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du milieu de culture soient négligeables face aux stimuli mécaniques transmis directement par la
matrice. Néanmoins ces contraintes de cisaillement dues a la contraction radiale de la structure lors
de son allongement sont présentes, et peuvent avoir un effet non négligeable sur les cellules, en
particulier si les vitesses de sollicitation deviennent importantes. En outre, ces stimuli pourraient
étre utilisés en complément des stimuli dus aux sollicitations macroscopiques de structure, afin
d'orienter la formation de tissu. Or, I'estimation de ces contraintes de cisaillement locales dans des
matrices a l'architecture fort complexe est une tache difficile, si ce n'est impossible [Maes2009]
[Chan2010][Lesman2010].

A ce sujet, des approches de mécanique des fluides numérique (plus communément appelées
CFD pour Computer Fluid Dynamics) ont été utilisées pour étudier les flux dans des matrices
tridimensionnelles, a partir d'une description de leur géométrie et de conditions aux limites sur
I'environnement  fluide  [Porter2005][Hutmacher2008][Sandino2008][Milan2009][Jones2009]
[Stops2010a][Voronov2010][Cinbiz2010][Melchels2011][Sandino2011]. Tandis que des approches
analytiques se limitent & fournir des valeurs moyennes de ces contraintes de cisaillement, et sont
loin de refléter la réelle distribution de ces contraintes dans la matrice [Boschetti2006], la
modélisation des flux locaux a l'aide des méthodes de CFD permet de recueillir des informations
locales précises [Maes2009]. Ces approches ont été utilisées pour évaluer l'effet de différents
parametres de la matrice ou de différentes conditions de culture sur la distribution et/ou l'amplitude
des contraintes de cisaillement dues au flux [Boschetti2006][Jones2009][Melchels2011]. Ces
informations locales permettent alors d'apporter des ¢léments supplémentaires pour l'interprétation
des résultats de la culture dynamique des matrices et pour l'optimisation des conditions de culture
macroscopiques idéales conduisant localement a wun environnement fluide souhaité
[Hutmacher2008]. De plus, ces approches numériques permettent d'accéder aux concentrations
locales de divers facteurs biochimiques, en simulant la diffusion et/ou 'advection de différents
traceurs au sein d'une géométrie. Ces informations locales offrent des perspectives intéressantes en
ce qui concerne l'interprétation d'observations biologiques ou l'optimisation des conditions de
culture.

Les géométries issues des outils numériques présentés dans ce mémoire sont adaptées a leur
implantation dans des codes de CFD classiques. Nous allons présenter ci-apreés, dans un but
essentiellement illustratif, des travaux préliminaires que nous avons menés afin d'importer ces
géométries et, a terme, de modéliser la circulation du fluide dans des matrices sollicitées
dynamiquement.
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3.3.2 Code utilisé : particularités et fonctionnement

Le code CFD utilisé dans le cadre de cette étude préliminaire est un code en libre acces appelé
Gerris et initialement développé pour résoudre les équations aux dérivées partielles qui régissent le
mouvement d'un fluide (Euler, Stokes, Navier-Stokes) au sein de géométries complexes
[Popinet2003]. Le code source a la base de ce solveur est entiérement accessible et modifiable, et
existe pour des applications bidimensionnelles et tridimensionnelles. Concernant son application a
la problématique posée, Gerris possede les particularités de mailler automatiquement des
géométries complexes, et propose un raffinement adaptatif du maillage du milieu fluide en fonction
de différentes caractéristiques du flux. Un nombre illimité de traceurs peuvent étre également
intégrés au calcul de maniére a simuler la diffusion et/ou l'advection de différents facteurs dans le
milieu fluide. Enfin, une interface permettant la visualisation des résultats des calculs est disponible
dans la suite logicielle proposée.

La description de I'ensemble des paramétres de simulation est effectuée dans un script unique
qui contient notamment :

* la définition du maillage (éventuellement adaptatif) du domaine fluide ;

* les propriétés rhéologiques du fluide ;

* les conditions aux limites sur la valeur et/ou les dérivées de chaque grandeur physique
définie ;

* la définition de la géométrie solide maillée au préalable ;

* lanature et la gestion des paramétres de sortie ;

* la définition des traceurs et de leurs propriétés.

3.3.3 Préparation de la géométrie de la matrice

Un algorithme a été d'abord réalisé afin de préparer les géométries issues des outils numériques
présentés précédemment a leur implantation dans le code. Dans le cadre de ces outils numériques,
les géométries sont définies a travers un objet Matlab comprenant (1) une matrice Neeuds contenant
les coordonnées des nceuds de la géométrie (2) une matrice Polygones contenant les numéros des
lignes de la matrice Neeuds ou se situent les n points qui constituent les polygones. Pour une
implantation dans le code Gerris, cette description de la géométrie a due étre écrite a travers un
format .gts qui comprend (1) les coordonnées des nceuds de la géométrie (2) les numéros des
doublons de nceuds qui définissent les arrétes de chaque polygone (3) les arrétes qui définissent
chaque polygone. Une attention particuliere a été apportée a la définition des normales a chaque
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polygone, qui dépend de I'ordre dans lequel sont écrits les éléments (nceuds ou segments) descriptifs
de chaque polygone.

De plus, une simulation tridimensionnelle des écoulements a travers une matrice comprenant
plusieurs dizaines de fibres implique nécessairement un colit numérique important. Dans un premier
temps, seule une portion des géométries des matrices a été remaillée et traduite en fichier .gts de
maniére a limiter la taille du domaine solide. Les grandeurs utilisées dans le code Gerris étant
adimensionnalisées, la géométrie a également été transformée pour €tre comprise dans un cube de
coté 1 ; le facteur d'échelle utilisé a été stocké pour pouvoir interpréter quantitativement les résultats
de simulation.

Les outils de post-traitement disponibles avec ce code de calcul ne permettent pas de
déterminer directement les contraintes de cisaillement en surface du milieu solide. En revanche, il
est possible d'extraire en une liste de points les variables traitées par le code de calcul, c'est-a-dire
les trois composantes de la vitesse du fluide, la pression du fluide, et la liste de traceurs qui ont été
considérés. Par conséquent, il est possible de calculer la contrainte de cisaillement due au fluide a
partir du gradient du champ de vitesse ; la vitesse du fluide a donc été prélevée en chaque nceud du
maillage de la géométrie initiale afin de calculer cette contrainte.

Enfin, les objets numériques issus de la description purement géométrique de la tresse (I11.2.1.)
ou du calcul de la configuration initiale par la méthode des éléments finis (II1.3.3.) peuvent
présenter de faibles interpénétrations, qui ne sont pas tolérées par le code CFD utilisé. Ces zones
d'interpénétrations ont été supprimées par le biais d'un algorithme visant a diminuer localement le
rayon des fibres aux endroits ou ces interpénétrations sont détectées.

3.3.4 Résultats préliminaires et perspectives

Pour illustrer les résultats qui peuvent étre issus de ce type de simulation, une portion de
matrice de 6 couches a été importée dans le code de calcul, et un flux dans la direction transverse de
la matrice a ét¢ simulé. Le profil des vitesses du fluide ainsi que les contraintes de cisaillement a la
surface de la matrice calculés a partir des résultats des simulations sont représentés Illustration V 6.

Il est également possible de simuler I'advection d'un traceur a travers la matrice (Illustration V
7), traceur qui peut correspondre a un des composants du milieu de culture en particulier. Ces
simulations offrent des perspectives intéressantes en ce qui concerne la caractérisation de
l'environnement biochimique local au sein de la matrice.

Dans les résultats de simulation présentés ci-dessus (Illustration V 6 et Illustration V 7), la
géométrie de la matrice est statique, et les conditions aux limites sur la circulation fluide ont été
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déterminées de manicre arbitraire ; les informations locales correspondantes ne représentent donc
pas la circulation du milieu fluide au sein de la matrice lors d'une sollicitation cyclique. Or, il est
possible d'envisager avec Gerris de simuler la déformation du milieu solide (simplifiée par un
simple « facteur d'échelle ») au sein du milieu fluide : nous pourrions donc envisager d'imposer une
déformation longitudinale ainsi qu'une déformation transverse déterminée a partir du calcul du
coefficient de Poisson apparent (section I11.3.3.).

Flux
d'entrée

10.5

0

lllustration V' 6: Modélisation d'une circulation de milieu de culture dans une matrice de 6 couches
(statique), pour une circulation initiale dans le plan transverse de la matrice. (a) Vitesse du fluide dans la
matrice (normalisée) pour une vitesse d'entrée de 0,5 (b) Contraintes de cisaillement (normalisées) induites
localement par la circulation du milieu fluide.

Hlustration V' 7: Simulation de [’advection d'un traceur a travers une matrice de 6 couches.

Cette perspective permettrait d'obtenir des informations concernant les flux réellement présents

a l'intérieur de la matrice lors de culture dynamique. Néanmoins, ceci exige que de grosses

195



V. Bilan et perspectives

capacités de calcul soient mobilisées, et un travail de parallélisation mené sur des machines
puissantes devrait donc étre envisagé dans ce cas.

Enfin, pour déterminer les réelles conditions aux limites sur la circulation fluide, il serait
possible de partir de résultats de simulations visant a déterminer la réelle circulation de milieu de
culture a l'intérieur des chambres du bioréacteur lors des sollicitations cycliques, comme cela est
illustré ci-dessous (Illustration V 8). Eventuellement, ces chambres pourraient étre amenées a
évoluer de maniere a optimiser la circulation du milieu de culture en périphérie de la matrice.

Entrée du
milieu de =
culture

Sortie du
milieu de * »
culture TeEEt

Lllustration V 8: Base d'une modélisation de la circulation de milieu de culture a l'intérieur d'une chambre
du bioréacteur conduisant a la détermination des conditions aux limites a appliquer au fluide au voisinage
de la matrice de support.

En résumé, la simulation de la circulation du milieu de culture au sein de la matrice offre de
larges perspectives. Méme si ces quelques résultats préliminaires sont encourageants, il nous semble
que ce futur travail pourrait constituer un défi technique exigeant néanmoins des capacités de calcul
conséquentes.
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4. Conclusion générale

Depuis l'essor de la problématique de l'ingénierie tissulaire dans les années 1990, la majorité
des travaux effectués par les équipes de recherche a consisté a concevoir des dispositifs permettant
de fabriquer des matrices, de les évaluer, de concevoir des bioréacteurs spécifiques a chaque
application, et de mettre en place des protocoles biologiques qui permettent de multiplier et
d'ensemencer les cellules au sein de matrices de support, ainsi que d'encourager et de diriger la
formation de néo-tissu. De grandes avancées ont été soulignées dans le domaine de l'ingénierie
tissulaire de 1'os ou du cartilage en particulier, concentrant une bonne partie des efforts de recherche
compte tenu des fortes problématiques cliniques associées. En revanche, aucun consensus n'a été
réellement établi en ingénierie tissulaire du ligament, notamment en ce qui concerne la liste des
criteres a satisfaire pour amener une solution cliniquement pertinente, exploitant des matrices et
bioréacteurs spécialement adaptés.

La présente étude a permis de contribuer a ce défi scientifique, en particulier en présentant pour
la premiére fois une approche d'ingénierie tissulaire assistée par ordinateur au cas du ligament. Une
matrice de support novatrice et ajustable a été présentée, et semble en accord avec une application
pour la réparation du LCA selon les critéres qui ont été retenus dans cette étude. De plus, les
dispositifs novateurs nécessaires a sa fabrication et a sa culture dynamique ont également été
développés. Ces premiers résultats conduisent a penser que des biosubstituts adaptés au LCA
pourront prochainement émaner de cette démarche, a supposer que des caractérisations in vitro et in
vivo puissent venir valider ces premicres étapes encourageantes. De plus, grace a la large
ajustabilité¢ de la matrice qui a été proposée, il est possible de penser qu'elle est susceptible de
trouver des applications pour d'autres types de tissus conjonctifs. Nous soulignerons également tout
particulierement que la présente étude a été 1'occasion de faire naitre une dynamique impliquant
plusieurs entités de recherche aux échelles locales et nationales, dynamique qui présage 1'essor de
nouvelles problématiques pluridisciplinaires pour les prochaines années.

Lors d'un workshop tenu en 2006 et rassemblant la plupart des précurseurs de l'ingénierie
tissulaire telle qu'on la connait aujourd'hui [Ingber2006a], une liste des futurs domaines
d'investigation en ingénierie tissulaire fonctionnelle a été suggérée et offre une synthése intéressante
des différentes avancées attendues dans la décennie a venir. Cette liste comprend les douze aspects
suivants :

1. Déterminer les sollicitations in vivo imposées aux tissus natifs durant les activités de la vie
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10.
11.

12.

quotidienne ;

Déterminer les coefficients de sécurité et les propriétés de rupture des tissus natifs pour une
large gamme de ces activités ;

Déterminer les relations entre les fonctions microscopiques et macroscopiques des tissus
natifs ;

Déterminer les signaux de mécanotransduction qui gouvernent la capacité des tissus a se
réguler et & maintenir leurs propriétés (homéostase) ;

Développer des modéles numériques précis qui intégrent une description précise de
'anatomie des tissus a différents niveaux hiérarchiques et les phénoménes multi-physiques
liés a leur fonctionnement ;

Développer des moyens de protection in vivo des matrices issues de la démarche d'ingénierie
tissulaire ;

Déterminer les plages de déformation in vitro et in vivo au sein de cette matrice ;

Développer des moyens d'encourager et d'améliorer I'intégration du biosubstitut au sein du
site hote ;

Identifier les substances bioactives solubles qui peuvent stimuler l'activité biologique ;
Déterminer leurs interactions avec les différents facteurs biomécaniques et biophysiques ;

Développer des standards cliniques permettant de déterminer si une solution est sans danger
et efficace ;

Etablir, pour le patient, des programmes de réhabilitation adaptés.

Cette liste, appliquée au cas de la réparation du LCA, constitue une base pertinente pour situer

le cadre dans lequel s'est inscrit la présente étude, et les directions qui pourraient étre empruntées
dans les prochaines années, afin de se diriger vers une solution cliniquement pertinente. Une étude
bibliographique approfondie a permis de répondre au moins partiellement aux trois premiers points
de cette liste. Néanmoins, des données plus abondantes concernant les sollicitations physiologiques
imposées au LCA, et en particulier aux deux faisceaux qui le composent, permettraient de dresser
un cahier des charges plus précis concernant les critéres prioritaires a respecter en vue de proposer
une solution pertinente. La connaissance des mécanismes de mécanotransduction constitue le
quatriéme point de cette liste, et une étude bibliographique a permis de synthétiser les aspects qui
s'avéraient prioritaires dans notre cas. Cependant, ces mécanismes sont loin d'étre maitrisés et des
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efforts devront encore étre faits dans cette direction. Nous noterons que la présente étude, a travers
les informations sur le micro-environnement cellulaire qu'elle permet d'obtenir, s'inscrit clairement
dans cette direction. Notre travail s'oriente également dans le sens du cinquieme point de la liste,
qui concerne la mise en place de nouveaux outils numériques multi-échelles, ainsi que du septieme
point, qui vise a déterminer les stimuli mécaniques in vitro et in vivo dans la matrice de support. Les
autres points, qui concernent les moyens biochimiques et cliniques qui permettront d'encourager et
d'évaluer la formation d'un néo-tissu, définissent assez clairement les futures directions a emprunter
afin de faire passer l'ingénierie tissulaire du ligament du stade de recherche au stade de nouvelle
solution clinique au service des patients.
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Annexe 1 : Comportement mécanique des fibres de PLCL

Effet de la vitesse d'allongement sur le comportement des fibres de PLCL

Des essais de traction ont été réalisés sur des fibres de PLCL (N=12) a quatre vitesses
d'allongement : les résultats des modules d'¢lasticité correspondant sont rapportés dans le Tableau 1.
Les réponses typiques en traction pour les trois copolymeres sont représentées ci-dessous
(Illustration 1). Nous constatons que la vitesse d'allongement présente un effet significatif sur les
réponses obtenues : le module d'élasticité augmente en effet notablement avec la vitesse
d'allongement. Dans le cas du P(LL70/CL30) a une vitesse de 0,01 mm/s, aucune donnée n'a été
rapportée du fait du trop faible effort résultant. Nous pouvons observer (Illustration 1) que la
déformation a rupture du P(LL97/CL3) diminue fortement lorsque la vitesse d'allongement

augmente.
P(LL97/CL3) P(LL85/CL15) P(LL70/CL30)
0,01 mm/s 680,1 + 31,3 2733+ 14,4 -
0,1 mm/s 1006,2 £ 116,8 762,6 £23,7 96,2+ 12,6
1 mm/s 1091,2 +£143,2 9849 +£27,1 3942+ 5,2
5 mm/s 1179,6 £ 91,9 1008,5 £ 24,3 532,2+ 19,6

Tableau 1: Effet de la vitesse d'allongement sur le module d'élasticité en MPa des fibres de
P(LL70/CL30), de P(LL85/CL15 et de P(LL97/CL3).

Post-cristallisation des fibres de PLCL

L'effet de post-cristallisation rapporté dans la littérature a été étudié en effectuant des essais de
traction (N=12) a 1 mm/s sur les fibres de PLCL (N=12) et apres les avoir laissé reposer a
température ambiante. Les résultats de cette étude sont donnés Tableau 2 : on observe en effet que
le module d'élasticité des fibres augmente avec le temps de vieillissement, ce qui peut étre attribué a
cet effet de post-cristallisation. Nous pouvons observer que cet effet est d'autant plus prononcé que
la proportion de PCL dans le copolymeére est importante : ceci peut s'expliquer par le fait que la
cristallinit¢ du PLCL est d'autant plus faible que la proportion de PCL dans le copolymére est
importante, et ces polyméres sont donc plus sujets & cristalliser. A titre illustratif, les réponses
typiques des fibres de P(LL70/CL30) en fonction du temps de vieillissement a température
ambiante ont été représenté Illustration 2.
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a P(LL70/CL30) 0.lmm/s
P(LL70/CL30) 1 mm/s
— P(LL70/CL30) 5 mm/s

b | Se=(MPa) [ P(LL8S/CL15) 0.01 mms

P(LL85/CL.15) 0.1 mm/s
P(LL8S/CL15) 1 mm/s
—P(LL85/CL15) 5 mm/s

1 ! L L 1
0 02 0 (LK 008 01 012 s

Ezz

~P(LLYT/CL3) 0.1 mm/s
P(LL97/CL3) 1 mmvs
—P(LL97/CL3) S mm/s |

i—P(LLt.mcu) 0.01 mm/s
i
|

Hlustration 1: Effet de la vitesse d'allongement sur la réponse en traction des fibres de (a) P(LL70/CL30) (b)
P(LL85/CL15) (c) P(LL97/CL3).
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P(LL97/CL3) P(LL85/CL15) P(LL70/CL30)
Semaine 1 1091,2 + 104,8 984,9+7,5 3942 +52
Semaine 2 1149,9 + 100,3 1013,1 + 34,6 496,6 + 2,1
Semaine 3 1172,6 + 53,4 1140,3 + 46,3 508,9 + 15,5
Semaine 8 1284,1 + 24,4 1256,3 + 26,8 544,4 + 26,4

Tableau 2: Effet du temps de vieillissement a température ambiante sur le module d'élasticité en

MPa des fibres de PLCL.

Szz (MPa) ——— Semaine 1
o7 Semaine 2
18} ——— Semaine 3

—— Semaine 8
16
14+
12}
i
i |
10 - / : ’
v/} L |
VY _ -
st/ 47, l i ;
6 || Fad . .' \/ / / ..’ !
4 + 4 f.f'
| ¥
l Ay
0 1 1 1 | L L 1 L L 1
00.02 0.04 0.06 0.08 0.1 0.12 0.14 0.16 0.18 02
Ezz
Hlustration 2: Effet du temps de vieillissement a température ambiante pour le P(LL70/CL30).

Dans un second temps, des fibres de P(LL85/CL15) ont été conservées au congélateur a -18°C

immédiatement apres leur extrusion. Des essais de traction ont été réalisés (N=12) deux et cinq

semaines apres l'extrusion, et les réponses typiques des fibres ont été représentées Illustration 3.

Aucun effet significatif n'a été décelé entre les fibres testées deux et cinq semaines apres extrusion ;

il en a été conclu que la conservation a -18°C annulait 1'effet de post-cristallisation des fibres de

PLCL.

Au passage, nous noterons que, lors de ces caractérisations, plusieurs relaxations ont été
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réalisées, a la vitesse d'allongement utilisée pour le reste de 1'essai. Nous pouvons alors clairement
des effets d’hystérésis dus a la relaxation des fibres de PLCL.

25, S,, (MPa)
' 2 semaines (-18°C)
5 semaines (-18°C)

20

15

10

0w L | 1 L 1 1 I 1 ]
0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.1 0.12 0.14 0.16 0.18

Ezz
Hlustration 3: Réponse typique des fibres de P(LL85/CL15) conservées a -18°C deux et cing semaines.

Relaxation des fibres de PLCL

Des essais de relaxation de contraintes ont ¢été¢ effectués avec des fibres (N=6) de
P(LL85/CL15) d'une longueur initiale (entre les mors) de 30 mm. Des allongements de 0,5 et 0,6
mm ont été¢ imposés (soit 1.6 et 2%) et maintenus pendant 300 s, et I'évolution des contraintes a été
enregistrée. Une courbe de relaxation typique des fibres de P(LL85/CL15) a été représentée
Ilustration 4. Nous pouvons observer que les contraintes sont relaxées de 52% pendant les 10
premieres secondes, de 71% apres une minute et de 85% apres 300 s. Les phénomenes de relaxation
de contrainte dans les fibres de PLCL sont donc prononcés.

Néanmoins, nous rappellerons qu'il est difficile, a partir de ces résultats obtenus sur une seule
fibre, de dresser des conclusions sur le comportement en relaxation de la matrice tressée. En effet, il
est probable que les interactions entre les différentes fibres de la structure aient un effet significatif
sur les propriétés viscoélastiques de 1'ensemble.
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Sz (MPa)

ok 1 I 1 1 1 1
0 100 200 300 400 500 600

Temps [s]

Illustration 4: Evolution au cours du temps de la contrainte dans des fibres de P(LL85/CL15) pour des
déformations totales imposées de 1.6 et 2%.
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Annexe 2 : Détermination empirique du pas de tressage

Le pas de tressage P est défini comme la distance axiale correspondant a un tour complet d'une
fibre au sein de la tresse (Illustration 5).

[llustration 5: Définition du pas de tressage Py.

Le pas est clairement corrélé a l'angle de tressage a qui peut étre modifié en faisant varier la
hauteur 4 séparant les deux plateaux du dispositif de tressage (Illustration 6). Nous appellerons Py le
pas de tressage de la premiere couche, qui dépend du parametre / et du diametre de fibre dj., €t qui
est reli¢ a I'angle o' réel qu'effectuent les fibres a l'intérieur de la tresse. La relation qui lie a a o’

[lllustration 6: Définition de l'angle de tressage a (a) sur le dispositif de tressage et (b) sur la tresse en cours
de fabrication.
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n'est pas triviale, et elle fait notamment intervenir le coefficient de frottement entre les fibres
[Zhang1999], coefficient qu'il est difficile d'estimer.

Nous appellerons P; le pas de tressage de la couche i pour i>1, les couches état numérotées du
centre a la périphérie de la tresse. Lorsque le nombre de couches augmente, les fibres doivent
s'enrouler sur un diamétre croissant a partir du méme angle a, et P; est donc en général supérieur a
Py.

Pour estimer le pas P, en fonction des parametres /4 et dj,., nous avons opté pour une démarche
expérimentale. Des fibres de nylon de différents diameétres (180, 220, 260 et 300 um) ont été
choisies en raison de leur diamétre connu et homogene. Le pas de tressage a été¢ déterminé en
mesurant manuellement (N=4) la distance qui sépare huit cycles de la tresse (Illustration 5): une
démarche plus précise faisant intervenir une technique d'imagerie n'a en effet pas été jugée
nécessaire. L'évolution de P, en fonction de 4 et pour plusieurs diametres de fibres dp. est
représenté Illustration 7.

PO (mm)

d=180pm
—— d=220pm
- =260pm

—— d=300pm

20

—
h

01 h

100 120 140 160 180 200

Hlustration 7: Variation du pas P, en fonction de la hauteur h séparant les deux plateaux du dispositif de
tressage et pour différents diamétres de fibres.

L'évolution de P, en fonction de / et dj. montre une tendance linéaire en / pour dj., fixé et en
dsve, pour h fixé. Une interaction entre les deux parametres est également observée : la pente de P,
(h) varie en fonction de dj.. La fonction Py(h, ds) @ donc été approchée par une fonction linéaire a
deux parameétres avec une interaction:
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PO(h’dﬁbre):Cl+C2dﬁbre+C3h+c4h dﬁbre (7)

Les quatre coefficients C;, C>, C; et C, ont été déterminés en calculant la surface des moindres
carrés représentée Illustration 9. On obtient C; =-4,44 mm, C,=58,90.107, C;=-0,02 et C,=0,42.10"
mm’, et le coefficient de détermination R? de cette régression vaut 0,99.

Dans un deuxiéme temps, une seconde démarche expérimentale a été entreprise de maniére a
déterminer la maniére dont évolue P-P, en fonction de la couche i. Il a été observé que la fonction
PPy ne dépendait pas significativement du parametre 4, mais uniquement du parameétre dj.. Pour
les quatre différents diametres de fibres, des tresses multicouche ont été fabriquées en mesurant a
quatre reprises la quantit¢ P-P, avant le tressage de chaque nouvelle couche, pour / fixé. Les
résultats de ces expériences sont représentés Illustration 8.

L Pi-P0 (mm)
14 1

d=180pun

6 _
—— d=220pum

- d=260pun

—— d=300un

i

T

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Hllustration 8: Variation du pas Pi-Py en fonction du nombres de couches pour différents diamétres de fibres
et pour h fixé.

L'évolution de PP, en fonction du nombre de couches et de ds. a été modélisée sous la forme
d'une fonction similaire a la précédente, en ajoutant un terme quadratique en fonction du nombre de

couches i :
P—=Py(h.d 4, )=Cs+Cii+Cri2+Cyd 4y, +Cod 4, i (8)

Les cinq coefficients Cs, Cs, C;, Cs et Cy ont été déterminés en calculant la surface des
moindres carrés représentée Illustration 9. On obtient Cs =-0,43 mm, Cs=0,14 mm, C;=0,07 mm,
Cs=-2,84.10" et Cy=2,85.10", et le coefficient de détermination R? de cette régression vaut 0,99.
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Au final, nous pouvons donc formuler le pas de tressage de la couche i sous la forme suivante :

Pi:[(C1+C5) (C2+C8) ¢ C, G

(@ ”

40

10

200

P” (nm)

h (mm)

150

100

(b)

R*=0.998

10

0.35
.

dﬁhre (mm)
. 0.3% d

s 02 0.2 03 fibre

P{,—P{} (mm)

03 -
0.25

(mm) 2

0.15

C7 CQ] T[l dﬁbre h (h dﬁbr@) i iz (dﬁbre l):l

©)

Hlustration 9: Surfaces des moindres carrés utilisées pour modéliser (a) le pas de tressage initial P, de la

premiére couche (b) l'évolution du pas de tressage en fonction du nombre de couches.

Cette loi empirique est utilisée pour prédire le pas de tressage de chaque couche de la matrice
de support. Elle pourrait étre soumise par la suite & des améliorations en prenant en compte
davantage de parametres selon un plan d'expériences plus important, et en particulier en considérant
un parameétre supplémentaire représentant le coefficient de frottement des fibres utilisées.

Cependant, nous rappellerons que sa validité se limite au prototype de tresseuse développé dans le

cadre de ce travail, qui sera amené par la suite a étre remplacé par un matériel automatisé¢ pour
permettre la fabrication d'une plus grande quantité d'échantillons.
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Annexe 3 : Protocole de mise en culture dans le bioréacteur

Stérilisation

Autoclavage

Chambres 9

Axes 3

Vis de fixation des mors 10 et 15

Mors haut 11 et mors bas 16

Joint 18 et fenétre de la chambre 19

Vis de fixation de la fenétre de la chambre 17
Pré-tensionneurs 5 et vis de fixation 4 et 8

Tubulures jaune 21 et transparente 22

Raccords en Y 23

Erlenmeyers 25

Pipettes 26 et bouchons 27

Raccords 13 et bouchons 14

2 Pinces pour le montage de la matrice dans les mors 10 et 15
Cl¢ 6 pans inox pour le serrage des vis de fixation des mors 10 et 15

Alcool + Uvs (30 minutes immersion dans l'alcool + 30 minutes UVs)

Ensemencement

Matrice de support 12
Capuchons d'étanchéité 7
Elastiques 6

Sous la hotte

Monter les axes 1 dans les chambres 9
Placer les capuchons d'étanchéité 7 et les élastiques 6

Monter la matrice de support 12 dans les mors haut et bas 11 et 16 avec les

pinces, et serrez les vis de fixation 10 et 15 avec la clé 6 pans

Tendre l1égerement la matrice (par exemple par le simple poids de 1'axe 1), puis

montez le pré-tensionneur 5 avec les vis 4 et 8.

Placer les raccords 13 avec un film de téflon, puis placer les bouchons 14
Déposer une suspension de cellules sur la matrice

Placer le joint 18 et la fenétre 19 et serrer les vis 17
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Placer la chambre 30 minutes a l'incubateur pour permettre I'adhésion cellulaire

En parall¢le: allumer la régulation en température de la chambre

Alimentation des chambres

Sous la hotte

Remplir chaque erlenmeyer de 500 mL de milieu complet, complété avec de
l'ascorbate-2-phosphate a 100 pug/mL, et de 'HEPES a 25 mM.

Monter les bouchons 27 sur les erlenmeyers 25

Monter les quatre pipettes 26

Mettre des filtres 22 um sur deux des quatre pipettes 26 pour les arrivées 28 et
29 (deux filtres par erlenmeyer)

Placer les pinces 24 sur chaque tubulure 22

Enlever les bouchons 14 et brancher les tubulures 22

Montage des chambres

Nomenclature

Vis de fixation de la bride 2

WO anbhwbd =

Bride

Déplacer les chambres et les erlenmeyers dans 1'enceinte de la chambre

Placer les brides 2 et les vis 1 sur les arbres 3

Placer les chambres sur le bioréacteur, puis remonter et serrer les brides 2
Retirer les pré-tensionneurs 5

Placer les tubes 21 sous les cassettes de la pompe 20

Brancher les trois arrivées de gaz 29 sur les filtres des trois erlenmeyers 25
Remplir les chambres en fermant les pinces du circuit retour et en mettant la
pompe en fonctionnement

Ouvrir le circuit retour et descendre les erlenmeyers pour remplir les tubulures
du circuit retour

Axe de la chambre 9

Vis de fixation du pré-tensionneur 5 sur l'arbre 3
Pré-tensionneur

Elastique de maintien du joint d'étanchéité 7

Joint d'étanchéité

Vis de fixation du pré-tensionneur 5 sur la chambre 9

Chambre

10. Vis de fixation de la matrice 12 dans le mors haut 11

11. Mors haut

12. Matrice de support
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13.
14.
15.
16.
17.
18.
19.
20.
21.
22.
23.
24.
25.
26.
27.
28.
29.

Raccord d'alimentation de la chambre 9

Bouchon pour le raccord 13

Vis de fixation de la matrice 12 dans le mors haut 16

Mors bas

Vis de fixation du joint 18 et de la fenétre 19 sur la chambre 9
Joint d'étanchéité entre la fenétre 19 et la chambre 9

Fenétre de la chambre 9

Pompe péristaltique

Tubulures de type I pour le passage sous les cassettes de la pompe 20
Tubulures de type II pour tout le reste de I'alimentation
Raccords en Y

Pinces coupe-circuit

Erlenmeyers

Pipettes

Bouchons des erlenmeyers 25

Filtre 22 pm pour I'échappement des gaz vers I'extérieur
Alimentation en gaz via un filtre 22 pm

232



Annexes

Hlustration 10: Schéma des chambres du bioréacteur.
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Tifre: Vers un nouveau biosubstitut pour l'ingénierie lissulaire du ligament croisé
antérieur.

Rapporteur: Prof. Dominique P. PIOLETTI

Commentaires généraux

La thése présente, avec une progression lindaire et logique, les étapes pour le
développement d'un substitut artificiel de remplacement d'un ligament croisé
antérieur. En partant d'une revue de la littérature trés exhaustive, un cahier des charges
est proposé pour définir les propriétés que devraient avoir ce substitut. La mise en
ceuvre expérimentale pour la fabrication du substitut en se basant principalement sur
des techniques de tressage est ensuite proposée. Cette technique débouche sur la
nécessité de pouvoir modéliser et ainsi anticiper les propriétés du futur substitut afin
d’optimiser au mieux les propriétés recherchées, en particulier mécaniques. Finalement,
une fois ces propriétés définies, des tests in vitro de biocompatibilité sont effectudes et
permettent de vérifier le bon comportement biologique du substitut. En paralléle, le
développement d'un bicréacteur est décrit, celui-ci pouvant permettre dans le futur de
créer des substituts incorporant des cellules. La thése est cléturée par un chapitre
apportant une vue globale sur les travaux effectués ainsi que des perspectives pour des
travawc futures.

Commentaires particuliers

Le chapitre 1 fournit des informaticns sur le contexte de I'étude ainsi que sur 1'état de
lart des différents domaines pertinent 4 l'ingénierie tissulaire du ligament croisé
antérieur. Ce chapitre donne une vue extensive de l'état de I'art par rapport aux aspects
anatomique, physiclogique, chirurgical, d'ingénierie tissulaire. Une vue plus partielle
est apportée aux aspects biomécaniques, la revue focusant plutét sur des aspects
élastiques. Ce premier chapitre se termine naturellement sur une proposition de cahier
des charges pour le développement d'un substitut de LCA. Ce premier chapitre est trés
bien écrit et donne une vue tout & fait pertinente de I'état de "art. 1l s’agit d’un travail
de trés grande qualité qui peut servir de source d'information & d’autres chercheurs
voulant se lancer dans ce domaine de recherche.

Le chapitre 2, en se basant sur le cahier des charges présenté au chapitre 1, propose la
réalisation d’un substitut se basant sur des techniques de tressage. Au préalable, le
développement d'une extrudeuse permettant de controler le diamétre de fibre est
présenté. Des tests mécaniques sur les fibres obtenues en fonction de différents



polymeres sont effectués. Ces tests permettent de choisir le polymeére le plus approprié
en fonction de ses propriétés mécaniques. Le tressage des fibres est décrit permettant
finalement d’obtenir la matrice recherchée. La technique présentée (extrusion et
tressage) permet de varier différentes propriétés mécaniques de la matrice ce qui est
évidemment un grand avantage. Une critique sur ce chapitre réside dans le fait qu'il est
parfois difficile didentifier les contributions personnelles du candidat par rapport a ce
qui est déja existant dans le laboratoire. La technique est néanmoins trés prometteuse.

Le chapitre 3 est consacré aux développements de modéles permettant d’anticiper les
comportements mécaniques de la matrice en fonction de différents paramétres
géométriques et matériels constituant la matrice. Ces développements sont justifiés par
le fait que la mise en ceuvre expérimentale des matrices est couteuse, il est donc plus
rentable d’effectuer les optimisations par approches numériques. Ce chapitre
représente le cceur de la thése car les développements proposés sont clairement
originaux et intéressants. Le candidat a montré une attention particuliére & la validation
de chaque parties du modele ce qui est tout & fait & son honneur. Les modéles obtenus,
bien que ne considérant aucun aspect dynamique, permettent d’anticiper les effets des
différents processus suivis dans la fabrications des matrices ce qui est un résultat
remarquable. En particulier, I'cbtention du tableau II1.4 est un élément clef de cette
these.

Le chapitre 4 propose d’évaluer les aspects de biocompatibilité des matrices produites.
Cette étude est relativement basique par rapport & ce qui ce fait en général, mais permet
néanmoins de vérifier la non-foxicité & court terme de la matrice. Il est clair que les
aspects de dégradations peuvent influencer grandement les résultats également au
niveau biccompatibilité. Le probleéme de stérilisation est étudié de maniére relativement
superficielle, bien que cet aspect soit clef en ingénierie tissulaire. Le candidat mentionne
cet aspect dans son mémoire, en particulier par rapport aux pertes de propriétés
mécaniques. La stérilisation aux rayons gamma, une pratique courante dans le domaine
des biomatériaux, va certainement diminuer fortement les propriétés mécaniques de la
matrice, par conséquent il est probable que le cahier des charges devrait spécifier des
propriétés mécaniques supérieures avant stérilisation aux propriétés visées. La
présentation du bioréacteur est un peu troublante car il est difficile d’évaluer son
importance dans le travail fourni. 11 me semble que cette partie devrait plutét étre dans
les perspectives, méme si des résultats ont déja été obtenus.

Le chapitre 5 fait un bilan et propose des perspectives futures & ce travail. Bien qu’en
général les remarques et propositions sont pertinentes, ce chapitre souffre d'une
dispersion de la discussion. En effet, ce chapitre manque de mise en relief des parties
importantes par rapports aux autres résultats. En particulier, la conclusion générale est
vraiment trop générale puisqu’elle concerne I'ingénierie tissulaire fonctionnelle et pas
vraiment les parties qui ont été développées dans cette thése.

Opinion personnel

Cette thése présente différents aspects de lingénierie tissulaire fonctionnelle
{biomécanique, biomatériaux et biocompatibilité) ce qui est déja une réussite en soit
tant les domaines sont différents. Les aspects de biocompatibilités sont, comme déja
mentionné, un peu moins développés que les 2 autres parties. La modélisation de la
matrice fibreuse est remarquable et représente la partie centrale de la thése. Il s'agit
d'un travail de trés haut niveau. La réalisation de la matrice est également une réussite
de cette thése qui montre que les concepts théoriques développés se traduisent par une
application concréte. La qualité de la rédaction ainsi que celle des illustrations est
excellente.



Décision
Apres lecture attentive de ce rapport de thése, je suis tout & fait favorable a la
soutenance de cette thése en 1’état actuel du rapport.

Prof. Dominique P. Pioletti
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Le mémoire de thése de Cédric Laurent sintitule « Vers un nouveau biosubstitut pour
lingénierie tissulaire du ligament croisé antérieur ». Cette recherche a été conduite au
Laboratoire dEnergétique et de Mécanique Théorique et Appliquée, sous la direction de
Jean-Francois Ganghoffer et Rachid Rahouad].

Le contexte de cette recherche est la réparation de la rupture des ligaments croisés du
genou. L'ingénierie tissulaire est une voie qui suscite de l'intérét pour remplacer un
ligament I&ésé. Cette recherche sur lingénierie tissulaire du ligament focalise sur la
conception, la fabrication, la caractérisation et la modélisation d’une matrice pour la
réparation du ligament croisé antérieur. Cédric Laurent a notamment mis au point un
procédé d'extrusion pour fabrigquer les fils constitutifs de la matrice, puis mis en ceuvre
une approche d'ingénierie tissulaire assistée par ordinateur, avant d'aborder la réponse
biologique de la matrice.

Pour décrire |le travail effectué, le mémoire est organisé en 5 chapitres. Le premier
permet de synthétiser I'état de I'art. Le second présente la fabrication de la matrice,
proposée dans cefte thése, pour répondre au cahier des charges établi & partir de la
synthése bibliographique. Le troisiéme décrit les outils numériques spécifiques utilisés
pour optimiser la configuration de la matrice souhaitée. Le quatriéme expose les résultats
préeliminaires concernant la caractérisation biclogique de la matrice. Enfin, le dernier
chapitre est une synthése sur les recherches menees dans cette thése.

Plus particulierement, le premier chapitre décrit, avec de trés bonnes illustrations,
notamment 'anatomie et la fonction du ligament croisé antérieur. La synthése des
tfravaux antérieurs est compléte et sappuie sur de trés nombreuses références
bibliographigues. Juste un commentaire sur I'une d’entre elles, la référence de Beynnon
et Fleming 1998 sur la mesure de la déformation du ligament croisé antérieur in vivo
(avec jauge de déformation) mériterait d’étre plus largement décrite (pertinence et qualite
de la mesure) notamment parce que cette référence est reutilisee a plusieurs reprises
dans la suite du manuscrit.
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Cette synthése pemmet de dessiner les contours d'un cahier des charges d’'une matrice
support pour un biosubstitut du ligament croisé antérieur. Ce cahier des charges essaye
d’intégrer des éléments biologiques, biochimiques, biomécaniques (& I'échelle cellulaire
et articulaire), morphologiques et cliniques. Sur la base de ces critéres, ce chapitre se
termine sur un état de l'art des matériaux et structures pouvant étre candidats pour
répondre & ce cahier des charges.

Le second chapitre décrit le concept de matrice proposée dans cette thése, ainsi que sa
fabrication. Le choix du concept est trés bien exposé, avec le détail des raisons ayant
amenées & ce choix. Un procédé de fabrication a été mis au point pour réaliser des fibres
homogénes a partir d'une petite quantité de matiére. Puis, les fibres ont été tressées, afin
d’obtenir la matrice support du biosubstitut. Cette partie mériterait d’avoir un ftitre de
paragraphe « conclusion », pour terminer le chapitre a l'instar de I'ensemble des aufres.

Le troisiéme chapitre constitue I'une des contributions majeures de cette thése, en
cohduisant une modélisation géométrique et mécanigue de la matrice support. A partir
de la modélisation géométrique, la guantification de la porosité de la malrice est
intéressante. Il est montré que le diamétre extérieur de la matrice est surestimé a partir
de la modélisation géométrique seule et proche de la réalité lorsgue la modélisation
geomeétrique et mécanigue est mise en ceuvre. |l n‘est cependant pas clair si I'étude de
I'effet des paramétres du procédé sur la morphologie de la matrice s'est basée sur la
modélisation géométrique seule ou sur la configuration initiale calculée. Plus largement,
les outils de simulation mis en ceuvre ouvrent des perspectives de recherche
passionnantes pour evaluer d'autres matrices et estimer I'environnement mécanigue
local, a I'échelle de la cellule.

Le quatriéme chapitre présente les résultats préliminaires d'études biologiques. Des
cultures cellulaires ont pu &tre menées avec succeés sur le matériau constitutif de la
matrice. L'ensemencement de la matrice par une suspension de cellules souches
mésenchymateuses ovines (forte concentration) permet d'obtenir en quelques semaines
une distribution uniforme de néo-tissu. Ce résultat est un peu moins optimal pour les
cellules humaines. Mais, ces résultats préliminaires sont trés encourageants. lls ont été
complétés par de premiers résultats avec un bioréacteur.

Enfin, le dernier chapitre expose une discussion trés détaillée des avantages et limites
des travaux réalisés et ouvre de nombreuses perspectives apportées par les résultats de
cette thése. Cette partie ne se contente pas d'une discussion sur la base des résultats
precédents, mais elle apporte de nouveaux resultats préliminaires pour conforter
certaines perspectives. Ce chapitre vient admirablement conclure ce travail de thése.

En conclusion, le fravail effectué par Cédric Laurent au cours de sa thése est
remarquable. Le manuscrit est frés agréable a lire, avec une excellente logique dans le
processus de recherche, renforcé par les transitions entre les parties. Cette thése a déja
donné lieu & deux articles publiés dans des revues intemationales.
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En conséguence, je donne un avis trés favorable a la présentation des travaux de Cédric
Laurent, pour I'obtention du grade de docteur de I'Université de Lorraine.

Fait a Lyon, le 12/07/2012

David MITTON
Directeur de Recherche
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Vers un nouveau biosubstitut pour l'ingénierie tissulaire du Ligament Croisé Antérieur : approche biomécanique

L’ingénierie tissulaire, qui consiste & remplacer un tissu 1ésé par un biosubstitut constitué de cellules réparatrices
ensemencées dans une matrice de support biodégradable, posséde un potentiel prometteur pour la réparation du
Ligament Croisé¢ Antérieur (LCA). Or, aucune solution opérationnelle n'a encore été proposée a ce jour, notamment au

vu du nombre de domaines scientifiques impliqués.

Dans ce travail, nous avons dressé un cahier des charges pour la définition de cette matrice en nous appuyant sur
['état de l'art. Une matrice de support tressée multicouche constituée de fibres de P(LL85/CL15) a été imaginée, puis les
outils nécessaires a sa fabrication a 1'échelle du laboratoire ont été mis en place. Nous avons ensuite développé des
outils numériques spécifiques permettant la modélisation de sa géométrie et de son comportement biomécanique multi-
échelles, qui ont été mis a profit afin d’optimiser les caractéristiques de la matrice compte tenu du cahier des charges

établi.

De plus, des caractérisations biologiques ont montré que la matrice était compatible avec la culture de cellules
souches, et était susceptible d’accueillir la formation d'un néo-tissu. Par ailleurs, nous avons mis en place un
bioréacteur spécifique permettant d'imposer a la matrice de support des cycles de traction-torsion sous environnement

controlé.

L'utilisation des informations locales issues de la modélisation biomécanique, afin d'interpréter ou d'optimiser les
résultats de culture cellulaire sous sollicitations cycliques, constitue une perspective majeure du présent travail. Notre

investigation permet en outre de penser qu'un nouveau biosubstitut pour le LCA pourrait prochainement étre propos¢.

Mots-clefs : ingénierie tissulaire, ligament croisé antérieur, biomécanique, biosubstitut, matrice de support,

simulation par éléments finis, bioréacteur, mécanobiologie.

Towards a new biosubstitute for Anterior Cruciate Ligament tissue engineering : a biomechanical approach

Tissue engineering, which consists in replacing an injured tissue with a biodegradable scaffold seeded with cells,
has the potential to overcome the limitations associated with current reconstructions strategies of the Anterior Cruciate
Ligament (ACL). However, no relevant solution has been proposed yet, especially due to the variety of scientific fields

involved in this approach.

In the current study, the key requirements for the design of a new scaffold have been listed from the current state
of art. A scaffold based on P(LL85/CL15) fibers arranged into a multilayer braided structure has been proposed, and
the tools needed to process this scaffold have been developed. Dedicated numerical tools have been proposed in order
to predict the morphological and multiscale biomechanical behavior of the scaffold. These simulation tools have

enabled to optimize the scaffold geometry in order to match the selected key requirements for ACL tissue engineering.

Moreover, preliminary biological assessments have shown that the scaffold was suited for the culture of stem cells
and for tissue formation. In addition, a dedicated bioreactor has been developed in order to prescribe tension-torsion

cycles within a controlled environment.

The use of local information issued from the biomechanical simulations open large perspectives as far as the
optimization of culture conditions and the understanding of mechanisms that govern the formation of a ligamentous
tissue are concerned. As a conclusion, the present study is likely to enable a new solution for ACL tissue engineering to

emerge in the next years.

Keywords : computer-aided tissue engineering, biomechanics, anterior cruciate ligament, tissue-engineered

construct, scaffold, bioreactor, finite element simulations, mechanobiology.
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