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L'arthrose est la forme la plus courante d'arthrite et une cause majeure de douleur et d'incapacité 

chez les personnes âgées. Cette pathologie est souvent considérée comme une maladie 

articulaire dégénérative liée au vieillissement. Néanmoins, l'arthrose n'est pas simplement un 

processus d’usure, mais plutôt un remodelage anormal des tissus articulaires induit par des 

médiateurs inflammatoires dans l'articulation touchée. Malgré cette nature multifactorielle de 

l’arthrose, les modifications rencontrées au niveau des articulations arthrosiques ont des 

caractéristiques communes qui touchent l'ensemble de l’articulation, entraînant des douleurs, 

des déformations et une perte de fonction. Les phénomènes observés sont une dégradation du 

cartilage articulaire, un épaississement de l'os sous-chondral, une formation d’ostéophytes, une 

dégénérescence des ligaments, et des degrés variables d'inflammation de la membrane 

synoviale. Cliniquement, les patients présentent en effet un degré variable de synovite, mis en 

évidence par des niveaux élevés d'interleukine IL-1β, Tumor Necrosis Factor α (TNF-α) et des 

facteurs du complément. Les biopsies de la membrane synoviale de ces patients montrent une 

hyperplasie et une augmentation du nombre de cellules, principalement des macrophages. Ces 

macrophages présentent un phénotype activé et produisent des cytokines pro- inflammatoires 

comme l’IL-1β, le TNF-α et des facteurs de croissance tels que le VEGF. Toutes ces données 

suggèrent que ces cellules peuvent jouer un rôle important dans la pathogenèse de l’arthrose et 

que l'inflammation constitue sans aucun doute une cible pertinente pour le développement de 

thérapies innovantes dans l’arthrose. 

Les solutions thérapeutiques existantes permettent, au mieux, le soulagement symptomatique 

de la douleur et ne parviennent pas à prévenir les dommages du cartilage et la destruction des 

autres tissus articulaires. Face à cette situation, la thérapie cellulaire est une nouvelle approche 

prometteuse. En effet, les cellules stromales mésenchymateuses (CSM) ont non seulement des 

capacités régénératrices pour différents tissus (dont le cartilage) mais possèdent également des 

capacités immunomodulatrices. Ces dernières n’ont été mises en évidence que dans les années 

2000 avec des travaux montrant qu’elles pourraient supprimer la prolifération des cellules T in 

vitro et prolonger la survie des greffes de peau allogéniques in vivo. Depuis, des progrès 

considérables ont été réalisés dans la compréhension du mode de médiation de leurs effets 

immunosuppresseurs et de nombreuses études in vitro ont contribué à une meilleure 

connaissance de leurs effets sur les réponses immunitaires innées et adaptatives. Plus 

précisément, les CSM ont la capacité d'interférer avec de nombreux composants du système 

immunitaire inné, y compris le complément, les récepteurs de signalisation Toll-like (TLR), les 

macrophages, les cellules dendritiques, les neutrophiles, les mastocytes et les cellules natural 
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killer. D'autres études ont montré que ces cellules sont aussi capables d’induire l'expression de 

médiateurs anti-inflammatoires, comme l'IL-10 et IL-12p40 dans les macrophages. De 

multiples facteurs sécrétés par les CSM et exerçant un effet immunosuppresseur ont été 

identifiés, par exemple, IL-10, l'antagoniste du récepteur à l’IL-1 (IL-1RA), l’indoleamine 2,3-

dioxygénase (IDO), le transforming growth factor (TGF-β3) et la prostaglandine E2 (PGE2). 

Aujourd'hui, il est prouvé que les molécules inflammatoires telles que l'IL-1, peuvent fournir le 

signal d'amorçage pour que les CSM secrètent ces facteurs immunosuppresseurs. 

Des études précliniques et cliniques de phase I ou II ont montré que l'injection de MSC en intra-

articulaire était sûre et bien tolérée. Cependant, malgré une certaine efficacité clinique, la 

présence de MSC in vivo après injection intra-articulaire est éphémère. En effet, l'injection 

intra-articulaire de CSM présente quelques limitations majeures, qui sont : (i) une mort 

cellulaire massive lors de l'injection dans l'espace articulaire ; (ii) un risque de fuite cellulaire 

en dehors de l'espace articulaire en raison de la propension des CSM à migrer. 

Dans ce contexte, notre projet est consacré à lever ces limites afin de pouvoir exploiter les 

propriétés immunomodulatrices des CSM dans le traitement de l’arthrose. Aussi, nous 

proposons d’encapsuler les CSM avant leur injection dans des particules cytoprotectrices et 

perméables dans un biomatériau : l’hydroxypropyl methylcellulose silanisée (HPMC-Si).  

Ce travail comprend, dans un premier temps, le développement de la méthode de production 

des particules d’HPMC-Si et leur caractérisation (la forme, la taille, les propriétés de diffusion 

et les propriétés mécaniques). Dans un second temps, les conditions opératoires pour 

l’incorporation des CSM dans les particules d’HPMC-Si seront étudiées avec une 

caractérisation de leur viabilité, leur prolifération et leur biofonctionnalité.  

L’HPMC-Si sera comparé au biomatériau de référence le plus décrit pour l’encapsulation 

cellulaire : l’alginate.  

Ce projet fait partie d'un large programme de recherche interdisciplinaire qui vise à fournir une 

nouvelle approche thérapeutique pour le traitement de l'arthrose par thérapie cellulaire utilisant 

des CSM autologues encapsulées. Une telle approche permettrait un progrès important dans le 

traitement de l’arthrose. De nombreuses questions restent posées avant de valider le véritable 

potentiel de ce concept chez l’homme même si ces premiers résultats sont prometteurs. Notre 

objectif est que les résultats de notre projet aient un impact direct et positif sur la vie quotidienne 

des patients, conduisant au traitement de différentes pathologies relatives à la dégénérescence 
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ostéo-articulaire. La demande constante de thérapies améliorées, efficaces et fiables, ainsi que 

le nombre croissant de maladies liées à l'augmentation de l'espérance de vie et le vieillissement 

de la population créent la nécessité évidente de développer des stratégies thérapeutiques 

innovantes. 
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Chapitre 1 

L’arthrose  

 

 

I. Généralités  

En 2015, l’Osteoarthritis Research Society International (OARSI) a proposé une définition 

officielle de cette pathologie : "L’arthrose est une affection touchant les articulations mobiles, 

caractérisée par un stress cellulaire et une dégradation de la matrice extracellulaire, initiés par 

des micro et macro traumatismes qui activent des réponses réparatrices inadaptées impliquant 

les voies de l’inflammation de l’immunité innée. La maladie se manifeste initialement par des 

anomalies moléculaires (métabolisme anormal des tissus articulaires), qui sont suivies par des 

anomalies anatomiques et/ou physiologiques (dégradation du cartilage, remodelage osseux, 

formation d’ostéophytes, inflammation articulaire et perte de la fonction articulaire normale) 

pouvant aboutir à « une maladie »" [1].   

Cette maladie est un réel problème de santé publique en France. Elle touche entre 10 et 11 

millions de Français, soit environ 17% de la population. La maladie est fortement corrélée à 

l’âge. En effet, elle touche principalement les personnes âgées : 68% des patients de plus de 50 

ans et 85% des personnes de plus de 70 ans sont atteintes par cette maladie. Jusqu’à la 

cinquantaine, les hommes et les femmes sont touchés de façon égale. Au-delà de la cinquantaine 

et probablement pour des raisons hormonales, les femmes sont plus nombreuses à être 

concernées par l’arthrose. 

Avec environ 14 millions de consultations par an, elle représente la première cause d’examen 

clinique après les maladies cardio-vasculaires en France ainsi que dans les pays développés. 

Les chiffres officiels montrent que l’arthrose coûte chère à la population française. Une étude 

économique intéressante de Grange L. et al., [2] indique qu’en France, le coût annuel de prise 

en charge d’un patient arthrosique par un médecin généraliste a été de 755 euros en 2010 (20% 

pour les consultations et 80% pour les médicaments). En 2014, le coût annuel de l’arthrose en 

France a été estimé à 3,4 milliards d’euros [3]. Depuis, aucune amélioration n’a été constatée. 

Il est même probable que le nombre de patients arthrosiques augmente dans les années à venir 

et les prévisions annoncent que l’incidence de l’arthrose devrait doubler d’ici 2030 [3]. 
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II. Localisation  

Sur le plan anatomique, l’arthrose touche plusieurs articulations : les rachis cervicaux et 

lombaires, les mains, les genoux, les hanches et les pieds (Figure 1).  

 

 

Figure 1 : Articulations les plus souvent touchées par l’arthrose (arthrose diagnostiquée par 
un examen radiologique). Source : Sanofi-Arthrose. 
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- L’arthrose du rachis 

L'arthrose du rachis est fréquente, mais, très souvent, elle ne se traduit par aucun symptôme. 

Elle touche surtout deux régions de la colonne vertébrale. 

• Les cervicales 

L’arthrose se manifeste parfois par des raideurs de la nuque et des points douloureux, 

accompagnés de cervicalgie, qui peuvent devenir chroniques (douleur continue supérieure à 3 

mois), et de crises aiguës, consécutives à des facteurs déclenchants. 

• Les lombaires 

Il s'agit de la localisation rachidienne la plus fréquente. Les douleurs sont présentes tous les 

jours, mais deviennent plus fortes lors d'activités ou de positions statiques prolongées. 

 

- L’arthrose des mains 

Cette localisation arthrosique prédomine chez la femme lors de la ménopause.  

Dans cette localisation, la maladie touche les doigts et plus souvent le pouce (rhizarthrose). 

• Les doigts 

Généralement les dernières phalanges sont concernées et l’évolution de l’arthrose des doigts est 

lente. La maladie se traduit par des déformations inesthétiques et en des poussées douloureuses. 

Le signe essentiel est l'apparition de nodosités sur la dernière phalange, apparaissant d'abord 

sur l'index et le médius, et pouvant ensuite s'étendre aux autres doigts. 

• La rhizarthrose 

Les douleurs sont localisées à la racine du pouce. Elles sont provoquées par l’action de pincer 

ou de serrer. L’arthrose du pouce peut se traduire par une simple gêne pour les mouvements 

fins, mais peut également entraîner un enraidissement articulaire. En évoluant, les lésions 

peuvent aboutir à une déformation de la première phalange du pouce : l'articulation trapézo-

métacarpienne se déplace et, par conséquent, les deux os de l'articulation ne sont plus l’un en 

face de l’autre. 
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- L’arthrose des genoux (gonarthrose) 

Elle est caractérisée par une douleur d’intensité variable, depuis un niveau très modéré jusqu’à 

un niveau insupportable. La douleur est localisée dans la zone arthrosique, c’est-à-dire la face 

interne ou externe du genou, mais aussi parfois au niveau de la partie postérieure du genou 

(appelé creux poplité). La douleur de l'arthrose est essentiellement liée à l'activité, à la marche, 

à la montée et à la descente des escaliers. Elle diminue généralement avec le repos, en position 

assise ou couchée. Sur le plan physiopathologique, la membrane synoviale du genou, irritée par 

les débris de cartilage et de nombreux produits inflammatoires libérés au cours de l'arthrose, 

accentue la production du lubrifiant intra-articulaire appelé liquide synovial. Son volume peut 

parfois augmenter et peut causer une gêne conséquente, du fait de l'hyperpression qu'il entraîne, 

en particulier au niveau de la partie postérieure du genou. 

 

- L’arthrose de la hanche (coxarthrose) 

Les douleurs de coxarthrose se localisent dans le pli de l’aine ou de la fesse et peuvent se 

propager devant la cuisse, jusqu’au genou. Dans certains cas, la douleur est ressentie 

uniquement au genou. Chez les jeunes, la coxarthrose est la conséquence des malformations, 

acquises ou congénitales, de la hanche. Ces malformations doivent être dépistées précocement 

par radiographie car elles peuvent nécessiter le recours à des traitements chirurgicaux dans un 

but préventif. 

D’autres articulations, plus rarement atteintes, peuvent être concernées par l’arthrose : les 

chevilles, les épaules et les coudes. 

 

III. Facteurs de risque 

Comme mentionné ci-dessus, l’arthrose est fortement corrélée à l’âge. Cependant, la maladie 

n’est pas uniquement la simple conséquence du vieillissement. En effet, l’arthrose est une 

maladie multifactorielle et plusieurs facteurs, en plus de l’âge, favorisent la survenue ou 

l’aggravation de l’arthrose. 

 L’obésité exerce un stress sur les articulations portantes comme les hanches et les genoux, et 

augmente la probabilité d’apparition de la maladie. Il s'agit du plus important facteur de risque 
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pour les articulations « porteuses » : la coxarthrose et la gonarthrose. Ce facteur explique, en 

partie, la raison pour laquelle la maladie touche des personnes de plus en plus jeunes. 

La génétique joue également un rôle dans l’apparition de l’arthrose. Ce facteur a bien été 

démontré pour certains cas de coxarthrose, de gonarthrose et d’arthrose des mains. Certaines 

mutations sont associées avec un risque plus important de survenue d'arthrose. Par exemple, la 

mutation du gène GDF5 (Growth Differentiation Factor 5) est associée à la gonarthrose [4]. La 

mutation du gène MCF2L (Guanine nucleotide exchange factor DBS) favorise également 

l’apparition de la maladie [5].  

L’arthrose peut aussi apparaître chez certains travailleurs manuels. Les études montrent, par 

exemple, que les déménageurs et les agriculteurs sont souvent atteints de l’arthrose du rachis 

lombaire et de la coxarthrose. L’incidence de la maladie est également fortement élevée chez 

les sportifs de haut niveau. Par exemple, les joueurs de tennis présentent un risque élevé de 

développer la gonarthrose et l’arthrose des coudes. Du fait de ports de charges lourdes et de 

traumatismes minimes mais souvent répétés, on parle de microtraumatismes. Ce facteur est une 

cause d'arthrose importante pour les personnes plus jeunes.  

La ménopause est aussi un facteur non négligeable. Les données épidémiologiques montrent 

que l’arthrose de la main, la gonarthrose et la coxarthrose sont plus fréquentes à la ménopause. 

Ce résultat est lié à l’arrêt, lors de la ménopause, de la production d’œstrogène. Cette hormone 

est connue pour son rôle bénéfique dans le métabolisme du cartillage, notamment en participant 

dans la biosynthèse des protéoglycanes [6].  

Dans toutes les formes d’arthroses, l’articulation est affectée et un tissu bien déterminé est 

dégénéré : le cartilage.  
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IV. L’articulation saine 

Anatomiquement, une articulation est une zone de juxtaposition entre 2 extrémités osseuses. 

Elle est composée de plusieurs éléments [7] (Figure 2). 

 

 

 Figure 2 : Articulation saine.  

- La capsule articulaire 

La capsule articulaire est un manchon fibreux qui renferme la cavité articulaire. Elle relie une 

épiphyse à l’autre et possède des propriétés élastiques et résistantes. En fonction de 

l’articulation, elle s’insère à distance du cartilage (la hanche) ou à proximité (l’épaule). Elle est 

formée de deux couches [8] : une couche externe fibreuse dans laquelle les fibres sont en 

direction directe d’une extrémité osseuse à l’autre, soit hélicoïdale ou spiralée, soit récurrente, 

soit circulaire ou annulaire ou orbiculaire ; une deuxième couche interne, très vascularisée et 

formée de la membrane synoviale. Ainsi, les principales fonctions de la capsule articulaire sont 

de permettre aux surfaces articulaires de se maintenir en contact, et au liquide synovial de 

baigner l'articulation. 

- La membrane synoviale (la synoviale) 

La synoviale est un tissu conjonctif, lâche, d’origine mésenchymateuse. Elle intervient dans la 

formation du liquide synovial et possède un rôle de trophicité de l’articulation. Elle a également 

une fonction de défense contre les infections et l’inflammation.   
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La synoviale tapisse la face intérieure de la capsule articulaire [9]. Elle s'organise en franges et 

replis et elle est composée de deux couches [10] (de l’extérieur vers l’intérieur) :  

• la couche sous-intimale (subintima) en contact avec la capsule articulaire. Cette couche 

est riche en collagène de type 2 et en mucopolysaccharides. Elle est très vascularisée et 

contient des cellules telles que les fibroblastes (à 50%), les mastocytes, les cellules 

endothéliales et les histiocytes ;  

• la couche bordante (intima), d’une épaisseur de 30 à 40 µm, en contact avec la cavité 

articulaire. Dans cette couche, les cellules sont disposées en une à quatre couches de 

synoviocytes qui sont riches en enzymes oxydatives et en enzymes hydrolytiques telles 

que la phosphatase acide et la catheptase. La substance intercellulaire est riche en acide 

hyaluronique. Dans l’intima, on distingue deux types de synoviocytes : les synoviocytes 

de type A (majoritaires) et les synoviocytes de type B (minoritaires).  Les synoviocytes 

de types A sont des synoviocytes macrophagiques dont la fonction est de phagocyter les 

débris cellulaires produits lors de l’usure de l’articulation. Les synoviocytes de type B 

sont des synoviocytes fibroblastistiques. Elles produisent la matrice extracellulaire de 

l’intima et synthétisent le liquide synovial. Les synoviocytes de type B ont un potentiel 

prolifératif supérieur à celui des synoviocytes de type A [11].  

L’intima et la subintima sont séparées de la capsule par la subsynoviale riche en collagènes, 

cellules adipeuses et mucopolysaccharides. 

- Le liquide synovial ou synovie 

La synovie est produite par les synoviocytes de type B de la membrane synoviale [12]. Ce 

liquide correspond à un volume inférieur à 3,5 ml et son aspect est semblable au blanc d’œuf : 

il est visqueux, transparent (ou jaune pâle) et difficile à aspirer. Sa composition est similaire à 

celle d’un ultrafiltrat du plasma, avec peu de protéines (25 g/l ; dont l’albumine, les globulines 

et des enzymes telle que la phosphatase) et de cellules (moins de 200 cellules par mm3) tels que 

les monocytes et les lymphocytes. Le liquide synovial contient de l’acide hyaluronique (environ 

3 g/l) synthétisé par les synoviocytes de type B. Le hyaluronate confère au liquide synovial des 

propriétés viscoélastiques [13].  
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La synovie possède 4 fonctions dans l’articulation : 

• Amortir les chocs qui se produisent lors de la marche ou de sauts ; 

• Nourrir le cartilage : elle fournit de l'oxygène et des nutriments aux chondrocytes du 

cartilage articulaire (qui est avasculaire) et élimine le dioxyde de carbone et les déchets 

métaboliques produits ; 

• Isoler : elle maintient à distance les surfaces articulaires, empêchant ainsi les forces 

d’abrasion excessives ; 

• Lubrifier : elle diminue la friction des surfaces cartilagineuse entres elles et contribue 

ainsi de manière significative à la légèreté et à la liberté de mouvement de l’articulation. 

- Le tissu cartilagineux 

Le cartilage est un tissu conjonctif non vascularisé et non innervé. Son rôle essentiel est 

d'assurer un bon glissement entre les pièces osseuses articulaires avec un coefficient de friction 

extrêmement bas tout en amortissant et en répartissant les pressions, rendant les stress de 

contact les plus faibles possibles. Il possède des propriétés biochimiques et physiologiques qui 

lui confèrent son élasticité et sa résistance aux forces de compression. Le cartilage du genou, 

par exemple, possède une épaisseur de 2 à 4 mm et peut supporter un poids supérieur à 5 fois 

le poids du corps [14].  

Ce tissu est blanc nacré et avec l’âge, devient blanc jaunâtre. Selon l’articulation, son épaisseur 

est variable : elle est maximale dans les zones supportant le maximum de charge comme les 

articulations des membres inférieures.  

Le cartilage est composé de cellules arrondies et volumineuses (15 à 40 µm) : les chondrocytes 

(1% du volume ; Figure 3) [15]. Ces cellules sont incluses dans des logettes : les chondroplastes.  
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Figure 3 : Composition biochimique et arrangement tri-dimensionnel de la MEC du cartilage 

articulaire. 

 

En raison de l’avascularisation du cartilage, les chondrocytes vivent en hypoxie (2 à 6% 

d’oxygène). La fonction principale des chondrocytes est la synthèse des composants de la 

matrice extracellulaire (MEC) du cartilage. Cette matrice est composée d’eau (70 à 80%), de 

protéoglycanes ( dont l’agrécane), qui restent groupés en agrégats de haut poids moléculaire, et 

de fibres de collagène de type 2, 9 et 11 [16,17]. Les chondrocytes élaborent donc la MEC mais 

peuvent aussi la détruire, assurant ainsi l’homéostasie du tissu cartilagineux.  

Les protéoglycanes sont une combinaison entre une protéine et des glycosaminoglycanes (GAG) 

[18]. Ils sont constitués de longues chaînes disaccharidiques de chondroïtine-sulfates ou de 

kératane-sulfates. Ils sont présents dans tous les tissus conjonctifs. Sur le plan chimique, les 

glycosaminoglycanes sont caractérisés par des charges négatives qui contribuent à la rétention 

des molécules d’eau. Les protéoglycanes sont donc des pièges à eau et la teneur en eau dans le 

cartilage articulaire est d’environ 72% [19]. Les protéoglycanes jouent également un rôle 

essentiel dans l’organisation de la MEC en interagissant, de façon non covalentes, avec d’autres 

molécules comme l’acide hyaluronique, les glycoprotéines et les collagènes de type 2. 

L’ensemble de ces interactions forme un réseau macromoléculaire hautement organisé et 

confère à la MEC sa cohésion et sa résistance. Le collagène de type 2 est spécifique du tissu 

cartilagineux articulaire et constitue 95% des collagènes du cartilage [20]. En microscopie 

électronique à transmission, les fibres de collagène de type 2 sont visibles avec une striation 

caractéristique tous les 640 Å et leur diamètre varie de 30 à 80 nm. Ces fibres de collagène sont 

organisées en arceaux et assurent une armature au tissu cartilagineux. Il existe d’autres types 
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de collagène dans le cartilage (collagènes de type 9 et 11), en faible quantité (environ 5%), qui 

permettent le maintien de la structure entre l’agrécane et le collagène de type 2.  

En cas de lésion, la réparation du cartilage articulaire est lente voire inexistante chez l’adulte. 

En effet, la régénération de la matrice cartilagineuse  par les chondrocytes nécessiterait 1000 

jours pour les protéoglycanes et 200 ans pour le collagène [21].  

- Le tissu osseux 

L’os adjacent à une articulation est composé d’une structure spongieuse de collagène calcifié 

recouverte d’une coque externe solide : l’os sous-chondral. Celui-ci constitue une zone de 

transition entre le cartilage et l’os. Bien que son épaisseur soit très fine (comprise entre 0,1 et 2 

mm), il joue un rôle primordial dans l’amortissement des chocs au niveau de l’articulation. L’os 

peut supporter des contraintes importantes tant qu’il est protégé par le cartilage articulaire qui 

assure une répartition harmonieuse des charges. Sans cartilage, l’os spongieux se détériore 

facilement. Contrairement au cartilage, l’os est un tissu vivant vascularisé qui se renouvelle 

perpétuellement sous l’effet des contraintes mécaniques. 

- Les ligaments et tendons péri-articulaires 

Les ligaments et les tendons sont des tissus conjonctifs fibreux qui relient, respectivement, les 

os à d’autres os et les muscles aux os. Ils sont composés de fibres de collagène. Les ligaments 

sont caractérisés par leur élasticité variable alors que les tendons sont inélastiques. Dans 

l’articulation, un maillage de ligaments et de tendons indépendants et mobiles associés aux 

fascias composent la capsule. Les ligaments ont pour fonction d’assurer une stabilité 

permanente de ces articulations, tandis que les tendons stabilisent par intermittence les 

articulations. 

 

 

 

 

 



33 

 

V. L’articulation arthrosique 

Une articulation arthrosique se caractérise par une diminution de l’épaisseur du cartilage 

articulaire, une sclérose de l’os sous-chondral, la formation d’excroissances osseuses (les 

ostéophytes), une modification des caractéristiques du liquide synovial et l’inflammation de la 

membrane synoviale (Figure 4). 

 

 

Figure 4 : Comparaison entre une articulation saine et une articulation arthrosique.  

 Source : Ligue suisse contre le rhumatisme. 

 

Lors de l’arthrose, le cartilage articulaire subit plusieurs modifications à l’échelle tissulaire, 

cellulaire et moléculaire.  

- Les modifications tissulaires et cellulaires 

L’arthrose entraine une modification de l’aspect du cartilage articulaire. Alors que la surface 

du cartilage articulaire sain est lisse, le cartilage arthrosique présente une surface rugueuse et 

des microfissures superficielles. Les microfissures s’approfondissent perpendiculairement à la 

direction des forces de cisaillement tangentielles. L’importance des fissurations aboutit au 

détachement de lambeaux de cartilage qui tombent dans la cavité articulaire mettant à nu 1’os 

sous chondral [22]. Les chondrocytes s’activent et, d’une façon intéressante, produisent le 

collagène de type 2A [23]. Ce type de collagène est principalement secrété lors de la 

chondrogenèse embryonnaire ; sa production par les chondrocytes arthrosiques laisse supposer 
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qu’ils évolueraient vers un phénotype de chondroprogéniteurs. La revue de Wollheim F.A. et 

al., renforce cette hypothèse [24]. Au niveau de la MEC, on observe une augmentation 

importante (voire excessive) de la synthèse des fibronectines, du fibrocartilage (de type 1 et 3), 

des protéoglycanes et des collagènes au cours du stade précoce de la maladie. Ceci entraîne une 

augmentation de l'hydratation, aboutissant au "ramollissement" du cartilage qui perd 

progressivement ses caractéristiques bio-mécaniques [25]. En effet, à ce stade et sous l’effet de 

l’agression initiale du tissu, les chondrocytes tentent de réparer le cartilage et de rééquilibrer la 

balance entre l’anabolisme et le catabolisme. Il s’agit d’une phase d’hypertrophie 

cartilagineuse. Aux stades intermédiaires de la maladie, les chondrocytes finissent par 

« s’épuiser ». Les caspases pro-apoptotiques s’activent et provoquent la mort des chondrocytes. 

Ceci contribue à la dégradation inéluctable de la MEC, des érosions et des effondrements locaux 

conduisant à la dégénérescence du cartilage articulaire [26]. Les caspases pro-apoptotiques sont 

activées par plusieurs molécules détaillées dans la littérature comme l’interleukine-1β (IL-1β) 

et l’oxyde nitrique (NO). Ces molécules peuvent ainsi être des cibles thérapeutiques dans le 

traitement de l’arthrose [27].  

 

La libération des débris cartilagineux dans l’articulation provoque une inflammation de la 

membrane synoviale. On parle alors de synovite [28]. Celle-ci se traduit par une douleur 

associée à un gonflement de l’articulation. La synovite est caractérisée par une surexpression 

des cytokines pro-inflammatoires IL-1β et le TNF-α (Tumor Necrosis Factor-α) [29]. Ces 

cytokines sont impliquées dans le processus catabolique du cartilage, mais stimulent aussi la 

surexpression de NO [30]. 

 

L’os sous-chondral subit également des modifications lors des stades précoces de la maladie 

avec une diminution de l’activité des ostéoblastes qui se traduit par un amincissement de l’os 

spongieux adjacent [22]. A des stades plus avancés, un remodelage osseux excessif est observé 

à proximité du cartilage articulaire dégradé entrainant la nécrose et la sclérose de l’os sous-

chondral [31]. Les tentatives de réparation cartilagineuse par sécrétion de facteurs de croissance 

(tels que le TGF-β et les BMPs) et l’effusion du liquide synovial vers l’espace médullaire de 

l’os sous-chondral affectent anormalement les CSM de la moelle osseuse qui s’impliquent pour 

la formation d’excroissances osseuses (les ostéophytes) au niveau des jonctions capsulo-

synoviales. Ces ostéophytes sont également responsables des douleurs articulaires [32].  
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- Les modifications moléculaires 

Dans le cas normal, le cartilage articulaire sain est caractérisé par une homéostasie cellulaire 

qui se traduit par un équilibre entre l’anabolisme et le catabolisme. Dans l’arthrose, cet équilibre 

n’est plus assuré et le catabolisme domine largement l’anabolisme (Figure 5). Ce déséquilibre 

se traduit par une dégradation des composants de la MEC et une libération de protéases et de 

cytokines pro-inflammatoires aggravant les lésions cartilagineuses. 

 

 

Figure 5 : Déséquilibre entre les processus anaboliques et cataboliques caractéristique de la 

physiopathologie de l’arthrose. 

 

Parmi les facteurs anaboliques du tissu cartilagineux, on peut citer les protéines osseuses 

morphogénétiques (BMPs, Bone Morphogenetic proteins), l’IGF-1 (Insulin Growth Factor-1), 

le TGF-β (Transforming Growth Factor-β) et les facteurs de croissance des fibroblastes (FGFs, 

Fibroblast Growth Factors) qui vont stimuler la synthèse des protéoglycanes, contribuant à la 

réparation cartilagineuse. La diminution de l’expression de ces facteurs lors de l’arthrose et des 

maladies liées à la vieillesse est largement décrite dans la littérature [33].  

 

Dans un contexte arthrosique, la domination du processus catabolique se traduit par une 

surexpression (par les chondrocytes, les synoviocytes ou les ostéoblastes de l’os sous chondral) 

de :  

• métalloprotéinases matricielles (MMPs) de types 2 ; 3 ; 7 ; 8 ; 9 ; 13 et 14 qui induisent 

la dégradation du collagène. Il existe des inhibiteurs naturels des MMPs, les TIMPs 
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(Tissue Inhibitors of MMP) dont l’action est insuffisante pour contrebalancer les effets 

des MMPs ;  

• les protéases ADAMTS-1 (A disintegrin and metalloproteinase with thrombospondin 

motifs 1) et les agrecanases de type 1 et 2 secrétées après stimulation par l’IL-1β et qui 

induisent la dégradation des agrécanes ; 

• les médiateurs de l’inflammation [34]. 

L’IL-1β et le TNF-α sont secrétés dans la membrane synoviale et le cartilage arthrosique. Elles 

sont impliquées dans la dégradation de la matrice extra-chondrocytaire. Ces cytokines pro-

inflammatoires sont initialement synthétisées par les synoviocytes pour venir activer les 

chondrocytes qui assurent dans un deuxième temps la prise en charge de cette synthèse tout en 

surexprimant les récepteurs à ces cytokines. Ces cytokines pro-inflammatoires ont donc une 

activité autocrine et paracrine. 

L’IL-1β joue un rôle central dans la physiopathologie de l’arthrose. Il a été démontré qu’elle 

induit sa propre synthèse, inhibe la synthèse des inhibiteurs des protéases tels que les TIMPs, 

stimule la synthèse des MMPs et stimule le système activateur plasminogène/plasmine ainsi 

que la synthèse et le relargage des éicosanoïdes telle que la prostaglandines E2 (PGE2) [35]. Le 

TNF-α agit de façon synergique avec l’IL1-β en augmentant la synthèse des MMPs et la 

libération du monoxyde d’azote (NO) et de la PGE2. D’autres cytokines pro-inflammatoires 

(IL-6, IL-17 et IL-18) ont été détectées lors de l’arthrose et contribuent au déséquilibre 

anabolisme-catabolisme. 

 La prostaglandine E2 

La PGE2 est synthétisée à partir de l’acide arachidonique, acide gras insaturé localisé dans la 

membrane nucléaire des cellules. Cette synthèse est possible à l’aide de l’action d’une enzyme : 

la cyclooxygénase (COX). Cette dernière se présente sous 2 isoformes : une forme constitutive 

(COX-1) et une forme inflammatoire (COX-2), [36]. 

M.H. Pillinger et al., ont montré qu’à l’état basal, les chondrocytes expriment COX-1 qui 

gouverne la synthèse de la PGE2 basale alors qu’aucune production de COX-2 n’est notée. Lors 

de l’arthrose, la stimulation par le TNF-α et l’IL-1ß provoque une augmentation de la synthèse 

de la PGE2 sous la dépendance de COX-2 [37]. Cette forme catabolique de la PGE2 inhibe la 

synthèse des TIMPs, active la surexpression de NO et induit l’apoptose des chondrocytes 

[38,39].  
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 NO 

Le monoxyde d’azote est un gaz synthétisé naturellement dans l’organisme à partir de la L-

arginine et de l'oxygène par plusieurs enzymes dites NO synthases (NOS) [40]. Lors de 

l’arthrose, le NO possède un effet pro-apoptotique sur les chondrocytes, stimule la synthèse de 

la prostaglandine E2 et des MMPs, et inhibe la synthèse des composants de la matrice extra-

chondrocytaire (collagène de type 2 et les agrécanes). Ainsi, NO augmente le processus 

catabolique et inhibe le processus anabolique [39,41].  

 

Il existe d’autres médiateurs pro-inflammatoires impliqués dans la dégradation cartilagineuse. 

Toussirot E.et al., par exemple, ont réussi à démontrer que, lors de l’arthrose, les adipokines 

(leptine, adiponectine, resistine, visfatine) sont détectées dans le liquide synovial et contribuent 

aux processus dégénératif et inflammatoire [42].  

 

 

VI. Les traitements de l’arthrose  

 

Aujourd’hui, il existe plusieurs stratégies thérapeutiques de l’arthrose. Elles dépendent du stade 

de l’évolution de la pathologie. Ces différentes stratégies thérapeutiques font appel à des 

recommandations hygiéno-diététiques combinées aux traitements médicamenteux et à la 

viscosupplémentation. Les traitements chirurgicaux sont envisagés en dernier recours [43]. 

 

a) Les recommandations hygiéno-diététiques 

 

Selon les recommandations du « Collège Américain de Rhumatologie » (ACR), la « Ligue 

Européen contre le Rhumatisme » (Eular) et de la « Société Internationale de Recherche sur 

l’arthrose » (OARSI), ces traitements non médicamenteux sont préconisés en première 

intention pour traiter la maladie, en particulier lorsqu’elle touche la hanche ou le genou [44–

46]. 
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Les principales mesures hygiéno-diététiques sont les suivantes : 

 

• La perte de poids en cas d’obésité 

La surcharge pondérale entraine des effets néfastes sur les articulations portantes (la hanche et 

le genou). Ces patients sont amenés à suivre un régime amaigrissant afin de viser une 

corpulence idéale normale (un Indice de Masse Corporel compris entre 18 et 25 kg/m2) et de le 

stabiliser. Pour la gonarthrose par exemple, il a été démontré qu’une perte de poids de 10% à 

partir d’un poids de départ de 95 kg (avec un IMC compris entre 29 et 55 kg/m2) permet de 

réduire l’indice de WOMAC de 28% [47]. Cet indice de WOMAC (Western Ontario and 

McMaster Universities Osteoarthritis Index) est un auto-questionnaire d’évaluation d’une 

arthrose des membres inférieurs. Il comprend 3 domaines d’analyse : la douleur, la raideur et la 

fonction quotidienne. Plus le score est élevé, plus l’articulation est douloureuse et non 

fonctionnelle.  

• La cure thermale 

Ce traitement ancestral utilise les propriétés physiques et chimiques de composants dissous 

dans l'eau pour réduire et de soulager les douleurs articulaires et améliorer la mobilité des 

patients [48,49] . Cette pratique concerne différents types d’arthrose : la hanche, les rachis 

cervicaux et lombaires, le genou et les doigts.  

• L’activité physique 

Les exercices aérobies (de 15 à 30 minutes et au moins 3 fois par semaine) soulagent les 

douleurs, renforcent les muscles, améliorent la mobilité articulaire et réduisent une éventuelle 

surcharge pondérale [50]. Le choix des activités physiques est large et dépend de la localisation 

de l’arthrose. Pour l’arthrose de la hanche par exemple, la pratique du cyclisme est plus 

conseillée que la marche car elle entretient la musculature en usant moins le cartilage de la 

hanche qui est déchargée du poids du corps [51].  

 

b) Les traitements médicamenteux 

 

Les médicaments de l’arthrose ont pour objectifs de soulager la douleur et d’améliorer la 

capacité de mouvement des articulations atteintes. Ces traitements se divisent en 2 familles : 

les médicaments à action rapide (incluant les antalgiques (analgésiques) et les anti-
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inflammatoires) et les médicaments à action lente (anti-arthrosiques symptomatiques d’action 

lente, AASAL). 

• Les antalgiques 

Les antalgiques ont pour but le traitement de la douleur. La douleur est perçue de façon variable 

entre les individus et il est ainsi important de l’évaluer avec des échelles validées. Selon 

l’Organisation Mondiale de la Santé (OMS), les antalgiques sont classés en 3 paliers en fonction 

de l’intensité de la douleur. Ces médicaments doivent être administrés à intervalles réguliers 

variant selon la forme à libération prolongée et la forme à libération immédiate. 

Les antalgiques du palier 1 (antalgiques périphériques) sont préconisés en première intention 

pour traiter la douleur arthrosique. Ce sont principalement l’aspirine et le paracétamol. Ils 

suppriment ou atténuent la douleur par action périphérique. Les antalgiques du palier 2 

(antalgiques centraux) sont le tramadol et la codéine. Ce sont des dérivés morphiniques [52]. 

De manière générale, ils inhibent la production des substances algogènes ou renforcent le 

système de contrôle des afférences douloureuses. Les antalgiques du palier 2 peuvent être 

associés aux antalgiques du palier 1 mais sont responsables de plus d’effets secondaires 

(somnolences, nausées, constipations et vertiges). Les médicaments antalgiques du palier 1 sont 

destinés aux douleurs légères à modérées alors que les antalgiques du palier 2 sont destinés aux 

douleurs modérées ou sévères ou aux douleurs insuffisamment soulagées par les antalgiques du 

palier 1. Les antalgiques du palier 3 sont des opioïdes forts (exemples chlorhydrate et sulfate 

de morphine, oxycodone et hydromorphone). Ils ne sont pas recommandés dans l’arthrose. Si 

le médecin est amené à les prescrire, il le fera en fonction de règles d'utilisation très strictes. 

 

La douleur arthrosique est une douleur de type mécanique qui peut s’accompagner de poussées 

inflammatoires. Les antalgiques des paliers 1 et 2 peuvent être associés à des co-antalgiques 

tels que les anti-inflammatoires non stéroïdiens (AINS).  

 

• Les anti-inflammatoires 

Ces médicaments agissent sur la composante inflammatoire de l’arthrose. Étant donné leurs 

effets indésirables réels (tels que les troubles gastro-intestinaux et rénaux), ils ne sont prescrits 

que lorsque les antalgiques ne parviennent pas à soulager la douleur. 
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On distingue différents types d’anti-inflammatoires : les anti-inflammatoires non stéroïdiens 

(AINS), les anti-inflammatoires non stéroïdiens inhibiteurs sélectifs de la Cox-2 (coxibs) et les 

anti-inflammatoires stéroïdiens qui sont des dérivés de la cortisone. 

La famille des AINS, administrés par voie orale, comprend de nombreux médicaments tels que 

l’ibuprofène, le kétoprofène et le naproxène [53]. Ces AINS sont des inhibiteurs de cyclo-

oxygénases. Ils se fixent sur le site catalytique de l’enzyme en empêchant ou en bloquant de 

façon définitive la liaison avec son substrat naturel, l’acide arachidonique. L’ensemble des 

effets pharmacologiques des AINS est donc la conséquence de l’inhibition de la synthèse des 

prostaglandines. Par leur mécanisme d’action, ces AINS peuvent provoquer des effets 

indésirables tels que des troubles gastro-intestinaux ou des saignements digestifs parfois graves. 

Ils sont alors associés à des médicaments protecteurs de la paroi de l’estomac [54]. Les AINS 

peuvent également être administrés par voie topique. Ils se présentent alors sous forme d’un gel 

ou d’une crème qui s’appliquent directement sur l’articulation arthrosique [55–57]. Ils 

constituent une bonne alternative aux AINS par voie orale puisqu’ils entraînent moins d’effets 

secondaires digestifs. Le Diclofénac est un exemple de cette catégorie d’AINS topiques. 

 

En dépit d’un mode d’action commun, certains AINS présenteraient moins d’effets indésirables 

que d’autres. Ces différences pourraient s’expliquer par des différences d’affinité pour les deux 

principales isoformes de cyclo-oxygénases : la COX-1 et la COX-2. La COX-1 est constitutive 

et participe à la formation physiologique des prostaglandines et de leurs dérivés. Au contraire, 

la COX-2 est essentiellement une enzyme inductible, apparaissant en particulier lors de 

processus inflammatoires. Il serait donc théoriquement idéal, pour traiter un phénomène 

inflammatoire, de bloquer sélectivement la COX-2, en évitant le blocage de la COX-1 

responsable en particulier de la gastrotoxicité des AINS. C’est sur cette hypothèse que se sont 

développés et ont été commercialisés les inhibiteurs dits «sélectifs de la COX-2 » ou «coxibs» 

[58]. Le célécoxib est un exemple d’anti-inflammatoires non stéroïdiens inhibiteurs sélectifs de 

la Cox-2.  

Les anti-inflammatoires stéroïdiens, représentés par les glucocorticoïdes ou corticostéroides, 

sont administrés en injections intra-articulaires et réduisent la douleur symptomatique de la 

maladie [59]. Ce sont des produits de synthèse dérivés de la cortisone, une hormone secrétée 

par les glandes surrénales. Après l’administration, les glucocorticoïdes se fixent à leurs 

récepteurs (GR) au niveau du cytoplasme des cellules arthrosiques, principalement les 

chondrocytes et les synoviocytes. Ce complexe ligand-récepteur formé migre dans le noyau 
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cellulaire et, par transactivation, régule l’expression de plusieurs gènes cibles. La lipocortine, 

protéine anti-inflammatoire qui inhibe la phospholipase A2 est un exemple des protéines 

stimulés par les glucocorticoïdes. Ces derniers sont également capables d’inhiber la 

transcription des gènes codants pour des cytokines pro-inflammatoires (tel que l’interleukine 2) 

ou des collagénases et de la stromélysine, impliquées toutes les 2 dans la dégradation du 

cartilage articulaire lors de l’arthrose [60,61]. Il existe des corticostéroides injectable à action 

immédiate (Betnesol®, Celestene®) ou à action prolongée (Hydrocortancyl®). Avec les 

glucocorticoïdes injectables à effet retard (dont l'effet dure plusieurs jours), des réactions 

douloureuses au site d'injection peuvent survenir dans les douze heures suivant l’injection. Elles 

disparaissent spontanément. Dans le but de limiter les effets secondaires tels que la perte 

minérale des os, l’ACR recommande de limiter le nombre d’administration de corticoïdes à 3 

ou 4 fois chaque année chez le patient [62,63], ce qui limite leur intérêt thérapeutique. 

 

• Les anti-arthrosiques symptomatiques d’action lente 

Les anti-arthrosiques symptomatiques d’action lente (AASAL) sont, dans certains cas, prescrits 

en complément aux anti-inflammatoires. Les AASAL sont classés comme 

« chondroprotecteurs » car ils visent à protéger le cartilage articulaire en ralentissant sa 

dégradation. Cette catégorie thérapeutique comprend 4 médicaments : la glucosamine, la 

chondroïtine sulfate, les insaponifiables d’avocat et de soja (IAS) et la diacerhéine.  

Dans une étude clinique réalisée par Pavelka K et al., 202 patients arthrosiques (gonarthrose) 

ont reçu pendant 3 ans, soit de la glucosamine soit un placebo. L’étude a été conduite en double 

aveugle. Les auteurs ont constaté à l’issue de l’étude que la glucosamine sulfate retarderait la 

progression de la gonarthrose [64]. D’autres essais non concluants ont provoqué le doute autour 

de cet acide aminé. Il a également été rapporté que l’administration orale de la chondroïtine 

sulfate diminue le processus catabolique lors de l’arthrose et stimule la synthèse des GAG et 

des collagènes dans la matrice extra-chondrocytaire [65]. L’efficacité de ces médicaments est 

controversée. En février 2006, l'étude GAIT, financée par les National Institutes of Health 

Américains, n'a pas montré l’effet thérapeutique de la glucosamine par rapport à un placebo 

[66]. En septembre 2010, une méta-analyse publiée dans le British Medical Journal a montré 

que la glucosamine et la chondroïtine n'ont pas d'effet bénéfique sur les symptômes de l'arthrose 

de la hanche et du genou [67]. Par ailleurs, les effets indésirables des AASAL ne sont pas 

suffisamment décrits. En 2013, le Comité pour l’Evaluation des Risques en matière de 

Pharmacovigilance (PRAC) de l'Agence européenne du médicament a recommandé de retirer 
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du marché les médicaments contenant de la diacerhéine (Art 50®, Zondar® et génériques) 

autorisés en France depuis 1994. De nombreux effets secondaires ont été signalés, de types 

gastro-intestinaux sévères et fréquents (diarrhées parfois graves, mélanose colique), cutanés de 

nature allergique ainsi que des troubles hépatiques rares mais parfois graves. Plus récemment, 

le 16 janvier 2015, le ministère de la santé français a annoncé le déremboursement des 

médicaments contenant la glucosamine. En effet, la Commission de la transparence de la Haute 

autorité de santé (HAS) a estimé que ces médicaments présentent un service médical rendu 

insuffisant pour un maintien sur la liste des spécialités remboursables aux assurés sociaux.  

 

c) La viscosupplémentation 

 

La viscosupplémentation consiste à injecter dans l'articulation douloureuse une substance 

visqueuse riche en acide hyaluronique (tel que le Hyalgan®) [68]. Lors de l'arthrose, le liquide 

synovial est appauvri en acide hyaluronique, ce qui rend le cartilage plus vulnérable aux forces 

de friction et de compression. La viscosupplémentation a pour objectifs thérapeutiques de 

stimuler la synthèse des TIMPs dans le but d’inhiber l’action des MMPs, d’améliorer la mobilité 

et de réduire la douleur [69]. Ce traitement est très utilisé contre l’arthrose de la hanche ou du 

genou [70]. Le traitement comporte de 2 à 5 injections à raison d’une injection par semaine. 

Les résultats apparaissent après quelques jours et persistent jusqu'à 1 an au meilleur des cas. 

Cependant, à l’heure actuelle, comme pour les AASAL, l’efficacité de la viscosupplémentation 

est discutée (environ 55% de réponse favorable). Par ailleurs, la viscosupplémentation est 

faiblement prise en charge par l’assurance maladie.  
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d) Les traitements chirurgicaux 

 

La chirurgie représente la solution extrême dans le traitement de l’arthrose à un stade très 

avancé, caractérisée par la dégradation presque totale du cartilage articulaire entrainant une 

articulation non fonctionnelle [71]. 

 

• L’ostéotomie 

L’ostéotomie est surtout réalisée chez les patients gonarthrosiques. Cet acte chirurgical consiste 

à corriger la déformation du membre inférieur en redressant le tibia ou, plus rarement, le fémur 

[72]. L’os déformé est d’abord sectionné puis redressé. L’ostéotomie permet aussi de 

rééquilibrer les pressions au niveau du genou en les diminuant au niveau de la zone arthrosique 

pour les reporter sur la zone saine [73]. Ce traitement ne guérit pas les gonarthrosiques (le 

pincement articulaire existera toujours) mais permet à la fois de soulager les douleurs et de 

stabiliser l’arthrose en inhibant l’aggravation du pincement articulaire. Les principaux effets 

indésirables constatés à la suite de cet acte chirurgical sont : les réactions inflammatoires, les 

hémorragies et les lésions nerveuses.  

 

• L’arthroplastie 

L’arthroplastie est préconisée pour les patients pour lesquels tous les autres types de traitements 

ont échoués. Elle est souvent pratiquée sur des patients souffrant de l’arthrose du genou ou de 

la hanche à un âge avancé. Elle consiste à remplacer, totalement ou en partie, l'articulation 

malade par une prothèse [74]. Pour la hanche par exemple, la tête et le col du fémur sont 

remplacés par une prothèse constituée de titane, d’acier ou d’alliages inoxydables associant le 

chrome et le cobalt. La surface articulaire est quant à elle remplacée par une hémisphère creuse 

en polyéthylène le plus souvent. En ce qui concerne le genou, il existe 3 familles de prothèses 

qui diffèrent selon la surface articulaire à remplacer. La prothèse unicompartimentale (PUC) 

fémoro-patellaire remplace partiellement les surfaces de l’articulation fémoro-patellaire. La 

PUC fémoro-tibiale substitue partiellement les surfaces d’une des 2 articulations fémoro-

tibiales. La prothèse tricompartimentale à glissement (PTG) remplace la totalité des surfaces de 

l’articulation. L’arthroplastie donne des résultats satisfaisants dans 95% des cas (amélioration 

de la mobilité des patients et diminution des douleurs) [75]. Par contre, elle présente quelques 

limites. Les principaux inconvénients sont le risque d’usure du polyéthylène et le descellement 

aseptique. Les débris d’usure du matériau peuvent occasionner des réactions inflammatoires de 
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la part du corps humains qui compromettront la stabilité ou la fixation des implants dans l’os. 

De plus, dans certains cas, des infections, des thromboses veineuses profondes, des lésions 

neurovasculaires et des mauvaises cicatrisations ont été observées après la chirurgie [76].  

 

• L’arthrodèse 

L’arthrodèse consiste à bloquer une articulation lésée, en créant une fusion osseuse de 

l'extrémité des os, dans le but de corriger une déformation ou d'obtenir l'indolence [77]. Elle est 

souvent pratiquée lors de l’arthrose du rachis cervico-lombaire par exemple. Deux (ou 

plusieurs) vertèbres sont fixées entre elles de façon à stabiliser l'étage vertébral défaillant. A 

cette fin, on utilise un morceau d'os qui est généralement prélevé sur la crête osseuse du bassin, 

puis ce morceau osseux est fixé par des vis ou des crochets aux vertèbres qui doivent être 

immobilisées [78]. Il s’agit d’une intervention chirurgicale complexe et la fixation de 2 ou 

plusieurs vertèbres peut provoquer un excès de travail des disques voisins (effet domino) et 

accélérer leur vieillissement. L’arthrodèse est de moins en moins utilisée pour l’arthrose du 

genou ou de la hanche car elle crée un handicap moteur permanent. Pour ces 2 articulations, 

elle est préconisée lors de l’échec d’une arthroplastie.  

 

 

Pour conclure ce chapitre, l’arthrose est un réel problème de santé publique. La pathologie 

touche le cartilage articulaire qui subit plusieurs modifications à l’échelle tissulaire, cellulaire 

et moléculaire. L’ensemble des traitements disponibles sont symptomatiques et non 

étiologiques. Ils soulagent les patients, mais n’empêchent pas l’évolution anatomique de 

l’arthrose et ne parviennent pas à restaurer la fonctionnalité des articulations.  

Il est alors indispensable de développer de nouveaux axes thérapeutiques. Ces dernières années, 

l’utilisation des cellules stromales mésenchymateuses (CSM) a suscité un intérêt particulier en 

raison de leurs propriétés spécifiques capables de traiter plusieurs pathologies dont l’arthrose. 
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Chapitre 2 

Les cellules stromales mésenchymateuses 

 

 

Au sein de l’organisme, les cellules sont renouvelées en permanence. Ce renouvellement est 

assuré par les cellules souches. Les cellules souches adultes se multiplient à l’identique (auto-

renouvellement) puis prolifèrent pour produire des progénitures qui se différencient en 

plusieurs lignées cellulaires (multipotentialité). Les organismes humains adultes contiennent 

plusieurs types de cellules souches : les cellules souches hématopoïétiques, intestinales, 

épithéliales, neuronales, embryonnaires, mésenchymateuses et adipeuses [79]. Les CSM ont été 

décrites en 1976 par Friedenstein [80] comme étant capables de former des cellules d’aspect 

fibroblastique. Ce n’est qu’en 1991 que le terme de cellules souches mésenchymateuses a été 

donné par Arnold Caplan [81]. 

 

I. Sources tissulaires  

Chez l’adulte, les CSM ont été mises en évidence dans différents tissus. Elles ont été identifiées 

pour la première fois dans la moelle osseuse [82,83], mais elles sont aussi présentes dans le 

tissu adipeux, le liquide et la membrane synoviale [84], les muscles et les tendons [85]. Les 

CSM ont également été isolées à partir de plusieurs autres tissus incluant le tissu fœtal [86], la 

veine ombilicale, le placenta et le système vasculaire [87]. 

 

II. Multipotence et chondrogenèse 

Les CSM sont considérées comme des cellules stromales multipotentes. En effet, elles sont 

capables de se différencier en lignées cellulaires adultes constituantes du cartilage, de l’os, des 

muscles lisses, des ligaments, des tendons, du tissu adipeux et stromal [88]. Dans certaines 

conditions environnementales particulières, elles possèdent la capacité de se différencier en une 

multitude de types cellulaires tels que les cardiomyocytes [89], les fibroblastes [90], les 

péricytes [91], les myocytes squelettiques [92], les cellules rétiniennes [93], les astrocytes [94], 

les cellules pancréatiques [95] et enfin les cellules neuronales [96]. 
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La différenciation des CSM en chondrocytes (la chondrogenèse) présente un intérêt particulier 

dans le traitement de l’arthrose.  

La chondrogenèse est une succession d’évènements régulés au cours desquels les CSM vont 

permettre la formation de cartilage par une différenciation en chondrocytes. L’étape la plus 

précoce de la chondrogenèse se traduit par une étape de migration et de recrutement des CSM 

au niveau des sites présomptifs de la squelettogenèse suivie d’une étape de prolifération-

condensation [97]. Cette étape de prolifération et de condensation favorise les intérractions 

cellules-cellules et cellules-matrices indispensables à la poursuite des étapes de la 

chondrogenèse. L’importance de ces interactions lors de la chondrogenèse des CSM est la 

raison pour laquelle ces cellules sont cultivées, in vitro, en micromasse. 

La différenciation des CSM en chondrocytes, dépend de plusieurs paramètres tels les facteurs 

de croissance [98,99]. Les TGF-β (Transforming Growth Factor beta) sont connus comme étant 

des inducteurs de la différenciation chondrogénique des CSM favorisant ainsi la formation d’un 

néo-cartilage hyalin ectopique [100]. Ainsi, in vitro, le TGF-β1 est souvent utilisé comme le 

principal facteur de croissance dans un milieu de culture cellulaire chondrogénique. Ces 

facteurs de croissance permettent d’une part l’expression des molécules d’adhésion (telles que 

N-CAM et N-Cadhérine) favorisant les interactions cellule-cellule et cellule-matrice lors de 

l’étape de condensation des CSM et d’autre part la synthèse des composants de la matrice extra-

chondrocytaire tels que les protéoglycanes, des agrécanes et du collagène de type 2 [101]. Les 

BMPs (Bone Morphogenetic Proteins) sont des facteurs de croissance qui favorisent aussi la 

chondrogenèse des CSM. En effet, les BMP-2, 5 et 6 interviennent lors des stades terminaux de 

la chondrogenèse [102], tandis que BMP-7 favorise la prolifération des chondrocytes et inhibe 

la fin de la chondrogenèse [103]. Dans cette famille des BMPs, BMP-2 est celle qui favorise le 

mieux la différenciation chondrogénique des CSM [100]. Le GDF-5 (growth differentiation 

factor-5) est également un facteur de croissance qui induit la différenciation chondrogénique 

des CSM en stimulant la synthèse des protéoglycanes et du collagène 2 [104].  

D’autres facteurs, telles que l’IGF (Insulin-like Growth Factor) ou le PTHrP (Parathyroid 

Hormone related Peptide), intervenant lors de la chondrogenèse ont été etudiées in vitro pour 

améliorer la différenciation chondrogénique des CSM. Cependant, elles ne permettent pas aux 

CSM de former un tissu cartilagineux comparable au cartilage natif [99].  
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III. Caractéristiques des CSM 

 

a) Phénotype et récepteurs à la surface des CSM 

 

Les CSM humaines sont distinguées par des marqueurs de surface tels que CD29, CD44, CD90 

et CD123 (Tableau I) [105].  

Elles expriment des molécules de surface dont les ligands sont présents sur les cellules matures 

des lignées hématopoïétiques comme ICAM-1, ICAM-2, VCAM-1, CD72, LFA-3, CD72 et 

ALCAM [106]. Ceci explique l’étroite interaction entre ces deux types cellulaires. Elles 

expriment de nombreuses intégrines qui ont un rôle important dans la mobilité cellulaire. 

 

Tableau I : Les marqueurs de surface des CSM d’après Pittenger et al., 2004. 
 

 

 
 
 

b) L’immunomodulation 

Les données expérimentales suggèrent que les CSM possèdent des propriétés 

immunomodulatrices. Elles jouent un rôle anti-inflammatoire mais aussi pro-inflammatoire 

(Figure 6) [107–109].  

 



48 

 

Figure 6 : Propriétés immunomodulatrices des CSM. 

 

L’action des CSM dépend de la concentration locale en cytokines pro-inflammatoires tels que 

l’IFN-γ, l’IL-1β et le TNF-α. Ainsi, l’immunomodulation assurée par les CSM favorise d’une 

part la défense de l’hôte par action des CSM1 (phénotype pro-inflammatoire) et d’autre part la 

prévention des dommages excessifs des tissus et l’activation des mécanismes de réparation par 

action des CSM2 (phénotype anti-inflammatoire).   

Lorsqu’elles acquièrent un phénotype CSM1, elles secrètent des chimiokines inflammatoires 

tels que MIP-1α (Macrophage Inflammatory Proteins-1α), MIP-1β, RANTES (Regulated on 

Activation, Normal T Cell Expressed and Secreted), CXCL9 (Chemokine (C-X-C motif) ligand 

9) et CXCL10 qui recrutent et activent les lymphocytes T [110,111].  

 

Lorsque la concentration locale en cytokines pro-inflammatoires est élevée, les CSM acquièrent 

le phénotype CSM2. Elles agissent sur les cellules immunitaires en inhibant leur prolifération 

et leur cytotoxicité à la fois en bloquant le cycle cellulaire en phase G0-G1 des cellules 

immunitaires par simple contact cellule-cellule [112–114] mais aussi en sécrétant des facteurs 

solubles anti-inflammatoires tels que la PGE2, l’Indoleamine 2,3 Dioxygénase (IDO), 

l’Hépatocyte Growth Factor (HGF) et le Transforming Growth Factor beta (TGF-β) [115–119] 

(Figure 7). 
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Figure 7 : Inhibition des cellules immunitaires par les CSM2 dans un contexte pro-

inflammatoire. 

 

 

Il a également été démontré que la PGE2 secrétée par les CSM2 intervient dans la 

« reprogrammation » des macrophages pro-inflammatoires (M1) de l’hôte en un profil anti-

inflammatoires (M2) secrétant l’IL-10 et limitant l’extravasation des polynucléaires 

neutrophiles dans les tissus et l’altération tissulaire qui en résulte [120,121].  

 

c) Actions anti-inflammatoires des CSM2 sur les cellules immunitaires 

 

• Les cellules NK 

 Les CSM2 inhibent la prolifération et la cytotoxicité des cellules NK ainsi que leur sécrétion 

d’une cytokine pro-inflammatoire : l’IFN-γ [117,122]. Cette inhibition s’exerce par 

l’intermédiaire PGE2 et du TGF-β.  

• Les cellules dendritiques 

Il a été également démontré que les CSM2 agissent en inhibant la différenciation et la 

maturation des cellules dendritiques. La PGE2, M-CSF (macrophage colony-stimulating 

factor), l’IL-6, l’IL-10 et le TGF-β secrétés par les CSM2 sont responsables de l’inhibition de 

la différenciation des cellules dendritiques [118,123–125]. L’action inhibitrice des CSM2 sur 

la maturation des cellules dendritiques se produit essentiellement via l’HGF, la PGE2 et le TGF-

β. Une baisse de la production de cytokines pro-inflammatoires (TNF-α, IFN-γ et IL-12) et une 

augmentation de la synthèse la cytokine anti-inflammatoire IL-10 par les cellules dendritiques 

immatures ont été détectées [124,126]. Les CSM2 sont capables de bloquer, par contact direct 

et sans l’intervention de facteurs solubles anti-inflammatoires, l’arrêt de la division des cellules 
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dendritiques en phase G0-G1 [127]. Cette action des CSM2 sur les cellules dendritiques a pour 

conséquence l’apparition d’une population de CPA (cellules présentatrices d’antigènes) 

immatures qui, indirectement, entraine une diminution de l’activation et la prolifération des 

lymphocytes T.  

• Les lymphocytes T 

Glennie S.et al., ont montré dans un modèle murin que les CSM2 issues de la moelle osseuse 

provoquent une baisse de la sécrétion de l’IFN-γ ainsi qu’une inhibition de la prolifération des 

lymphocytes T [112]. Ils ont démontré que les CSM2 agissent sur le cycle cellulaire des 

lymphocytes en les bloquant en G1. Les facteurs solubles, secrétés par les CSM2, agissent 

également sur les lymphocytes T. Plusieurs études ont montré qu’IDO, IL-10, HGF, TGF-β, 

VEGF et PGE2 inhibent l’activation des lymphocytes T [119,128–131]. IDO inhibe la 

prolifération des lymphocytes T par la conversion du tryptophane du milieu en L-kynurénine 

qui est un agent pro-apoptotique des lymphocytes T, B et des cellules NK (mais sans effet sur 

les cellules dendritiques) [132,133]. Quant à la PGE2, elle induit la prolifération de cellules T 

régulatrices (Treg) CD4+ CD25+ inhibant ainsi le degré de la réponse immune. L’ajout dans le 

milieu de l’indométhacine, une molécule inhibitrice de la PGE2, permet de restaurer la 

prolifération normale des lymphocytes T [134].  

• Lymphocytes B 

L’action des CSM2 sur les lymphocytes B se fait à la fois par interaction cellulaire directe et 

par la sécrétion de facteurs solubles telle que la PGE2. In vitro, lorsque des CSM2 murines sont 

co-cultivées avec des lymphocytes B, la stimulation du milieu par l’IL-4 induit une interaction 

CSM2-Lymphocytes B par l’intermédiaire du BCR qui se traduit par une inhibition de la 

prolifération, l’activation et la différentiation des lymphocytes B [112].  
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IV. Applications des CSM dans le traitement de l’arthrose 
 

Classiquement, le traitement de l’arthrose par les CSM est basé sur 2 concepts : l’ingénierie 

tissulaire et la thérapie cellulaire (Figure 8).  

 

 

Figure 8 : Stratégie de traitement de l’arthrose par les CSM.  

 

L’ingénierie tissulaire est basée sur la multipotence des CSM, en particulier leur capacité de 

différenciation chondrogénique, dans le but de former un néo-cartilage qui comblera le cartilage 

articulaire dégradé lors de la pathologie. Le second concept, la thérapie cellulaire, se repose sur 

la capacité des CSM2 à secréter, dans un contexte pro-inflammatoire arthrosique, des facteurs 

solubles thérapeutiques permettant à la fois de réduire l’inflammation et de protéger les 

chondrocytes du cartilage articulaire de la dégradation dans le but de freiner l’évolution de la 

maladie.  

a) Applications anti-inflammatoires des CSM2 en thérapie cellulaire de l’arthrose 

En 2013, Manferdini C. et al., ont co-cultivé pendant une semaine des CSM issues du tissu 

adipeux (hASC, human Adipose Stem Cells)  soit avec des chondrocytes soit avec des 
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synoviocytes inflammatoires provenant de patients gonarthrosiques (à différents stades 

inflammatoires) [135]. Les résultats ont montré que, par apport au contrôle (chondrocytes ou 

synoviocytes cultivés seuls), les hASC ont permis une diminution significative de la sécrétion 

dans le milieu de culture des différentes molécules pro-inflammatoires (IL-1β, TNF-α, IL-6, 

CXCL8/IL-8) et de chimiokines directement impliquées dans l’évolution de la maladie 

(CXCL1/GROα, CCL2/MCP-1, CCL3/MIP-1α et CCL5/RANTES). Ils ont également vérifié 

qu’IL-10, IL-1Ra, FGF-2, IDO-1 et la galectine 1 secrétés par les hASC n’étaient pas impliqués 

dans l’action anti-inflammatoire exercée par les hASC sur les chondrocytes et les synoviocytes. 

En revanche, ils ont démontré que la PGE2 sécrétée par les hASC était directement responsable 

de cet effet anti-inflammatoire par rétrocontrôle négatif. En effet, en co-culture, les hASC 

surexpriment PGE2 qui, paradoxalement, inhibe COX-2 (et donc la synthèse de la PGE2 

catabolique) au niveau des chondrocytes et des synoviocytes. Cette action anti-inflammatoire 

des hASC n’a été observée que lorsque les chondrocytes et les synoviocytes arthrosiques 

exprimaient un taux élevé de cytokines inflammatoires. Cette observation est conforme avec 

les résultats obtenus auparavant par Bonfield TL et al., dans un modèle d’inflammation 

pulmonaire murin [136]. Selon ces travaux, les CSM devraient être injectées lors de la phase 

de l’inflammation aigue pour obtenir un effet thérapeutique optimal.  

L’action anti-inflammatoire des CSM a également été démontrée par Desando et al., in vivo sur 

des lapins gonarthrosiques [137]. L’injection d’ASC autologues (2x106 par injection et 6x106 

de cellules par injection) a permis de réduire significativement l’expression de la cytokine pro-

inflammatoire TNF-α au niveau du cartilage et de la membrane synoviale jusqu’à 6 mois. Cette 

réduction de la concentration du TNF-α n’est pas dose dépendante. Les auteurs ont aussi pu 

mettre en évidence une action chondroprotectrice des ASC par expression de l’HGF. Le rôle 

anti-fibrotique et chondroprotecteur de l’HGF secrété par les CSM lors de l’arthrose a été 

démontré in vitro par Maumus M. et al., [138] avec des co-cultures de chondrocytes de patients 

arthrosiques et des hASC. Dans ces conditions, une importante diminution de l’expression de 

TGF-β1 et des collagènes de type 1 et 3 par les chondrocytes a été observée, ainsi qu’une 

surexpression de l’HGF par les hASC. Ces modifications se sont traduites par une baisse de 

l’hypertrophie et de la fibrose. Le rôle de l’HGF a été prouvé par son blocage par un anticorps 

qui a permis de rétablir la fibrose des chondrocytes. L’action anti-hypertrophique de l’HGF 

s’expliquerait par la diminution de la sécrétion du TGF-1β par les chondrocytes arthrosiques. 

En effet, il a été montré que la diminution de la concentration du TGF-1β dans le milieu inhibe 

la voie de signalisation ALK1-Smad1/5/8, qui lorsqu’elle est activée, permet l’hypertrophie par 

activation de Runx2 et la synthèse de MMP13. L’augmentation de la concentration de l’HGF 
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dans le milieu active le facteur de croissance CTGF (Connective Tissue Growth Factor), un 

inhibiteur de la synthèse du collagène de type 1 et donc de l’hypertrophie et de la fibrose [139]. 

Enfin, le rôle anti-fibrotique et anti-hypertrophique exercé par l’HGF a permis de protéger les 

chondrocytes de l’apoptose.  

 

b) Ingénierie tissulaire et essais cliniques 

Dans l’ingénierie du cartilage, la première approche a été d’injecter des cellules déjà 

spécialisées, les chondrocytes, pour combler les défauts du cartilage articulaire. En pratique, 

cette stratégie présente 2 inconvénients : (i) les chondrocytes, avant leur injection et au cours 

de leur prolifération in vitro, ont tendance à se dédifférencier [99,140,141] et, (ii) leur efficacité 

thérapeutique, in vivo, semble dépendre de l’âge des patients [142]. Cette dernière étude 

clinique, qui porte sur un total de 72 patients arthrosiques, 10 à 15 millions de chondrocytes 

autologues issues du cartilage d’une articulation saine (32 patients) ou de CSM autologues 

issues de la moelle osseuse (32 patients) ont été injecté en intra-articulaire. Les résultats ont 

montré un effet bénéfique des CSM, sur la formation d’un néo-cartilage hyalin et une 

amélioration de la qualité de vie, chez les 32 patients traités, indépendamment de leur âge. En 

revanche, un état thérapeutique des chondrocytes n’a été observé que chez les patients de plus 

de 45 ans.  

Prenant en comptes les limites de l’injection des chondrocytes, les CSM sont considérées 

comme une nouvelle source cellulaire prometteuse dans le traitement de l’arthrose du fait de 

leur potentiel de différenciation. Elles constituent ainsi un outil thérapeutique prometteur pour 

la régénération et la réparation du tissu cartilagineux. Plusieurs essais cliniques utilisent les 

CSM dans la régénération du cartilage. Ces essais cliniques, de phase 1 à 2, sont soit en cours 

ou bien terminés et visent à évaluer la capacité des CSM à réparer des défauts de cartilages 

traumatiques, essentiellement de la hanche ou du genou. Plusieurs stratégies ont été testées. La 

plus simple et la plus fréquente consiste à injecter directement dans l’articulation des CSM 

« fraiches » directement après leur collecte et sans étape de culture cellulaire [143] ou après une 

étape de prolifération in vitro de 2 à 4 semaines. Dans ces cas, les CSM injectées sont 

essentiellement issues de la moelle osseuse, du tissu adipeux ou du cordon ombilical du patient 

arthrosique ou de donneurs sains [144,145].  

Parmi les premiers essais cliniques publiés, Centeno CJ et al., ont prélevé des CSM de la moelle 

osseuse de la crête iliaque d’un patient de 46 ans présentant une gonarthrose sévère du genou 
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gauche [146]. Après une étape de prolifération comprenant 5 passages, 22 millions de CSM ont 

été injectées par voie percutanée (aiguille 25 G, 0,5 mm de diamètre) dans l’articulation gauche. 

Six mois après l’injection, l’IRM a mis en évidence une augmentation du volume supérieure à 

20% et 28% respectivement du cartilage articulaire et du ménisque gauche du patient. Ce 

traitement a également montré un effet antalgique indirect et a permis une amélioration de la 

mobilité du patient. Dans un autre essai, Orozco L et al., ont traité 12 patients gonarthrosiques 

sévèrement atteints (stade 2 à 4 selon le score de Kellgren et Lawrence), en leur injectant, après 

3 semaines d’amplification, 40 millions de CSM autologues issues de la moelle osseuse [147]. 

Un an après, l’étude quantitative par T2-mapping en IRM a montré une diminution d’environ 

27% du PCI (Poor Cartilage Index) chez 11 des 12 volontaires et une diminution progressive 

(de 65% à 78%) des gênes fonctionnelles et des douleurs ressenties, mettant ainsi en évidence 

l’effet thérapeutique des CSM injectées.  

Dernièrement, la 1ère phase de l’essai ADIPOA, conduit par les professeurs Christian 

Jorgensen et Frank Barry, a pris fin [148]. Il a été conduit sur 18 patients volontaires 

gonarthrosiques (du stade primaire aux stades plus avancés avec une majorité au stade 4 (83% 

des patients)) qui ont reçu une injection unique de CSM autologues (issues du tissu adipeux) 

directement dans l’articulation. Trois doses différentes de cellules ont été injectés en intra-

articulaire (2x106, 10x106 et 50x106). Les premiers résultats ont montré une réponse positive 

chez 80% des sujets, avec un gain de fonctionnalité et une baisse significative de la douleur 

neuf mois après l’injection. Les améliorations les plus importantes ont été observées chez les 

patients ayant reçu 2x106 CSM au total. Ainsi, un excès en CSM injectées par rapport à la 

concentration optimale, ne favorise pas leur effet thérapeutique. La phase 2 de l’essai, qui 

consiste à évaluer à l’échelle moléculaire et histologique les effets des CSM sur l’évolution de 

la maladie, a débuté à la fin de l’année 2015 sur 150 patients. 

 

En raison de leur capacité à réparer d’autres tissus et de leur aptitude à diminuer le processus 

inflammatoire, les CSM ont étaient appliquées dans essais cliniques en rapport avec d’autres 

pathologies. Les CSM ont démontré un effet thérapeutique dans le traitement du diabète, de 

l’ostéogenèse imparfaite, des pathologies gastro-intestinales, des maladies cardio-vasculaires, 

dans le soutien de l’hématopoïèse et la prévention des réactions de GVHD (Graft Versus Host 

Disease) [149,150].  
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Les résultats de ces essais cliniques sont assez contradictoires en ce qui concerne la dose 

optimale de CSM à injecter et la durée nécessaire pour observer un effet thérapeutique, 

probablement en raison de limitations de cette stratégie.      

 

 

V. Limitations de l’application des CSM 

Des études in vitro et in vivo ont montré que l’application des CSM présente deux principales 

limites. D’une part, les méthodes d’injection utilisées entrainent une mort cellulaire massive 

dépendante du diamètre interne du système d’injection [151,152] et d’autre part une fuite de la 

zone d’injection des CSM est observée en raison de leur propension à migrer [153,154]. Ainsi, 

Detante et al., ont injecté par voie intraveineuse 3x106 de CSM marquées chez des rats sains et 

des rats présentant un accident vasculaire cérébral [154]. Deux heures et 20 heures après 

l’injection, les CSM ont été localisées chez les 2 groupes de rats traités dans divers organes et 

essentiellement, par ordre croissant, le poumon, les reins, le foie, la rate, le sang, l’estomac, le 

cœur et le cerveau. Un nombre important de CSM a aussi été détectées dans l’urine de ces 

animaux. Dans une autre étude, lorsque Toupet K. et al., ont injecté, par voie intra-articulaire, 

un million de CSM humaines issues du tissu adipeux dans des souris [153], seuls 15% des CSM 

injectées ont été détectées in situ après 1 mois et uniquement 1,5% après 6 mois. La majorité 

des cellules avaient migrées vers divers organes tels que le cœur, les poumons, les intestins, la 

rate et le cerveau des souris.  

L’encapsulation des CSM dans des biomatériaux polymériques est une approche qui pourrait 

contourner ces limitations décrites et améliorer ainsi leur utilisation thérapeutique. En effet, 

l’incorporation des cellules dans des particules polymériques permet de les protéger lors de 

l’injection [155,156]. Aguado et al., ont comparé la viabilité des CSM, avec ou sans 

encapsulation dans l’alginate, après une injection à travers une aiguille de 28 G [151]. La 

viabilité des cellules non encapsulées n’est que de 58% contre 89% lorsqu’elles sont 

encapsulées. Cette technique permet également de diminuer la migration des CSM en réduisant 

leur mobilité. Des CSM encapsulées et marquées dans l’agarose (particules de 106 µm de 

diamètres) ont été injectées en intra-myocardique dans un modèle animal présentant une lésion 

cardiaque [157]. Elles ont été détectées au niveau du site d’injection pendant toute la durée de 

l’étude (6 mois). En revanche, lorsqu’elles ont été injectées directement sans être encapsulées, 
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elles n’ont été détectées in situ que pendant les deux premiers jours confirmant ainsi leur 

capacité de migration.   

Il a été également démontré que l’encapsulation dans des biomatériaux fournit aux CSM 

encapsulées un micro-environnement comparable à celui de leur matrice extracellulaire ce qui 

favoriserait, par apport à leur injection en 2 dimensions, une amélioration de leur 

biofonctionnalité [158,159] sur une durée prolongée [160]. 

 

Pour conclure ce chapitre, les CSM semblent avoir un avenir prometteur en médecine. De par 

leur multipotence et leur sécrétome, elles peuvent constituer un outil thérapeutique en médecine 

régénérative et dans le traitement des maladies inflammatoires.  

Cependant, l’injection des CSM souffre de 2 limitations majeures. Plusieurs travaux montrent 

que la protection des CSM dans des particules d’hydrogels réticulés (issus de matériaux 

biocompatibles) permettrait de contourner les limitations et ainsi améliorer l’efficacité 

thérapeutique des CSM. 
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Chapitre 3 

L’encapsulation des CSM  

 

I. Généralités 

L’encapsulation des CSM a pour objectif de les protéger au sein d’une structure sphérique, 

appelée particule, constituée de biomatériaux. Les particules formées sont classées en deux 

groupes de structure différente (Figure 9). 

 

Figure 9 : Représentation des deux types de particules. 

Source : Figure modifiée à partir de « Orbis Biosciences ». 

 

Les capsules sont des particules creuses composées d’une enveloppe formée par un film continu 

du polymère réticulé qui isole les cellules encapsulées au cœur de cette entité. Il s’agit d’un 

système réservoir. Les sphères sont, quant à elles, des particules pleines composées d’un réseau 

continu de matériau support dans lequel sont dispersées les cellules encapsulées. Il s’agit d’un 

système matriciel. 
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L’encapsulation des CSM consiste à incorporer les CSM à l’intérieur d’un hydrogel réticulé 

biocompatible et composé d’une matrice semi-perméable qui évitera aux composants du 

système immunitaire (incluant les anticorps et les cellules immunitaires) de l’hôte d’entrer 

directement en contact avec les cellules encapsulées afin d’éviter une activation de la réponse 

immunitaire et donc préserver les CSM (Figure 10). Cette notion de perméabilité dépend 

directement de la taille et la densité des pores à la surface des particules. 

 

 

Figure 10 : Principe de l’encapsulation des CSM. 

 

Ainsi, la taille des pores de la matrice devra donc être suffisamment petite afin d’empêcher (i) 

les cellules immunitaires de rentrer en contact avec les CSM encapsulées et (ii) les CSM 

encapsulées de migrer vers l’extérieur de la particule.  

A l’inverse, le matériau qui entoure les cellules ne doit pas constituer une barrière physique 

contre la diffusion d’éléments indispensables à la survie et la biofonctionnalité des CSM 

encapsulées. Ainsi, il doit permettre la diffusion libre de l’oxygène et des nutriments qui 

proviennent du sang, et des déchets du métabolisme cellulaire. Il doit également permettre à la 

Déchets du 

métabolisme 
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fois la diffusion des cytokines pro-inflammatoires vers les CSM et la diffusion des facteurs 

solubles thérapeutiques, produits par les CSM stimulées, vers l’extérieur de la particule Ainsi, 

la réussite de l’encapsulation cellulaire requiert un équilibre précis entre la perméabilité et le 

seuil de rétention des molécules (MWCO, molecular weight cut-off) [161,162]. 

L’encapsulation cellulaire est mise en œuvre après mélange des cellules avec le polymère en 

solution qui est ensuite réticulé dans des conditions opératoires qui dépendent de la nature du 

polymère. Ce procédé a été proposé par Lim et Sun en 1980 qui ont encapsulé des cellules 

pancréatiques dans de l’alginate pour les injecter chez des rats diabétiques dans le but d’éviter 

les traitements immunosuppresseurs [163].   

 

II. Biomatériaux utilisés pour l’encapsulation des CSM 

L’encapsulation cellulaire requiert l’utilisation de matériaux biocompatibles [164]. La nature 

des biomatériaux, leur degré de polymérisation et le procédé d’encapsulation ont une influence 

sur les propriétés physico-mécaniques des particules générées. Plusieurs polymères naturels ou 

synthétiques ont déjà été évalués pour l’encapsulation des CSM [165]. Chaque polymère 

possède des avantages mais aussi des inconvénients. Les polymères naturels ont été les plus 

étudiés en raison de leur biocompatibilité et de la simplicité de leur procédé de polymérisation. 

Cependant, pour leur obtention, ils nécessitent souvent des procédés d’extraction avec des 

traitements chimiques lourds ainsi qu’une purification poussée pour éviter la présence de 

toxines résiduelles qui peuvent provoquer des réponses immunitaires in vivo [166,167]. Enfin, 

il a été démontré que les polymères naturels présentent aussi de faibles propriétés mécaniques 

difficilement modifiables [168], d’autant plus que les modifications chimiques expérimentées 

ont été associées à une augmentation de leur toxicité [169]. 

Les polymères synthétiques utilisés offrent de plus grandes propriétés mécaniques et une 

modulation facilitée de ces propriétés pour adapter les particules obtenues aux propriétés et aux 

exigences du tissu étudié. Une meilleure reproductibilité des particules a également été 

observée [170]. Cependant, l’encapsulation cellulaire dans ce type de polymère n’est pas autant 

décrite que celle dans les polymères naturels et les effets indésirables à long (voire moyen) 

terme sont peu connus. Par ailleurs, la mise en œuvre de certains de ces polymères nécessite 

des conditions opératoires extrêmes (température et pH) inappropriées pour l’encapsulation 

cellulaire [171]. 
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Dans le but d’optimiser l’encapsulation des cellules, des polymères ont été associés entre eux 

pour former des copolymères. Cette stratégie a montré son intérêt pour améliorer les propriétés 

mécaniques des hydrogels et de les rendre adéquat pour une application en ingénierie tissulaire 

[172–175].   

 
 

a) Les principaux polymères naturels 

Plusieurs polymères naturels ont été utilisés pour l’encapsulation de CSM (Tableau II). 

Tableau II : Principaux polymères naturels utilisés pour l’encapsulation des CSM en 

ingénierie tissulaire. 

Polymères Origine Type et 

caractéristiques 

Réticulation Avantages 

et 

Inconvénients 

Exemples 

d’encapsulation 

de CSM 

Alginate Algues 

marines 

Polysaccharide 

anionique 

Ionique + Gélification 

rapide 

-Forte résorbabilité 
en milieux 
physiologiques 

[176–178] 

Chitosan Crustacés Polysaccharide 

cationique 

Ionique + Biocompatible 

-Réticulation 

nécessite des 

modifications 

chimiques qui 

augmentent le 

risque de toxicité 

[179,180] 

 

Collagène MEC Protéine Thermique et 

par variation 

du pH 

+ Favorise les 

interactions 

« cellules-matrice » 

-Faibles propriétés 

mécaniques 

[181,182] 

 

Agarose Algues 

marines 

Polysaccharide de 

charge neutre 

Thermique + Biocompatible 

-La température de 

réticulation doit être 

ajustée pour être 

compatible avec 

l’encapsulation 

cellulaire 

[157,183] 
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Acide 

Hyaluronique 

MEC Polysaccharide 

anionique 

Thermique ou 

photonique 

+ Biocompatible 

Réticulation 

nécessite des 

modifications 

chimiques qui 

augmentent le 

risque de toxicité 

[184,185] 

 

 

1. L’alginate 

Il s’agit du polymère le plus décrit pour l’encapsulation cellulaire. L’alginate de sodium est un 

polysaccharide issu des algues marines brunes [186]. Ce polymère anionique est composé de 

deux types de monomères : l’acide α-L-guluronique (G) et l’acide β-D-mannuronique (M) liés 

en 1-4 selon des proportions et des arrangements variables (Figure 11). 

  

 

 

Figure 11 : Structure de l’alginate. 

 

Les caractéristiques physico-chimiques et mécaniques, telles que la rigidité, l’élasticité et la 

taille des pores [187,188] des particules issues de l’alginate dépendent fortement de la 

proportion G / M. Une forte proportion en G renforce les propriétés mécaniques (résistance à 

la contrainte mécanique) et génère une taille de pore plus importante, alors que la richesse en 

M favorise son élasticité. La réticulation de l’hydrogel d’alginate, se fait en présence d’un cation 

divalent tel que le calcium ou le baryum. Une réticulation ionique se produit par échange entre 

l’ion sodium monovalent et le cation divalent entraînant des interactions essentiellement entre 
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les blocks G des chaînes d’alginate et le cation divalent. Cette dimérisation est appelée structure 

type "boite à œufs" [189] (Figure 12).  

 

 

 

Figure 12 : Réticulation ionique de l’alginate en présence du calcium. 

Source : [190]. 

 

La réticulation est réversible in vitro mais aussi in vivo ce qui limite son utilisation pour le 

développement de système de libération de molécules thérapeutiques sur une longue période, 

mais par contre, favorise son emploi en ingénierie tissulaire. Ainsi, lorsque les particules 

d’alginate sont placées dans des solutions contenant des agents chélateurs à des concentrations 

physiologiques, elles déréticulent [191]. Une étude a montré qu’après l’encapsulation de CSM 

(humaines et issues du cordon ombilical) dans l’alginate, le début de déréticulation des 

particules est observé à partir du 21ème jour après la culture dans un milieu ostéogénique [192]. 
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2. L’acide hyaluronique 

 

L’acide hyaluronique (HA) est un polysaccharide anionique synthétisé par la hyaluronate 

synthétase et composé d’une répétition de 1,3-β-D-acide glucuronique et de 1,4-β-N-acetyl-D-

glucosamine [193]. Il s’agit d’un composant majeur de la MEC des tissus conjonctifs tel que le 

cartilage [194]. Dans sa forme native, cet acide est hydrophile, soluble en solution aqueuse et 

possède de faibles propriétés mécaniques. Une modification chimique au niveau des 

groupements carboxyliques, hydroxyles ou acétyles permet sa réticulation [195,196]. L’une des 

stratégies consiste à traiter l’acide par du méthacrylate pour permettre une photoréticulation. 

L’augmentation de la concentration du méthacrylate augmente la rigidité de l’hydrogel HA 

réticulé et diminue la capacité de diffusion des molécules à travers la matrice [197,198].  

Dans la littérature, l’acide hyaluronique est surtout utilisé pour encapsuler des cellules dont la 

MEC est riche en acide hyaluronique et en glycosaminoglycanes. Dans l’ingénierie tissulaire 

du cartilage, ce polymère est très utilisé pour la différenciation chondrogénique des CSM 

encapsulées [199–201]. 

Une étude de Khetan. S nous montre l’importance des propriétés mécaniques de l’acide 

hyaluronique sur la multipotence des CSM encapsulées [202]. Lorsque ces dernières sont 

encapsulées dans l’acide hyaluronique dont les propriétés élastiques sont importantes, les CSM 

subissent des forces de tractions qui induisent leur différenciation ostéogénique. En revanche, 

une réduction de cette élasticité (notamment par double réticulation du polymère) favorise la 

différenciation adipocytaire des CSM encapsulées.  

 

 

 

3. L’agarose 

L’agarose est un polysaccharide de charge neutre et issu des algues marines rouges : 

Rhodophyceae [203]. Ce polysaccharide est composé de deux types de monomères : le β-D-

galactopyranose et le 3,6-anhydro-α-L-galactopyranose[204]. Les groupes hydrophobes de 

l’agarose sont responsables de sa réticulation. Cette dernière nécessite 2 étapes : la 

solubilisation de l’agarose et une augmentation de la température. La solubilisation du 

polysaccharide dans une solution aqueuse entraine des modifications structurelles : il se déroule 

et s’étire. A partir de 35° à 40°C, les chaînes se rapprochent de façon parallèle pour isoler leurs 

groupes hydrophobes et expulser les molécules d’eau entre eux. Ces groupes se tournent vers 

l’intérieur et permettent un rapprochement des chaînes et la formation de liaisons hydrogènes. 

L’association se produit en adoptant une structure en hélice. Ces hélices se lieront pour former 
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des agrégats au sein desquels l’eau sera « emprisonnée », l’hydrogel devient alors solide [205]. 

La température de réticulation de l’agarose dépend fortement de la structure et de la masse 

moléculaire du polymère. Quant à la taille des pores des particules d’agarose obtenues, elle 

dépend essentiellement de 2 paramètres : la température de réticulation et la concentration de 

l’hydrogel.  Plus la température de réticulation est faible, plus la taille des pores des particules 

sera faible et l’élasticité importante [206]. L’augmentation de la concentration de l’agarose 

provoque également une diminution de la  taille des pores [207]. In vitro, la dégradation des 

particules d’agarose est possible à l’aide de l’agarase [208]. In vivo, cette enzyme n’existe pas 

et les particules d’agarose ne sont pas alors biodégradables.  

 

4. Le chitosan 

 

Le chitosan est un polysaccharide cationique issu de la chitine, composant de l’exosquelette des 

arthropodes ou de l’endosquelette des céphalopodes. La désacétylation de la chitine permet 

l’obtention du chitosan [209]. Ce dernier n’est soluble qu’en milieu acide par protonation des 

groupes amines présents sur la macromolécule. Le chitosan est souvent réticulé chimiquement 

en présence d’aldéhyde, tel que le glutaraldéhyde [210,211], comme agent de réticulation.  

Les propriétés physiques et chimiques d’un gel de chitosan réticulé sont modulables. Elles 

peuvent être contrôlées en particulier par le degré de désacétylation de la chitine. Ainsi, 

l’augmentation de la désacétylation favorise l’adhésion et la prolifération des cellules 

encapsulées et diminue la dégradation enzymatique des particules de chitosan par les lysozymes 

[212].  

La solubilisation du chitosan en milieu acide constitue un obstacle majeur à l’encapsulation des 

cellules. Plusieurs solutions ont été proposées pour contourner ce problème. Il a été montré par 

exemple que la neutralisation du gel de chitosan acide, par ajout d’un sucre phosphate ou 

polyol-phosphate, permet la réticulation à la température corporelle [213] et favorise ainsi 

l’encapsulation des cellules. 

 

 

 

 

 

 

 



65 

 

5. Le collagène 

 

Le collagène est la protéine la plus abondante dans l’organisme humain. Cette protéine est 

constituée de 3 hélices comptant chacune 1050 acides aminés. Celles-ci sont reliées par des 

liaisons covalentes et des liaisons hydrogène entre l’hydroxylysine et l’hydroxyproline [214]. 

Le collagène est classiquement solubilisé dans un milieu acide. Il a été démontré, in vitro, que 

cette protéine est capable de s’autoréticuler par neutralisation du pH du milieu acide (par 

addition de NaOH par exemple) ou par modification de la température [179,215,216]. Le 

collagène peut être également réticulé par un traitement physique tel que l’irradiation UV 

[217,218] ou par addition de glutaraldéhyde.  

Parmi les différents types de collagène animaux, seuls les collagènes de type 1 et 2 ont été 

utilisés pour l’encapsulation cellulaire. Les particules de collagènes sont pH-réversibles et sont 

biodégradables par voie enzymatique (métalloprotéinase et collagénase) [219]. En revanche, 

ces hydrogels favorisent l’adhésion et la prolifération des cellules encapsulées [220]. Enfin, 

bien qu’il soit possible d’améliorer les propriétés mécaniques d’un collagène par 

l’incorporation de différents agents de réticulation (glutaraldehyde, formaldehyde, 

carbodiimide), ces propriétés demeurent faibles. Par ailleurs, ces agents de réticulation sont des 

facteurs de toxicité mutagènes.   

 

 

b) Les polymères synthétiques 

 

Parmi les polymères synthétiques le Polyéthylène glycol (PEG) est le plus utilisé pour 

l’encapsulation cellulaire. Le PEG est un polyéther linéaire hydrophile et composé d’une 

répétition (supérieure à 4) de la séquence ( - O – CH2 – CH2- ) [221]. Ce polymère est très 

souvent co-polymérisé avec des diacrylates (PEGDA) ou diméthacrylates (PEGDMA), puis 

réticulé par photoréticulation [222]. L’application des rayons UV permet la réticulation rapide 

du co-polymère en créant des liaisons covalentes, notamment entre les groupements thiols. Les 

particules obtenues ont des propriétés mécaniques modifiables pour les adapter aux tissus 

étudiés [223]. La viabilité des CSM encapsulées dans ces co-polymères est faible. Pour 

contourner ce problème, Nuttelman CR et al., ont proposé une modification du co-polymère 

PEGDA en lui greffant soit des groupements phosphates (pour attirer dans les particules de 

l’ostéopontine) ou bien la séquence peptidique RGD (Arg-Gly-Asp, connue pour favoriser 
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l’adhésion des cellules encapsulées) [224]. Les auteurs ont montré qu’en greffant la séquence 

peptidique RGD ou les groupements phosphate, la viabilité des CSM encapsulées à J7 passe de 

15% à respectivement 75% et 97%. D’autres modifications chimiques du PEG ont été réalisées, 

notamment pour le rendre biodégradable et favoriser l’adhésion des cellules encapsulées, dans 

le but optimiser son utilisation en ingénierie tissulaire [225]. 

De façon plus marginale, d’autres polymères synthétiques, de la famille des polyacrylates et 

des polyesters aliphatiques, ont été utilisés pour l’encapsulation des CSM (Tableau III).  

 

Tableau III : Polymères synthétiques les plus utilisés pour l’encapsulation des CSM en 

ingénierie tissulaire. 

Polymère Famille Encapsulation de CSM 

PEG 

 

Polyéther [226–228] 

Méthacrylate Polyacrylate [229] 

Polyacrylamide Polyacrylate [172,230] 

HEMA 

(HydroxyethylMethacrylate) 

Polyacrylate [231] 

PLGA(acide poly(lactique-

co-glycolique)) 

Polyester aliphatique [232] 

Polycaprolactone Polyester aliphatique [232] 

PVA Acétate de polyvinyle [233] 

 

 

c) Choix du polymère pour l’encapsulation des CSM 

Comme abordé précédemment, le traitement de l’arthrose par les CSM se repose sur 2 

stratégies : l’ingénierie tissulaire et la thérapie cellulaire.  

Le succès de la première stratégie, l’ingénierie du cartilage, lors de l’encapsulation des CSM 

dépend de plusieurs facteurs. Les CSM doivent rester viables et maintenir leur chondrogenèse 

après l’encapsulation. Par conséquent, le choix du polymère est crucial pour assurer ces 2 

conditions. Le polymère sélectionné doit favoriser l’adhésion des CSM encapsulées et la 

formation d’interactions cellules-matrice et cellules-cellules. Ces interactions sont 
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indispensables à l’activation des voies de signalisation, telles que Notch et Wnt/β-catenine, 

impliquées dans la chondrogenèse des CSM [234,235]. Les propriétés mécaniques et de 

diffusion des particules obtenues sont également à prendre en considération. La particule doit 

être plutôt élastique que rigide pour favoriser la chondrogenèse des CSM plutôt que leur 

ostéogénèse [236,237]. Le polymère sélectionné doit également générer des particules dont la 

matrice (i) est assez perméable pour la diffusion des nutriments essentiels à la survie des cellules 

encapsulées et (ii) présente une taille de pore inférieure à la taille des cellules encapsulées et 

immunitaires. Enfin, le polymère doit être assez résorbable après l’injection in vivo, pour 

permettre aux CSM, encapsulées et différenciées en chondrocytes, d’être libérées pour combler 

le défaut cartilagineux et régénérer le cartilage articulaire.   

La réussite de la thérapie cellulaire, requiert des exigences similaires à celles évoquées 

précédemment : le maintien de la viabilité et de la biofonctionnalité, c’est-à-dire la capacité des 

CSM après leur encapsulation à secréter des facteurs solubles dans un contexte pro-

inflammatoire. En revanche, le polymère sélectionné doit générer des particules non résorbables 

pendant la durée de l’effet souhaité. Quant à l’adhésion des CSM à la matrice de la particule 

après leur encapsulation, contrairement à la stratégie précédente, cette condition n’est pas 

obligatoire pour le succès de ce concept.  

Il n’existe donc pas un matériau « idéal » pour l’encapsulation des CSM. Un matériau peut être 

plus adapté pour l’ingénierie tissulaire et inapproprié pour la thérapie cellulaire.  

Le choix du matériau est donc dicté par les objectifs attendus. De par leur biodégradabilité et 

leur capacité à favoriser la chondrogenèse des CSM encapsulées, le collagène, la fibrine et 

l’acide hyaluronique sont adaptés pour des applications en ingénierie du cartilage. D’autres 

polymères biodégradables (tel que l’alginate) nécessitent une modification chimique pour 

améliorer la chondrogenèse des CSM encapsulées. L’agarose et le PEG, en raison de leur non 

biodégradabilité, pourraient être les mieux adaptés pour des applications en thérapie cellulaire.      

Il est envisageable de développer de nouveaux polymères, tels que les polymères hémi 

synthétiques, dont les propriétés pourraient être modulées en fonction des objectifs pour 

éventuellement une utilisation simultanée en ingénierie du cartilage et en thérapie cellulaire. 
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III. Les principales méthodes de réticulation et d’encapsulation cellulaire 

Il existe plusieurs techniques pour l’encapsulation des cellules (Tableau IV).  

 

Tableau IV : Comparaison de différentes techniques d’encapsulation cellulaire. 

Techniques 

d’encapsulation 

Uniformité 

de la forme 

Uniformité 

de la taille 

Avantages / Inconvénients 

Extrusion Moyenne Moyenne Avantages : simplicité, rapidité et faible 
coût. 

Inconvénients : homogénéité et uniformité 
de taille des particules à améliorer. 

Emulsion Bonne Faible Avantages : contrôle de la cinétique de 
diffusion des molécules thérapeutiques 
possible ; rendement de production 
important. 

Inconvénients : rendement 
d’encapsulation faible, forces de 
cisaillement et importante polydispersité de 
taille. 

Microfluidique Bonne Bonne Avantages : excellents rendement 
d’encapsulation et d’uniformité de la taille 
et de la forme des particules. 

Inconvénient : faible rendement de 
production des particules. 

Impression 3D Bonne Bonne Avantages : excellents rendement 
d’encapsulation et d’uniformité de la taille 
des particules. 

Inconvénients : pas encore assez 
développée, complexité et technique 
coûteuse. 

Photolithographie Bonne Bonne Avantages : excellents rendement 
d’encapsulation et d’uniformité de la taille 
des particules. 

Inconvénients : pas encore assez 
développée, complexité et pas toujours 
adaptée à l’encapsulation cellulaire. 
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Cette diversité de techniques est la conséquence des différents choix de polymères disponibles 

et de leur mode de réticulation. Il existe 3 types de réticulation permettant la génération de 

particules à partir d’un hydrogel : les réticulations thermiques, ioniques, et chimiques (Figure 

13). 

 

 

Figure 13 : Mécanismes de réticulation des polymères. 

Source : Gasperini L et al. (2014). 

 

La réticulation thermique (Figure 13a) concerne les polymères thermosensibles tels que 

l’agarose et la gélatine. Ces derniers, sous l’effet de la variation de la température, réticulent. 

La plupart des hydrogels issues de polymères naturels thermosensibles, contrairement à ceux 

issues de polymères synthétiques thermosensibles, réticulent après l’augmentation puis le 

refroidissement de la température [238,239]. La réticulation ionique (Figure 13b) concerne 

certains polymères anioniques ou cationiques. Lorsque ces polymères polyélectrolytes sont 

sous forme d’hydrogels, l’addition d’ions de charges opposées provoque leur réticulation 

ionique [240]. La réticulation de l’alginate de sodium à l’aide d’un cation divalent est un 

exemple de ce type de réticulation. Une autre catégorie de polymères, tel que le PEG, 

nécessitent une réticulation chimique pour des particules. Ce type de réticulation peut être initié 

par exemple par un rayonnement UV (Figure 13c). Cette méthode nécessite la présence d’une 
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molécule photoinitiatrice [241]. Au préalable, le polymère doit être modifié chimiquement 

notamment en lui greffant un groupement fonctionnel tel que l’acrylate.  

 

a) L’extrusion 

C’est la technique la plus simple et la plus utilisée pour encapsuler les cellules et notamment 

les CSM. Elle consiste à former des gouttes d’hydrogel, au travers d’un tube capillaire, dans un 

bain contenant l’agent réticulant entrainant la formation de particules dans la solution de 

réticulation [242]. C’est la technique couramment utilisée avec l’alginate de sodium qui réticule 

dans un bain de chlorure de calcium (Figure 14A).  

 

Figure 14 : Encapsulation cellulaire dans l’alginate par extrusion simple (A) ; ou par 

application d’une force électrostatique (B). 

Source : Wujie Zhang, 2015. 

 

La taille finale des particules obtenues dépend d’un certain nombre de paramètres comme la 

concentration de l’hydrogel, la tension superficielle de la goutte et son diamètre à la sortie du 

capillaire d’injection [243]. La taille des particules obtenues est en général de l’ordre du 

millimètre, ce qui peut limiter leur utilisation in vivo dans les petits modèles animaux mais 

permet l’incorporation d’un grand nombre de cellules. Il est possible de réduire cette taille de 

l’ordre du micromètre en appliquant une force additionnelle à la gravité qui peut être force 

électrostatique (Figure 14B) [244], une vibration [245] ou un flux d’air [246]. Ces 3 dernières 
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méthodes d’extrusion sont compatibles avec l’encapsulation des CSM. Ainsi, il a été démontré 

que la variation de la fréquence des vibrations électrostatiques (15 à 30 kV) n’altère pas la 

viabilité et la multipotence des CSM encapsulées dans l’alginate [247]. 

Cette technique a été décrite dans différents travaux en rapport avec l’ingénierie du cartilage 

[248,249] et de l’os [250,251], les maladies hépatiques [252] et les maladies neurodégénératives 

[253] par exemple. Le principal polymère utilisé est l’alginate de sodium qui réticule en 

présence de cations divalents, tels que le calcium et le barium, par échange ionique.  

D’autres polymères (le carraghénane ou la fibrine) ont été associés à l’alginate afin d’améliorer 

les propriétés mécaniques des particules obtenues par extrusion [176,254].    

Quelques travaux ont décrit avec succès l’utilisation d’autres matériaux tels que l’agarose, la 

fibrine ou la gomme gellane [248,255,256].  

L’ensemble de ces publications montrent que la méthode d’encapsulation par extrusion possède 

plusieurs inconvénients. L’échantillon de particules généré n’est pas homogène : la première 

particule formée n’a pas le même temps de réticulation, c’est-à-dire d’exposition dans le bain 

de réticulation, que la dernière. L’extrusion possède aussi des limites qui rendent difficile 

d’optimiser les conditions opératoires pour combiner sphéricité, monodispersité, contrôle de la 

taille des particules et utilisation d’un hydrogel à haute viscosité. 

 

b) La dispersion huileuse 

 

L’encapsulation des cellules par la dispersion huileuse fait appel à l’émulsion ou aux méthodes 

fluidiques.  

 L’émulsion  

 

Une émulsion est un mélange de 2 phases qui en situation normale sont non miscibles.  L'une 

des phases est dispersée dans la seconde sous forme de gouttelettes. Ce mélange reste stable 

grâce à l’utilisation d’agents de surface appelés tensioactifs. L’encapsulation des cellules par 

émulsion consiste le plus souvent à disperser l’hydrogel contenant la suspension cellulaire à 

encapsuler (phase discontinue) dans une phase huileuse non miscible et continue (W/O) La 
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phase discontinue prend la forme de gouttelettes dans la phase continue sous l’effet de 

l’agitation [257,258] (Figure 15).  

 

 

Figure 15 : Principe de l’encapsulation cellulaire par émulsion.  

Source : [259]. 

 

L’utilisation des tensioactifs (émulsifiants) permet stabiliser l’émulsion et de générer des 

particules de plus petites tailles [260]. Cependant, ces tensioactifs ne doivent pas être 

cytotoxiques. Dans les travaux d’encapsulation des CSM par émulsion, le principal tensioactif 

non cytotoxique utilisé et n’altérant pas la matrice des particules a été le Span 85TM (Trioléate 

de sorbitane). 

 Les paramètres d’émulsion, tels que la vitesse et la durée d’agitation, influencent la taille des 

particules obtenues [174]. Ainsi, Batorsky et al., ont encapsulé des CSM humaines issues de la 

moelle osseuse dans de l’agarose et dans un copolymère agarose-collagène 1 par émulsion dans 

de l’huile de polydiméthylsiloxane (PDMS). La variation de la vitesse d’agitation et de la 

distance entre les pales d’agitation a modifié significativement la taille et la polydispersité de 

taille des particules obtenues. L’augmentation de ces 2 paramètres a favorisé la monodispersité 

de taille et réduit le diamètre moyen des particules d’environ 96 µm pour 500 rpm et de 60 µm 

pour 1000 rpm. Lorsque les conditions opératoires sont adaptées, l’émulsion n’a pas un impact 

négatif sur la viabilité des CSM encapsulées. Ainsi, dans une étude, des CSM humaines issues 

de la moelle osseuse ont été encapsulées dans un copolymère chitosan-collagène 1 par émulsion 
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dans le PDMS [179]. Des particules sphériques avec une taille allant de 82 à 290 µm ont été 

obtenues. La viabilité des CSM encapsulées a été supérieure à 90% à J9. Pour étudier l’effet 

des forces de cisaillements lors d’une injection sur la viabilité des CSM encapsulées, les auteurs, 

in vitro, ont injecté ces particules à travers des aiguilles de diamètres standards de 1,6 mm 

(16G), 0,9 mm (20G) et 0,5 mm (25G). Aucune injection n’a pas affecté la viabilité des CSM 

encapsulées.   

L’émulsion a été appliquée pour encapsuler des CSM pour l’ingénierie du cartilage et/ou de 

l’os [173,175,261–263]. Dans ces études à majorité in vitro, les CSM de différentes 

provenances (rat, souris et humaines), issues de la moelle osseuse ou du tissu adipeux ont été 

encapsulées dans plusieurs polymères (collagène 1- chitosan, collagène 1 ou 2- agarose, 

collagène 1-fibrine, agarose et chitosan) par émulsion dans de l’huile du PDMS ou de l’huile 

de coton. Le principal tensioactif a et le Span 85TM. Les tailles moyennes des particules 

obtenues ont varié de 10 à 800 µm. 

L’ensemble de ces études ont montré que l’encapsulation par émulsion des CSM permet de 

maintenir leur viabilité et leur multipotence. En revanche, elle génère des particules présentant 

une polydispersité de taille non négligeable.  

   

 Les techniques fluidiques 

 

Elles consistent à injecter un hydrogel (phase dispersée), mélangée à la suspension cellulaire, 

dans un micro ou millicanal. Lorsque ce mélange aqueux atteint la jonction avec une phase 

continue non miscible huileuse, des gouttelettes renfermant les cellules se forment. La 

réticulation est obtenue par divers moyens qui dépondent du polymère utilisé, à l’intérieur ou à 

l’extérieur du dispositif [264] (Figure 16).  
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Figure 16 : Principe de la génération de particules par les techniques fluidiques. 

 

La taille des particules générées est fortement influencée par le débit de ces 2 phases. Headen 

DM et al., ont ainsi encapsulé des CSM humaines issues de la moelle osseuse par 

microfluidique dans du PEG [265]. Une huile minérale légère et mélangée à du Span 80TM 

(monooléate de sorbitane) a été utilisée en phase continue. Cette technique a permis d’obtenir 

des particules de taille homogène, allant de 50 à 400 µm en fonction des conditions opératoires. 

Les particules de plus grandes tailles ont été obtenues pour les plus faibles débits. La viabilité 

des hCSM encapsulées a été évaluée pendant une semaine. Les résultats ont montré que, quel 

que soit le paramètre appliqué, la viabilité des CSM a toujours été supérieure à 90%.  

Les techniques fluidiques sont de plus en plus utilisées pour l’encapsulation des CSM. 

Cependant, elles n’ont pas encore été exploitées pour l’ingénierie du cartilage. La plupart des 

travaux réalisés ont concerné des applications osseuses. Ainsi, Chan HF et al., ont encapsulé 

des hCSM issues de la moelle osseuse par microfluidique dans l’alginate ou l’alginate-RGD 

avec comme phase continue l’huile perfluorée (HFE-7500) [266]. Dans les 2 types de particules 

la viabilité des CSM encapsulées à J7 avoisinait les 95%. Cette étude in vitro a également 
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démontré que l’encapsulation par microfluidique maintient la capacité des CSM à se 

différencier en ostéocytes lorsqu’elles sont encapsulées dans l’alginate-RGD. Cette 

différenciation ostéogénique a été confirmée in vivo par Moshaverinia A et al. [267]. Des hCSM 

gingivales ont été encapsulées par microfluidique dans de l’alginate-RGD avec comme phase 

continue de l’huile de soja. La taille des particules obtenues était d’environ 420 µm avec une 

viabilité des CSM, in vitro, de 95% après une semaine et 75% à 2 semaines de culture. La 

culture de ces CSM encapsulées dans un milieu de différenciation ostéogénique puis leur 

injection dans un modèle murin (présentant une lésion osseuse de 5 mm de diamètre au niveau 

de la calvaria) a permis d’observer au niveau de la lésion une régénération osseuse. Les auteurs 

ont montré que la différenciation des CSM encapsulées en ostéocytes était responsable, après 

la biodégradation des particules, de cette regénération osseuse.  

L’ensemble de ces travaux montrent que les techniques fluidiques présentent l’avantage de 

nécessiter une faible quantité de réactifs, de générer des particules de forme sphérique uniforme 

et d’une taille monodisperse. De plus, la taille des particules est facilement contrôlable et 

modifiable par variation des débits des différentes phases. Cependant, leur principal 

inconvénient est la faiblesse de leur rendement de production [268].   

 

c) Autres techniques 

Depuis quelques années, les CSM commencent à être encapsulées par de nouvelles techniques. 

Parmi ces nouvelles techniques, on peut citer l’impression tridimensionnelle [269] et la 

photolithographie [270]. Ces 2 techniques permettent de générer des particules de taille 

monodisperse avec un excellent rendement d’encapsulation cellulaire. Cependant, elles ne sont 

pas encore assez étudiées et présentent quelques limitations. L’impression tridimensionnelle 

nécessite d’être encore optimisées dans le but de réduire les coûts d’encapsulation. Quant à la 

photolithographie, elle n’est pas adaptée à tous les matériaux. Elle nécessite l’utilisation d’un 

matériau photoréticulable.  
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IV. Applications des CSM après encapsulation 

De par leur multipotence et leurs propriétés immunosuppressives et pro-angiogéniques, les 

CSM encapsulées ont été appliquées dans différentes pathologies et lésions tissulaires. 

 

- Le diabète 

La majorité des études d’encapsulation des CSM visent à traiter le diabète [271]. Deux 

stratégies sont adoptées. La première consiste à cultiver les CSM encapsulées dans un milieu 

de différenciation pancréatique afin de les différencier en cellules sécrétrices de l’insuline 

(cellules β). En adoptant ce protocole, Ngoc et al., par exemple, ont réussi à diminuer la 

glycémie chez des souris diabétiques [272]. La deuxième stratégie consiste à co-encapsuler les 

CSM avec des cellules β. De par leur propriétés immunosuppressives, les CSM protègent et 

améliorent l’action des cellules β en empêchant l’activation du système immunitaire de l’hôte 

[273,274]. Dans les travaux cités, les CSM humaines ou animales de la moelle osseuse ont été 

encapsulées dans l’alginate ou la fibroïne de soie.   

 

- Maladies hépatiques 

Lors des troubles et des maladies hépatiques aigues, il a été démontrer que la co-encapsulation 

des CSM avec les hépatocytes permet de : réduire la fibrose (Pericapsular fibrotic overgrowth, 

PFO), améliorer la viabilité et la biofonctionnalité (la synthèse de l’urée et de l’albumine) des 

hépatocytes [252,275]. Les CSM de souris ou du rat et issues de la moelle osseuse ont été 

encapsulées dans l’alginate ou l’APA (alginate/poly-l-lysine/alginate) dans ces études.  

 

- Maladies cardiovasculaires 

L’injection des CSM encapsulées chez des rats présentant un infarctus du myocarde réduit la 

mort des myocytes par apoptose et augmente significativement la densité microvasculaire dans 

la zone péri-infarctus [276–278]. Dans ces travaux, les CSM (d’origine humaine ou animale) 

sont issues de la moelle osseuse et encapsulées dans l’acide hyaluronique, la fibrine et 

l’alginate.   
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- Le cancer 

Deux études réalisées sur des souris présentant des glioblastomes ont montré que l’injection des 

CSM encapsulées réduit significativement le volume et le poids des tumeurs et prolonge la 

survie des souris [279,280]. Les résultats observés sont la conséquence de la surexpression PEX 

(hemopexin-like-protein, un inhibiteur de l’angiogénèse) et de S-TRAIL (secretable tumor 

necrosis factor apoptosis inducing ligand, un inducteur spécifique de l’apoptose des cellules 

tumorales) par les CSM encapsulées. Ces dernières, d’origine humaine, ont été issues de la 

moelle osseuse et encapsulées dans l’AP (alginate-poly-l-lysine). 

 

- Lésions cutanées 

Plusieurs travaux ont analysé l’effet des CSM encapsulées puis injectées dans des modèles 

animaux présentant de sévères lésions cutanées [236,281,282]. Les résultats de l’ensemble de 

ces études ont démontré que cette stratégie thérapeutique permettait la cicatrisation des lésions 

et la revascularisation des tissus. Ces résultats sont liés à la multipotence des CSM 

(différenciation en cellules épidermiques) et à leur activité pro-angiogénique (capacité à 

secréter VEGF) [283]. Dans ces travaux, les CSM (d’origine humaine ou du rat) ont été issues 

de la moelle osseuse, le cordon ombilical ou le tissu adipeux. Elles ont été encapsulées dans 

l’alginate, l’APA, et des copolymères (gélatine-PEG ou alginate-chitosan).   

 

- Les lésions osseuses 

Lors des lésions osseuses, l’injection des CSM encapsulées vise essentiellement, de par leur 

propriété de différenciation en ostéocytes, à régénérer le tissu osseux. Les études in vivo ont 

mis en évidence que l’injection des CSM encapsulées permet la régénération des tissus osseux 

au niveau des lésions avec une augmentation de la minéralisation de l’os [251,284–286]. Dans 

les travaux cités, les CSM (humaines ou du rat) ont été isolées de la moelle osseuse et 

encapsulées dans l’alginate ou l’APA.   
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V. Applications des CSM après encapsulation en ingénierie du cartilage 

 

Comme évoqué précédemment, la chondrogenèse des CSM requiert l’utilisation d’un matériau 

dont l’hydrogel réticulé favorise les interactions cellules-cellules et cellules-matrices.  

L’alginate et le PEG, contrairement à la fibrine ou à l’acide hyaluronique par exemple, ne 

semblent pas appropriés pour l’encapsulation des CSM en ingénierie du cartilage parce qu’ils 

n’assurent pas cette condition  [200,248]..  

Deux principales stratégies sont proposées pour favoriser ces interactions.  

La première consiste à incorporer dans le polymère ou la matrice polymérique des protéines 

(telles que du collagène ou la séquence peptidique RGD) pour améliorer l’adhésion des CSM 

encapsulées à la matrice. Liu SQ et al., ont par exemple incorporé un peptide mimétique du 

collagène au PEG 10 000 [228]. Par rapport à la condition contrôle (CSM encapsulées dans le 

PEG non modifié), cette stratégie a permis d’augmenter la viabilité de 17%, la prolifération et 

la différenciation chondrogénique. L’expression des gènes ACAN et COL2A1 qui codent 

respectivement pour l’agrécane et le collagène de type 2 a augmenté d’un facteur 4 et 6 

respectivement lorsque le PEG a été modifié. Selon les auteurs, la modification du PEG a 

permis d’une part d’augmenter les interactions cellules-matrice et d’autre part de favoriser 

l’élasticité de l’hydrogel obtenu conduisant à une différenciation chondrogénique. Dans une 

autre étude plus récente, Raghothaman D et al., ont encapsulé les CSM dans un copolymère 

alginate-chitine modifié (ou non) par le collagène de type 1 [178]. Les auteurs ont observé une 

adhésion et une condensation des CSM à la matrice de l’hydrogel associée : (i) à une activation 

de la voie N-cadherin/β-catenin, (ii) une expression des gènes qui codent pour les marqueurs 

chondrogéniques (Sox9, agrécane et collagène de type 2) et (iii) la formation d’un néocartilage 

hyalin. Ces observations n’ont pas été détectées lorsque les CSM ont été encapsulées dans le 

copolymère non modifié. Le succès de cette première stratégie nécessite un contrôle particulier 

de la concentration de la protéine à incorporer. Ainsi, l’encapsulation des CSM dans le PEG 

10 000 modifié avec 1 mM de RGD est plus efficace en terme de chondrogenèse qu’avec 5 mM 

de RGD [227].   

La deuxième stratégie consiste en la mise au point de nouveaux biomatériaux biodégradables, 

avec des propriétés adaptées qui favorisent les interactions cellules-matrice. Soleimani M et al., 

ont, par exemple, encapsulé des CSM issues du cordon ombilical du BTAG (phosphate 
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tricalcique, alginate et gélatine) [287]. Après 21 jours de culture dans un milieu chondrogénique 

(ou un milieu de culture normal pour la condition de contrôle), ils ont observé une 

chondrogenèse des CSM avec une surexpression des gènes qui codent pour des marqueurs 

chondrogéniques spécifiques (tels que les agrécanes, les collagènes de type 2 et BMP-6). 

Naderi-Meshkin H et al., ont développé un nouveau polymère thermoréticulable à 37°C 

composé de chitosan et de cellulose [180]. L’encapsulation de CSM humaines dans ce 

biomatériaux maintien in vitro leur viabilité, leur prolifération, et leur chondrogenèse pendant 

toute la durée de leur étude (1 mois). 

D’autres stratégies originales d’amélioration du potentiel chondrogénique des CSM ont été 

proposées. Elles consistent soit à encapsuler CSM dans un polymère sur lequel a été greffée au 

préalable une protéine spécifique de la matrice extra-chondrocytaire, soit à les co-encapsuler 

avec un facteur de croissance favorisant la chondrogenèse [288]. Tiruvannamalai Annamalai et 

al., ont ainsi encapsulé des CSM humaines, issues de la moelle osseuse, dans de l’agarose 

(contrôle) ou dans un copolymère collagène 2 - agarose par émulsion dans du PDMS [173]. 

Après 21 jours de culture in vitro dans un milieu de différenciation chondrogénique 

supplémenté en TGF-β1, le copolymère a permis d’augmenter la viabilité des cellules 

encapsulées (30% pour l’agarose contre 70% pour le copolymère à J21) et leur chondrogenèse 

avec l’observation d’une augmentation de la synthèse de glycosaminoglycanes sulfatés de 60% 

par rapport au contrôle. Park KH et al., ont co-encapsulé des CSM issues de la moelle osseuse 

de lapin, du TGF-β1 et de la dexaméthasone dans un copolymère composé 

d’isopropylacrylamide et de vinylimidazole [288]. Les particules ont été injectées dans un 

modèle de souris nude. Après 2 mois, ils ont observé une différenciation chondrogénique plus 

importante par rapport au groupe contrôle (CSM encapsulées seules dans le copolymère) au 

niveau des sites d’injection. Cette stratégie a permis d’augmenter significativement la synthèse 

des composants spécifiques de la matrice extra-cartilagineuse (glycosaminoglycanes, agrécanes 

et collagène de type 2). Lors des l’analyses histologiques, les auteurs ont détecté une 

augmentation significative de la quantité de cartilage néoformé.    

 

Pour conclure ce chapitre, la majorité des études réalisées montrent le succès des différentes 

stratégies mises en œuvre sur la chondrogenèse des CSM encapsulées. Cependant, ces résultats 

prometteurs nécessitent d’être confirmés in vivo, en montrant la formation d’un néocartilage. 

Par ailleurs, d’après l’ensemble des travaux publiés, la concentration optimale de CSM à 
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encapsuler est de 2 millions de cellules par millilitre d’hydrogel. En revanche, le nombre total 

optimal de CSM encapsulées puis injecté (effet dose) et la durée (effet durée) restent 

controversées et mal précisés.   

Des progrès restent à faire notamment concernant les biomatériaux et les techniques 

d’encapsulation. Concernant les biomatériaux, d’autres types de polymères, alternant à la fois 

les avantages des polymères naturels et synthétiques, doivent être développés. Les techniques 

d’encapsulation doivent être également optimisées dans le but de simplifier la génération et la 

collecte des particules ainsi que l’amélioration de la monodispersité des particules et le 

rendement d’encapsulation cellulaire. 

Si le potentiel chondrogénique des CSM encapsulées semble bien étudié pour une potentielle 

application dans l’ingénierie tissulaire de l’arthrose, la thérapie cellulaire est en revanche 

inexploitée.  
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Objectifs du projet 
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Notre projet a pour objectif de pallier les inconvénients de l’injection des CSM afin de pouvoir 

exploiter leurs propriétés immuno-modulatrices dans le traitement de l’arthrose. Aussi, nous 

proposons de mettre au point l’incorporation des CSM avant leur injection dans des particules 

cytoprotectrices et perméables réalisées à partir de l’alginate et de l’hydroxypropyl 

methylcellulose silanisée (HPMC-Si). Si l’incorporation des CSM dans l’hydrogel d’alginate a 

été bien démontrée, l’utilisation de l’HPMC-Si (sous forme de particules) n’a jamais été 

réalisée.  

Les particules d’alginate seront générées par la méthode d’extrusion classiquement utilisée. 

Cependant, les propriétés chimiques de l’HPMC-Si ne sont pas compatibles avec cette méthode 

d’obtention de particules. Une autre méthode adaptée aux caractéristiques de réticulation de 

l’HPMC-Si devrait alors être mise au point pour la génération de particules.  

Les particules d’alginate et d’HPMC-Si devront répondre à des critères de : (i) taille 

reproductible et compatible avec le mode d’injection ; (ii) propriétés de diffusion suffisantes 

pour permettre la diffusion des nutriments, de l’oxygène (indispensables à la survie des cellules 

encapsulées) et des molécules thérapeutiques produites par les cellules encapsulées et (iii) 

propriétés mécaniques favorisant la protection des CSM lors de l’injection. Ainsi, les particules 

seront caractérisées par granulométrie laser pour analyser leur distribution de taille, par des tests 

de diffusions de molécules tracés pour évaluer leurs propriétés de diffusion et par des tests de 

compressions pour appréhender les propriétés mécaniques. Une comparaison de l’alginate et de 

l’HPMC-Si est indispensable pour sélectionner le meilleur candidat pour une potentielle 

application en thérapie cellulaire de l’arthrose.  

Dans un deuxième temps, les cellules d’intérêts seront encapsulées dans les 2 biomatériaux. 

Parmi nos objectifs, les CSM doivent nécessairement rester viables après leur encapsulation. 

Ce maintien de leur viabilité est indispensable à la suite du projet. La viabilité des CSM sera 

alors étudiée jusqu’à 1 mois après encapsulation. Cette étude nous permettra de vérifier à la fois 

la non cytotoxicité de l’alginate et de l’HPMC-Si, mais aussi que les 2 méthodes 

d’incorporation des CSM ne sont pas néfastes à leur survie. Le nombre moyen de CSM 

encapsulées au cours du temps dans l’alginate et l’HPMC-Si devra également être estimé dans 

ce projet. Ainsi, le comportement des CSM après leur encapsulation sera analysé en étudiant 

leur prolifération pendant 1 mois. Sachant qu’il a déjà été démontré dans la littérature que les 

CSM ne proliféraient pas dans l’alginate non modifié, cette étude nous permettra de connaitre 

leur comportement dans les particules d’HPMC-Si.  



83 

 

Enfin, ce projet repose sur la capacité des CSM à secréter des facteurs trophiques thérapeutiques 

qui permettront à la fois de ralentir (voire bloquer) l’évolution de la maladie et de diminuer 

l’inflammation caractéristique de la physiopathologie de l’arthrose. Notre dernier objectif est 

par conséquence le maintien de cette caractéristique des CSM après leur encapsulation. Ce 

dernier point sera vérifié en cultivant les CSM encapsulées dans l’alginate et l’HPMC-Si, dans 

un environnement pro-inflammatoire mimant celui de l’arthrose, et en étudiant leur capacité à 

secréter différents facteurs solubles anti-inflammatoires, anti-fibrotiques et anti-

hypertrophiques.  
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I. Génération de particules d’alginate et d’HPMC-Si 

 

a) Particules d’alginate 

1. Procédé de fabrication des particules  

L’alginate utilisé provient de FMC Biopolymer (Protanal LF10/60 FT). Il a été solubilisé dans 

du tampon phosphate salin 1X à pH 7,2 (phosphate buffered saline, PBS, 20012-019 

Invitrogen) à une concentration de 2% (w/v) sous agitation à 200 tours par minutes, pendant 3 

heures et à température ambiante. Les particules d’alginate ont été obtenues par extrusion à 

travers une aiguille de 0,22 mm de diamètre (31 G) de la solution polymérique dans un bain 

contenant une solution de chlorure de calcium (C1016, Sigma-Aldrich) à 100 mM, sous 

agitation à 100 tours par minute pendant 15 minutes et à température ambiante.  

Les particules générées ont été filtrées sur un tamis de 150 µm puis stockées dans du PBS à 

température ambiante.  

2. Caractérisation de la forme, de la taille et analyse de la dispersité de taille des particules 

L’évaluation de la forme et de la taille des particules a été réalisée par microscopie photonique 

(Leica confocal system, TCS NT/SP series, Germany). 

La taille des particules a été mesurée par granulométrie laser (Mastersizer 3000, Malvern). Pour 

chaque mesure granulométrique, les particules d’alginate dispersées dans du PBS ont été 

introduites dans la cuve de l’appareil en quantité suffisante correspondant à un niveau 

d’obscuration de 10% selon les recommandations du fabricant. Le diamètre moyen en nombre 

a été sélectionné pour déterminer la distribution des particules d’alginates.  

3. Effets de la stérilisation de l’alginate 

L’alginate a été stérilisé par la vapeur d’eau sous pression, sous forme de poudre (conditionnée 

en sachets papier/plastique) ou de solution (à 2% dans du PBS), à 134°C pendant 4 ou 18 

minutes.  

La viscosité de la solution polymérique et la masse moléculaire en poids du polymère ont été 

mesurées, avant et après stérilisation, respectivement à l’aide d’un viscosimètre (DV1 

Viscometer, Brookfield) et par la technique de diffusion dynamique de la lumière (Viscotek 

270 Dual Detector, Malvern). Pour chaque condition, la mesure de la viscosité a été réalisée 
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sur 200 ml de la solution d’alginate et avec le V-71 comme rotor cylindrique (6 à 50 rpm, à 

température ambiante). Un mililitre de chaque condition a été introduit dans la cuve du 

Viscotek 270 Dual Detector. La mesure de la masse moléculaire en poids de l’alginate a duré 

une heure à température ambiante.  

Des particules d’alginate ont été fabriquées avec le polymère après stérilisation selon le mode 

opératoire précédemment décrit.    

 

b) Particules d’HPMC-Si 

1. Synthèse et réticulation de l’HPMC-Si 

L’HydroxyPropylMéthylCellulose (HPMC) est un dérivé de la cellulose (Figure 17A). En le 

greffant par un groupement silane, le 3-glycidoxypropyltrimethoxysilane (GPTMS, Figure 

17B), il devient de l’HydroxyPropylMéthylCellulose Silanisé (HPMC-Si, Figure 17C) 

caractérisé, sous forme de solution, par un pH basique [289,290].  
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Figure 17 : Structure de l’HPMC (A), du GPTMS (B) et de l’HPMC-Si. 

 

La synthèse de l’HPMC-Si a été réalisée au sein de l’unité de recherche en greffant 14,24% 

(w/w) du GPTMS (Acros Organics; Geel) à l’HPMC (E4M1, Colorcon-Dow chemical; 

Bougival) dans un milieu hétérogène comme décrit par Bourges X.et al. [291]. La poudre 

d’HMPC-Si a été solubilisée à 3% (w/v) dans une solution de NaOH à 0,2 M (Sigma-Aldrich) 

pendant 48 heures sous agitation à 150 tours par minute et à température ambiante. Après 2 

dialyses et un conditionnement dans des flacons de 10 ml, la solution d’HPMC-Si a été stérilisée 

par la vapeur d’eau sous pression pendant 18 minutes à 121°C. Le pH de la solution d’HPMC-

Si obtenue est de 13,2. La pré-réticulation de l’HPMC-Si a été amorcée par le mélange, dans 

un rapport (2/1), avec un tampon HEPES 0,26 M (acide 4-(2-hydroxyéthyl)-1-pipérazine éthane 

sulfonique, H4034-29G Sigma-Aldrich) de pH 3,6. Ce mélange aboutit à la formation d’un 

hydrogel d’une concentration finale de 2% et de pH neutre. La neutralisation du pH de la 

solution d’HPMC-Si par le tampon HEPES induit l’hydroxylation des radicaux (R–Si–O−Na+) 

en (R–Si–OH) et la formation de liaisons covalentes entre les groupements hydroxyles 

permettant ainsi la formation d’un réseau tridimensionnel [291].  
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2. Mise au point de la fabrication des particules d’HPMC-Si 

Un protocole de dispersion huileuse a été développé. Dans un premier temps, la pré-réticulation 

de l’HPMC-Si est amorcée par mélange avec le tampon HEPES comme décrit ci-dessus. La 

solution d’HPMC-Si à 2% est ensuite immédiatement extrudée avant la réticulation à travers 

une aiguille de 0,7 mm de diamètre (22 G) dans un bain contenant de l’huile d’olive (O1514, 

Sigma-Aldrich) sous agitation. 

Trois conditions opératoires ont été appliquées pour déterminer leur influence sur la taille des 

particules d’HPMC-Si obtenues. Ces paramètres sont : la durée de la dispersion (1 heure ou 

1h30), la température (ambiante ou à 37°C) et la vitesse d’agitation (250 rotations par minute 

(rpm) ou 400 rpm). Les différentes particules d’HPMC-Si générées ont été filtrées sur un tamis 

de 20 µm, lavées au sérum de veau fœtal (SVF ; Fetal Bovine Serum, 3302-P290907 

Dominique Dutscher) puis stockées dans une solution de PBS à température ambiante. La taille 

de ces particules a ensuite été mesurée par granulométrie laser dans les mêmes conditions que 

celles utilisées pour les particules d’alginate (un niveau d’obscuration de 10%). Le diamètre 

moyen en nombre a été également sélectionné pour déterminer la distribution des différentes 

particules d’HPMC-Si.  

 

II. Etude des propriétés de diffusion et des propriétés mécaniques  

 

Deux propriétés des particules ont été analysées : les propriétés de diffusion et les propriétés 

mécaniques des particules.   

L’ensemble de ces travaux de caractérisation a été réalisé sur des particules d’alginate et 

d’HPMC-Si de 1 ± 0.2 mm de diamètre, sélectionnées par microscopie photonique. Les 

propriétés de diffusion  

Afin de caractériser les propriétés de diffusion des particules, la cinétique de diffusion intra-

particulaire de traceurs marqués a été analysée. Pour cette étude, trois dextrans couplés à la 

fluorescéine (FITC) et de masse moléculaire différente ont été sélectionnés : 20 kDa 

(Fluorescein isothiocyanate–dextran, FD20S Sigma-Aldrich), 250 kDa (Fluorescein 

isothiocyanate–dextran, FD250S Sigma-Aldrich) et 2 000 kDa (Fluorescein isothiocyanate–

dextran, FD2000S Sigma-Aldrich). Des particules d’alginate ou d’HPMC-Si ont été 
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immobilisées dans une chambre Lab-Tek (055070, Dominique Dutscher) puis incubées pendant 

2 heures 30 avec les différentes solutions de dextran-FITC à la concentration de 1mg/mL. La 

diffusion des dextrans à l’intérieur des particules a été observée par microscopie confocale 

(Nikon A1R Si, Champigny sur Marne ; excitation à 488 nm et émission à 520 nm) toutes les 

30 minutes pendant 2h30. L’intensité de la fluorescence à l’intérieur des particules a été 

mesurée en fonction du temps. Afin de comparer les propriétés de diffusion des particules, un 

ratio, correspondant au rapport entre l’intensité de la fluorescence à l’intérieur de la particule et 

celle à l’extérieur, a été calculé. Un ratio de 1 indique que la fluorescence intra-particulaire est 

identique à celle extra-particulaire et que l’équilibre a été atteint.  

 

Les particules d’alginate et d’HPMC-Si ont été soumises à des tests de compression 

(MicroSquisher (CellScale, World Precision Instruments)) dans le but d’évaluer leurs 

propriétés mécaniques.  

L’échantillon a été compressé pendant 30 secondes entre 2 plaques parallèles et les résultats 

sont représentés sous forme d’une courbe représentant la déformation d’une particule (en %) 

en fonction de la force de compression appliquée (en µN). La contrainte a été appliquée de 

manière à obtenir une déformation maximale de 30% des particules. Ce pourcentage de 

déformation n’a pas été dépassé pour éviter tout risque de fracture des particules. Le module 

de Young de chaque type de particule a été déterminé selon la formule : E = 
������

������
 = 

�
	


∆�
�


  avec 

E le module de Young, F la force appliqué sur la particule, A la surface de la particule sur laquelle a été 

appliquée la force, Δl la déformation et l0 le diamètre initial de la particule.  
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III. Encapsulation des CSM 

Après la caractérisation des particules d’alginate et d’HPMC-Si, les cellules d’intérêts ont été 

encapsulées dans les 2 polymères. Après encapsulation, la viabilité et la prolifération de ces 

CSM encapsulées ont été étudiées.  

a) Obtention des CSM 

Les CSM ont été isolées à partir du tissu adipeux de patients ayant subi une lipoaspiration. Ces 

CSM issues du tissu adipeux humain sont dénommées hASC (human Adipose derived Stromal 

Cells).  

Le tissu graisseux prélevé a été lavé plusieurs fois par une solution d’HBSS (Hank’s Balanced 

Sodium Salt, 24020117 Invitrogen Corporation) pour éliminer le sang. Le tissu a ensuite été 

digéré par de la collagénase de type IA (Collagenase crude type I A C-2674, Sigma-Aldrich) 

concentrée à 0,025% dans l’HBSS pendant 1 heure à 37°C sous agitation. L’action de la 

collagénase a été inhibée par addition d’un volume de milieu de culture cellulaire composé du 

DMEM + GlutaMax (Dulbecco’s Modified Eagle Medium high glucose (4.5g/L), 31966-021 

Invitrogen Corporation), 10% SVF, 1% pénicilline-streptomicyne (15140-122 Invitrogen 

Corporation) et 1% de L-glutamine (25030081 Invitrogen Corporation) (milieu de culture 

complet). Le produit de la digestion a ensuite été centrifugé pendant 5 minutes (260 g à 4°C). 

Après l’élimination de la phase supérieure contenant la graisse et les adipocytes, la phase 

inférieure contenant la fraction stromale a été resuspendue puis filtrée sur un tamis cellulaire de 

70 µm. Le filtrat a été centrifugé pendant 8 minutes (260 g à 4°C) puis les cellules ont été 

comptées (cellule de Malassez) au bleu trypan puis cultivées dans des flasques de 75 cm2 à une 

densité de 5 000 cellules par cm2. Les flasques ont été incubées sous atmosphère humide à 5% 

CO2 et à 37°C. Le milieu nutritif cellulaire a été remplacé tous les 2 jours. Un décollement des 

cellules par la trypsination (trypsin-EDTA 0,05%, 25300054 Invitrogen Corporation) des 

hASC a été réalisée lorsque les flasques F75 ont été à 80-85% de confluence. A chaque passage, 

les cellules ont été repiquées à la densité de 5000 cellules/cm2, soit 375000 cellules par flasque. 

Dans ce projet, toutes les hASC utilisées correspondent au 5ème passage. 
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b) Encapsulation des hASC  

 

Les hASC ont été encapsulées dans l’alginate et l’HPMC-Si préalablement stérilisés par la 

vapeur d’eau sous pression (sous forme de poudre et à 134°C pendant 4 minutes pour l’alginate 

et sous forme de solution et à 121°C pendant 18 minutes pour l’HPMC-Si).  

Les cultures d’hASC ont été traitées par la trypsine 0,05% / EDTA pour décoller les cellules 

des flasques de 75 cm2. Après une centrifugation (1 minute à 1 200 g), les hASC ont été 

comptées. Vingt microlitres de la suspension cellulaire ont été prélevés afin de réaliser une 

numération en présence de bleu Trypan à 0,2% en cellule de Malassez.  

Pour l’alginate, 2.106 hASC (100 µl) ont été mélangées avec 1 millilitre de la solution d’alginate 

de sodium à 2%. L’encapsulation des cellules dans l’alginate est réalisée par la méthode 

d’extrusion à travers une aiguille de 31 G dans une solution de chlorure de calcium à 100 mM, 

sous agitation à 100 tours par minutes et à température ambiante. Après 15 minutes, les 

particules d’alginate renfermant les hASC ont été filtrées sur un tamis de 150 µm puis incubées 

dans le milieu de culture complet à 37°C et sous atmosphère humide à 5% de CO2. Le milieu 

de culture a été remplacé tous les 2 jours.   

Pour l’HPMC-Si, 2.106 hASC (100 µl) ont également été mélangées avec 1 millilitre de la 

solution polymérique à 2%. Au préalable, après le décollement puis le comptage au bleu de 

trypan des hASC, la solution d’HPMC-Si à 3% a été pré-réticulée par mélange avec le tampon 

acide pour obtenir une solution à 2% et de pH neutre. Les cellules d’intérêts ont ensuite été 

mélangées à cette dernière solution d’HPMC-Si. L’encapsulation a été réalisée par extrusion à 

travers une aiguille de 22G du mélange solution polymérique/hASC dans l’huile d’olive. Les 

conditions opératoires de la dispersion huileuse ont été : une durée de 1h30, à température 

ambiante et à une vitesse de rotation de 250 tours par minutes. L’huile d’olive a été éliminée 

par filtration sur un tamis de 20 µm puis les particules d’HPMC-Si ont fait l’objet de plusieurs 

lavages successifs au SVF dans le but d’éliminer l’huile résiduelle à leur surface. Les particules 

ont été incubées dans le milieu nutritif cellulaire à 37°C et 5% de CO2. Le milieu nutritif a été 

remplacé tous les 2 jours. 
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c) Etude de la viabilité des hASC après encapsulation 

 

La viabilité des cellules après encapsulation a été évaluée par coloration (Live/Dead 

Viability/Cytotoxicity kit, L3224 Molecular Probes). Le kit de viabilité est composé de 2 

réactifs : la calcéine non fluorescente (calcein AM, non-fluorescent acetomethoxy derivate of 

calcein) et l’homodimère d’hétidium-1 (Eth-D1). Les cellules vivantes sont caractérisées par 

une activité de l’estérase qui permet la conversion de la calcéine non fluorescente en calcéine 

fluorescente (fluorescence verte) détectable à une longueur d’onde comprise entre 494 et 517 

nm. Le deuxième réactif du kit de viabilité, l’homodimère d’hétidium-1, diffuse spécifiquement 

dans les cellules ayant une membrane cytoplasmique endommagée (cellules mortes) et se lie à 

l’ADN des cellules mortes provoquant ainsi l’émission d’une fluorescence rouge détectable 

entre 528 et 617 nm. 

24 heures après l’encapsulation des hASC, les particules d’alginate et d’HPMC-Si ont été lavées 

2 fois au PBS pendant 20 secondes. Puis, elles ont été incubées, pendant 45 minutes, à 

température ambiante et à l’abri de la lumière, avec les composés du kit de viabilité (la calcéine 

AM et l’Eth-D1) préalablement dilués dans le milieu nutritif cellulaire. Après un dernier lavage 

de 2 minutes des particules dans le PBS, les cellules vivantes et mortes ont été observées au 

microscope confocal. Enfin, dans le but de déterminer le pourcentage d’hASC vivantes dans 

chaque type de particule, les images récupérées par microscopie confocale ont été traitées et 

analysées à l’aide du logiciel Volocity V6.2 (Perkin Elmer, MA, USA). Ce test a été répété 

toutes les semaines pendant 1 mois. 

 

d) Etude de la prolifération des hASC après encapsulation 

 

24 heures après l’encapsulation des hASC dans l’alginate, les particules ont été lavées pendant 

5 minutes dans du PBS puis déréticulées en utilisant un tampon de citrate de sodium (W302600 

Sigma-Aldrich) à 60 mM. Les particules d’alginate ont été incubées dans ce tampon pendant 15 

minutes puis centrifugées pendant 3 minutes à 1200 tours par minute afin de récupérer les hASC 

encapsulées. Comme décrit précédemment, un comptage cellulaire au bleu Trypan à 0,2% a 

permis d’estimer le nombre moyen d’hASC encapsulées par particule d’alginate. Cette méthode 

d’estimation du nombre moyen de cellules encapsulées par particule d’alginate a été au 

préalable validée (résultats non représentés) à l’aide de la quantification de l’ADN des hASC 
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par PicoGreen (Quant-iT PicoGreen dsDNA assay kit ; 11496 Life Technologies) comme décrit 

dans les travaux de Bosworth L.A. et al., et Thibault R.A. et al. [292,293]. 

24 heures après l’encapsulation des hASC dans l’HPMC-Si, les particules ont été déréticulées 

par ultrasonication pendant 15 secondes (Misonix XL2000 Microson Ultrasonic Cell 

Disruptor). L’ultrasonication de l’HPMC-Si a été immédiatement suivie par une quantification 

de l’ADN des hASC, initialement encapsulées, par PicoGreen. 

Le calcul du nombre moyen d’hASC encapsulées par particule d’alginate et d’HPMC-Si a été 

réalisé toutes les semaines pendant un mois. 

 

IV. Vérification du maintien de la biofonctionnalité des hASC après 

encapsulation 

Dans le but d’étudier la biofonctionnalité des hASC après l’encapsulation dans l’alginate et 

l’HPMC-Si, l’activité enzymatique de l’Indoléamine 2,3-dioxygenase (IDO) a été étudiée et les 

concentrations de la prostaglandine E2 et de l’Hepatocyte Growth Factor ont été déterminées 

dans le surnageant cellulaire.  

Une semaine après encapsulation dans l’alginate et l’HPMC-Si, les hASC ont été stimulées 

pendant 72 heures par l’IFN-γ (Human IFN-γ1b premium grade, 130-096-484 Miltenyl Biotec) 

et le TNF-α (Human TNF-α premium grade, 130-094-014 Miltenyl Biotec) à 20 ng /ml. Pour 

chacune des conditions d’études, contrôle (sans stimulation) et stimulée, 20 particules 

d’alginate ou d’HPMC-Si de 1 mm de diamètre ont été sélectionnées.  

L’activité enzymatique de l’IDO a été évaluée par la conversion du tryptophane en L-

kynurenine secrété dans le surnageant cellulaire. Les kits Elisa Prostaglandine E2 EIA kit 

(514010 Cayman Chemical) et Human HGF DuoSet ELISA (DY294 R&D Systems) ont permis 

de calculer respectivement les concentrations de la PGE2 et de l’HGF dans le surnageant 

cellulaire.  
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- Activité enzymatique de l’IDO : détermination de la concentration de L-kynurénine 

60 µL du surnageant cellulaire de chaque condition ont été transférés dans une plaque de 48 

puits, puis 30µL d’acide trichloroacétique à 30% (trichloroacetic acid solution, T0699 Sigma-

Aldrich) ont été ajoutés. L’ensemble a été incubé pendant 30 minutes à 50°C. Après une 

centrifugation de 10 minutes à 3 000g, 75 µL du surnageant ont été mélangés à une solution de 

révélation (solution d’Ehrlich’s). Une lecture d’absorbance à 490 nm a été immédiatement 

effectuée ensuite. Pour chaque condition, la concentration en µM du L-kynurénine dans le 

surnageant cellulaire a été normalisée au nombre total d’hASC encapsulées dans les particules 

d’alginate ou d’HPMC-Si.  

 

- Détermination de la concentration de la PGE2 

Le principe du calcul de la concentration de la PGE2 dans le surnageant cellulaire se base sur la 

compétition entre la prostaglandine E2 et le conjugué PGE2-acetylcholinesterase (PGE2- AChE 

Tracer). La concentration du PGE2-Tracer mesurée est inversement proportionnelle à la 

concentration de la PGE2 dans l’échantillon. Le surnageant cellulaire de chaque condition a été 

dilué dans un tampon fourni dans le kit (Tampon EIA) et 50 µl de ce mélange ont été transférés 

dans une plaque de 48 puits préalablement pré-coatée par le fabricant. Cinquante microlitres du 

conjugué (PGE2-AChE Tracer) puis 50 µl de l’anticorps monoclonal anti-Prostaglandine E2 ont 

été ajoutés dans les puits. Après une incubation de 18 heures à 4°C et 5 rinçages successifs des 

puits à l’aide du tampon de lavage fourni, 200 µl du réactif de révélation (le réactif d’Ellman) 

ont été transférés dans les puits pendant 90 minutes à température ambiante et à l’abri de la 

lumière. Une lecture d’absorbance à 405 nm sur chaque puits a été réalisée. Pour chaque 

condition, la concentration en pg/ml de la PGE2 dans le surnageant cellulaire a été normalisée 

au nombre total d’hASC encapsulées dans les particules d’alginate ou d’HPMC-Si.  

 

- Détermination de la concentration de l’HGF 

Chaque puits de la plaque de dosage a été pré-coaté par 100µl de l’anticorps monoclonal anti-

HGF humain (« anticorps de capture ») la veille de chaque expérimentation. Après l’aspiration 

de l’anticorps anti-HGF, le surnageant cellulaire de chaque condition a été dilué dans un tampon 

fourni dans le kit. 100 µl de ce mélange ont été transférés dans la plaque pendant 2 heures. 100 
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µl de l’anticorps de « détection » (anticorps anti-HGF biotinylé) ont été transférés dans les 

puits, suivi d’une étape d’incubation de 2 heures et d’une série de lavages. 100 µl de la solution 

de substrat fournie ont été rajoutés dans les puits pendant 20 minutes à température ambiante et 

à l’abri de la lumière. Une lecture d’absorbance à 450 nm a été réalisée. Pour chaque condition, 

la concentration en pg/ml de l’HGF dans le surnageant cellulaire a été normalisée au nombre 

total d’hASC encapsulées dans les particules d’alginate ou d’HPMC-Si.  

 

V. Analyse statistique 

Pour la génération puis la caractérisation des particules, 3 lots d’alginate et d’HPMC-Si ont été 

utilisés. Pour chaque lot, les expérimentations ont été réalisées au moins 3 fois. L’analyse de la 

viabilité et la détermination du nombre moyen de cellules encapsulées par particule ont été 

effectuées sur des CSM issues de 3 patients. Chaque expérimentation a été réalisée 3 fois en 

triplicat. L’étude de la biofonctionnalité des CSM après encapulation a été effectuée sur des 

cellules issues de 2 patientes. Pour chaque patiente, l’expérimentation a été reproduite 3 fois. 

Pour chaque expérimentation, les conditions (avec ou sans stimulation) ont été réalisées 3 fois 

en triplicat. 

Les résultats ont été présentés par des calculs de moyenne associés à leurs écarts types. Des 

études comparatives ont été effectuées à l’aide du logiciel GraphPad® par l’intermédiaire de 

tests Anova. Les résultats ont été analysés et comparés avec une significativité statistique 

p<0,05. 
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I. Obtention des particules  

 

a) L’alginate 

Les particules d’alginate ont été obtenues par extrusion à travers une aiguille de 0,22 mm de 

diamètre (31 G) de la solution polymérique dans un bain de chlorure de calcium à 100 mM. 

L’évaluation de la forme et de la taille des particules a été réalisée par microscopie photonique. 

La dispersion de la taille des particules a été étudiée par granulométrie laser  

1. Etude de la forme, de la taille et de la dispersion de la taille  

Nous avons obtenu des particules d’alginate sphériques avec une forme homogène et une 

surface lisse (Figure 18A).  

      

 

Figure 18 : Particules d’alginate obtenues par extrusion dans du CaCl2. Les particules ont été 
analysées par microscopie photonique (A) et la dispersion de la taille a été étudiée par 

granulométrie laser (B). La barre d’échelle correspond à 2 mm. 

 

 

L’analyse granulométrique montre que, dans nos conditions opératoires, la génération de 

particules d’alginate est reproductible (Figure 18B). Nous avons observé une dispersion de la 

taille allant de 1 à 3 mm. Le diamètre moyen des particules est proche de 2 mm (1.91 ± 0.2 

mm). L’analyse granulométrique nous a également révélé une monodispersité de la taille des 
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particules. En effet, plus de 80 % des particules possèdent une taille comprise entre 1,6 mm et 

2,1 mm. 

2. Effets de la stérilisation  

 Une stérilisation de l’alginate est nécessaire avant l’encapsulation des CSM. Par conséquent, 

nous avons alors stérilisé l’alginate, sous forme de poudre ou d’une solution, par la vapeur d’eau 

sous pression à 134°C pendant 4 ou 18 minutes. Dans le but de sélectionner la meilleure forme 

de stérilisation du polymère et le meilleur cycle, l’impact de la stérilisation sur la viscosité du 

polymère et sur sa masse moléculaire en poids a été analysé respectivement par viscosimétrie 

et diffusion dynamique de la lumière.  

Comme le montre la figure 19, la stérilisation de l’alginate, sous forme de poudre ou de solution, 

réduit significativement la viscosité de la solution polymérique.  

 

Figure 19 : Effet de la stérilisation de l’alginate (sous forme de poudre ou de solution) sur la 
viscosité de la solution polymérique. ***p<0,001. 

 

Par rapport à la condition contrôle (solution d’alginate à 2% non stérilisée), la stérilisation par 

la vapeur d’eau sous pression à 134°C pendant 4 minutes entraine une baisse de la viscosité de 

66,8% et de 23,1% lorsque le polysaccharide est stérilisé, respectivement, sous la forme d’une 

solution et d’une poudre. L’augmentation de la durée de stérilisation jusqu’à 18 minutes 

provoque une diminution encore plus importante que lors du cycle précédent : une chute de la 
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viscosité de 83,8% et 59% lorsque l’alginate est stérilisé respectivement sous la forme d’une 

solution et d’une poudre.  

La température de la stérilisation engendre une modification des propriétés physico-chimiques 

de l’alginate. Le polymère stérilisé sous la forme d’une poudre et pendant 4 minutes subit moins 

de modifications de ses propriétés que lorsqu’il est stérilisé sous la forme d’une solution 

pendant 4 ou 18 minutes.  

La diffusion dynamique de la lumière nous a permis d’identifier la nature des modifications 

subies par l’alginate lors de sa stérilisation.  

Ainsi, nous avons observé que les procédés de stérilisation appliqués provoquent une 

diminution de la masse moléculaire en poids de l’alginate (Figure 20).     

                                                                                        

 

Figure 20 : Effet de la stérilisation de l’alginate (sous la forme de poudre ou de solution) sur 
sa masse moléculaire. ***p<0.001. 

 

Par rapport à la condition contrôle (solution d’alginate à 2% non stérilisée), la stérilisation à 

134°C pendant 4 minutes induit une diminution de la masse moléculaire de 48,5% lorsque 

l’alginate est stérilisé sous la forme d’une solution. En revanche, la stérilisation de l’alginate 

sous la forme d’une poudre pendant 4 minutes à 134°C n’entraine pas une diminution 

significative de sa masse moléculaire par rapport à celui de la condition contrôle. La stérilisation 
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pendant 18 minutes provoque, comme précédemment, une diminution encore plus importante 

de la masse moléculaire de l’alginate : une baisse de la masse moléculaire de 74,3% et 32,8% 

lorsque l’alginate est stérilisé respectivement sous la forme d’une solution et d’une poudre.  

Dans le but de vérifier si ces modifications physico-chimiques de l’alginate affectent la qualité 

des particules fabriquées, des particules d’alginate ont été produites par extrusion à partir des 

précédentes solutions stérilisées. 

Lorsque l’alginate n’a pas fait l’objet d’une stérilisation, les particules obtenues présentent une 

homogénéité de leur aspect, de leur forme sphérique et de leur taille (Figure 21).   

 

Figure 21 : Effet de la stérilisation de l’alginate sur l’aspect des particules obtenues.                           
La condition contrôle correspond aux particules d’alginate obtenues sans la stérilisation du 
matériau (solution à 2% dans du PBS). Les particules ont été générées à partir de l’alginate 

stérilisé sous la forme d’une solution (à 2% dans du PBS) ou d’une poudre (la poudre 
stérilisée a ensuite été solubilisée à 2% dans du PBS). La barre d’échelle correspond à 2 mm. 

 

 

Les particules les plus affectées sont celles obtenues à partir de l’alginate stérilisé sous la forme 

d’une solution à 134°C pendant 18 minutes. En effet, elles présentent une forme et une surface 

irrégulières avec une taille polydispersée. De plus, ces particules semblent instables parce que, 

contrairement aux autres particules, elles finissent par se désintégrer (rupture du gel) à l’air libre 

au cours du temps. La stérilisation par la vapeur d’eau de l’alginate sous la forme d’une poudre 
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à 134°C pendant 18 minutes ou sous la forme d’une solution pendant 4 minutes permet 

l’obtention de particules qui semblent moins altérées que précédemment mais légèrement 

différentes (forme relativement sphérique et surface moins lisse) que celles obtenues à partir de 

la condition contrôle (alginate non stérilisé). Les particules qui apparaissent les plus régulières 

et les plus proches des particules contrôles sont celles obtenues à partir de l’alginate stérilisé 

sous la forme d’une poudre à 134°C pendant 4 minutes. 

A partir de ces résultats, la stérilisation de l’alginate sous la forme d’une poudre à 134°C 

pendant 4 minutes a été sélectionnée pour la suite du projet.  

 

b) L’HPMC-Si 

 

Les particules d’HPMC-Si ont été obtenues par extrusion et dispersion dans de l’huile d’olive.  

Dans le but d’optimiser le protocole de dispersion huileuse, l’influence de 3 paramètres 

opératoires sur la taille des particules d’HPMC-Si a été étudiée. Ces paramètres sont : la durée 

de la dispersion (1 heure ou 1h30), la température (ambiante ou à 37°C) et la vitesse d’agitation 

(250 ou 400 rpm). 

Les résultats (Figure 22) montrent que 2 paramètres influencent significativement la taille des 

particules d’HPMC-Si : la température de la dispersion et la durée. 
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Figure 22 : Influence de la variation des paramètres opératoires de la dispersion sur la taille 
des particules d’HPMC-Si. * p<0,05. 

 

 La température 

Lorsque la température augmente, elle provoque une augmentation significative de la taille des 

particules. Pour une agitation à 250 tours par minute pendant 1h et à température ambiante, 

nous avons obtenu des particules de 92 ± 10,1 µm. En maintenant cette condition opératoire et 

en variant uniquement la température à 37°C, les particules générées sont 12 % plus grande. 

Pour une agitation à 250 tours par minute pendant 1h30, l’augmentation de la température 

provoque une augmentation de la taille moyenne de 19%. Pour une agitation à 400 tours par 

minute pendant une heure et à température ambiante, nous avons obtenu des particules de 89 ± 

5,4 µm. En maintenant cette condition opératoire et en variant uniquement la température à 

37°C, les particules obtenues sont 14 % plus grande. Enfin, à 400 tours par minute pendant 

1h30, l’augmentation de la température entraine une augmentation de la taille moyenne de 22%. 

 La durée  

L’augmentation de la durée de la dispersion engendre une diminution de la taille moyenne des 

particules. Par exemple, les particules obtenues à partir d’un protocole de dispersion sous une 

agitation de 400 tours par minute pendant 1h30 à température ambiante sont plus petites de 22% 
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que celles obtenues dans les mêmes conditions mais pendant une heure. Cet effet de la variation 

de la durée de la dispersion sur la taille des particules d’HPMC-Si a été observé dans toutes les 

autres conditions : l’augmentation de la durée de la dispersion provoque une diminution d’en 

moyenne 25% de la taille des particules d’HPMC-Si générées.  

En revanche, la variation de la vitesse d’agitation n’a aucun effet significatif sur la taille des 

particules d’HPMC-Si.  

Pour la suite du projet, nous avons sélectionné les conditions opératoires suivantes : une durée 

de dispersion de 1h30 avec une vitesse d’agitation de 250 tours par minute et une température 

ambiante.  

Dans ces conditions opératoires, nous avons obtenu des particules d’HPMC-Si sphériques, avec 

une forme homogène, et avec une surface apparente plus lisse que celle observée pour les 

particules d’alginate (Figure 23A). 

 

                                                       

Figure 23 : Particules d’HPMC-Si obtenues par dispersion dans l’huile d’olive. Les particules 
ont été observées par microscopie photonique (A) et la dispersion de la taille a été étudiée par 

granulométrie laser (B). La barre d’échelle correspond à 50 µm. 

 

Dans ces conditions, la taille moyenne des particules d’HPMC-Si obtenues est d’environ 68 ± 
28 µm de diamètre (Figure 23B). 

Comparées aux particules d’alginate, ces particules d’HPMC-Si présentent une plus grande 

polydispersité de taille. On observe une population prédominante de 31 ± 18 à 76 ± 11 µm 

(69%) et une autre mineure de 76 ± 11 à 144 ± 23 µm (11%). Nous avons également détecté un 
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petit nombre de particules fabriquées d’une taille supérieure ou égale à 1 mm. La figure 23B 

révèle également que la génération des particules d’HPMC-Si est légèrement moins 

reproductible que celle de l’alginate (Figure 18B).  

 

II. Etude des propiétés de diffusion et des propriétés mécaniques des 

particules 

 

Nous avons poursuivi la caractérisation des particules d’alginate et d’HPMC-Si en étudiant 

leurs propriétés de diffusions ainsi que leurs propriétés mécaniques.  

 

a) Propriétés de diffusion   

Nous avons analysé la cinétique de diffusion à l’intérieur des particules de trois dextrans 

couplés au FITC et de masses moléculaires différentes (20 kDa, 250 kD et 2 000 kDa). Pour 

chaque traceur marqué nous avons suivi, par microscopie confocale, sa diffusion à l’intérieur 

des particules pendant 2h30. 

Au début de l’expérimentation, les particules observées ne sont pas fluorescentes. Lors de 

l’incubation des particules dans les solutions de dextrans-FITC de 20 kDa et 250 kDa, les 

particules d’alginate et d’HPMC-Si deviennent fluorescentes et le ratio calculé augmente en 

fonction du temps (Figure 24).  
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Figure 24 : Etude de la diffusion des dextrans-FITC dans les particules d’alginate et 
d’HPMC-Si au cours du temps. 

 

En revanche, le dextran de 2 000 kDa ne diffuse pas à l’intérieur des particules d’alginate et 

d’HPMC-Si et le ratio reste égal à 0. 

La figure 24 nous révèle également une différence de cinétique de diffusion des dextrans-FITC 

(20 et 250 kDa) dans les particules d’alginate et d’HPMC-Si. Pour le dextran-FITC de 20 KDa, 

en moins de 2h, l’équilibre est atteint (le ratio est égal à 1) dans les particules d’HPMC-Si. Le 

ratio n’est que de 0,33 pour ce dextran-FITC dans l’alginate après 2h30. Le dextran-FITC de 

250 KDa diffuse aussi plus rapidement dans l’HPMC-Si (ratio de 0,7 après 2h30) que dans les 

particules d’alginate (ratio de 0,21 après 2h30).  

 

b) Propriétés mécaniques  

Les particules d’alginate et d’HPMC-Si ont été soumises à des tests de compression dans le but 

de déterminer leurs propriétés mécaniques. La contrainte mécanique a été appliquée de manière 

à obtenir une déformation maximale de 30% des particules pendant 30 secondes.  

La déformation de 30% des particules d’alginate nécessite une force de compression environ 

35 fois supérieure (14 000 µN, Figure 25 A) à celle des particules d’HPMC-Si (moins de 400 

µN, Figure 25 B). 
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Figure 25 : Etude des propriétés mécaniques des particules d’alginate (A) et d’HPMC-Si (B) 
par compressions mécaniques. 

 

Cette différence est reflétée sur le module de Young calculé qui est de 16 ± 0.82 kPa pour les 

particules d’alginate contre 0.22 ± 0.06 kPa pour les particules d’HPMC-Si. Ainsi, les particules 

d’alginate sont donc plus rigides que celles d’HPMC-Si.  

A la fin de l’application des contraintes mécaniques, les particules d’alginate présentent une 

réponse viscoélastique caractérisée par une hystérésis bien marquée. Quant aux particules 

d’HPMC-Si, les courbes de compression et de relaxation sont quasi-identiques ; ces particules 

retrouvent leur taille et forme initiales dès la fin de l’application de la contrainte.  
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III. Encapsulation des hASC 

 

Après la caractérisation des particules, nous avons isolé des CSM issues de tissus adipeux 

humains (hASC). Après une étape de prolifération cellulaire, ces hASC ont été encapsulées 

dans les 2 matériaux. La viabilité et la prolifération de ces cellules ont été étudiées jusqu’à 1 

mois après encapsulation.    

 

a) Viabilité des hASC après encapsulation 

 

Les hASC ont été encapsulées dans de l’alginate et de l’HPMC-Si, respectivement par extrusion 

dans une solution de CaCl2 et par extrusion puis dispersion dans de l’huile d’olive, à une 

concentration de 2 millions de cellules par millilitre de solution polymérique.  

La viabilité des hASC a été étudiée par coloration (Live/Dead Viability/Cytotoxicity kit) à partir 

de 24 h après encapsulation.  

Les figures 26A et 26B représentent des photos des hASC colorées en vert (viables) encapsulées 

dans respectivement l’alginate et l’HPMC-Si à 1 mois. Nous observons que la distribution des 

cellules viables dans les particules d’alginate et d’HPMC-SI est uniforme et aucune 

accumulation de cellules mortes n’est détectée spécifiquement au centre de la particule. Par 

ailleurs, ces 2 figures nous montrent que les hASC encapsulées dans les 2 types de matériaux 

n’interagissent pas physiquement entre elles et aucun amas (« cluster ») de cellules n’a été 

observé. 

 

 

 

 

 

 



108 

 

A                                                           B 

 
 
C 

 

Figure 26 : Viabilité des hASC encapsulées dans l’alginate et l’HPMC-Si. Les images A et B 
représentent des hASC vivantes encapsulées respectivement dans l’alginate et l’HPMC-Si à 1 
mois. Observation par microscopie confocale. Le graphique C représente le pourcentage de 
viabilité des hASC dans l’alginate et l’HPMC-Si de 24h jusqu’à 1 mois après encapsulation. 

La barre d’échelle correspond à 250 µm. 

 

Pendant toute la durée de l’étude, la viabilité des hASC encapsulées a toujours été supérieure 

ou égale à 86% (Figure 26C). La moyenne de la viabilité des hASC encapsulées dans l’HPMC-

Si et l’alginate est respectivement de 90.8 ± 3.8 % et 90.5 ± 2.4 % pendant 1 mois. Nous n’avons 

pas observé de différence significative entre la viabilité des hASC encapsulées dans l’alginate 

et celles encapsulées dans l’HPMC-Si pendant toutes la durée de l’étude.  
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b) Estimation du nombre d’hASC encapsulées et évolution au cours du temps 
 

Dans le but de déterminer le nombre moyen de cellules encapsulées et leur évolution pendant 

1 mois, les hASC ont été extraites des particules d’alginate (après déréticulation des particules 

dans une solution de citrate de sodium à 60 mM) et des particules d’HPMC-Si (après 

déréticulation par ultrasonication). Pour les cellules encapsulées dans l’alginate, l’estimation 

du nombre moyen d’hASC par particule a été réalisée par un comptage après coloration vitale 

au bleu Trypan (les résultats de l’estimation ont été vérifiés par une quantification de l’ADN 

par PicoGreen). L’estimation a été réalisée par PicoGreen pour les hASC encapsulées dans 

l’HPMC-Si.  

Pour des particules de taille identique (1 ± 0.2 mm de diamètre), le nombre moyen d’hASC 

encapsulées dans une particule d’alginate est significativement plus important que celui dans 

une particule d’HPMC-Si (Figure 27). 

 

 

Figure 27 : Evolution du nombre moyen de hASC par particule d’alginate et d’HPMC-Si au 
cours du temps. * p<0,05. 
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Nous avons compté en moyenne 7 102 ± 514 hASC par particule d’alginate 24h après 

l’encapsulation contre 5 100 ± 407 hASC par particule d’HPMC-Si. Cette valeur, a peu évolué 

après une semaine (7 194 ± 263 hASC par particule d’alginate contre 5 278 ± 596 par particule 

d’HPMC-Si). La variation pendant la durée de l’étude n’est pas significative. 

Les hASC après encapsulation dans l’alginate et l’HPMC-Si ne semblent pas proliférer au cours 

du temps. Le rendement d’encapsulation (rapport du nombre de cellules comptées sur le nombre 

théorique) est de 97% pour l’alginate et 70% pour l’HPMC-Si. 

  

IV. Biofonctionnalité des hASC après encapsulation 

La littérature a montré que les propriétés anti-inflammatoires, anti-fibrotiques, anti-

hypertrophiques et chondroprotectrices des hASC s’exercent via la sécrétion de facteurs 

solubles. Afin de vérifier que les hASC encaspulées au sein des 2 matériaux conservent cette 

capacité de sécrétion, nous avons déterminé les concentrations de 3 facteurs solubles (L-

kynurénine (le produit de la conversion enzymatique du tryptophane par l’IDO), PGE2 et HGF) 

dans les surnageants de cultures. 

Après l’encapsulation dans l’alginate et l’HPMC-Si, les hASC ont été stimulées pendant 72 

heures par 2 cytokines pro-inflammatoires (le TNF-α + l’IFN-γ) à une concentration de                

20 ng/ml. Le nombre moyen d’hASC encapsulées par particule a été calculé (au bleu Trypan et 

par quantification de l’ADN) à la fin de la stimulation. Pour chaque condition, les 

concentrations des 3 facteurs solubles calculées dans le surnageant cellulaire ont été 

normalisées au nombre d’hASC encapsulées dans l’alginate ou l’HPMC-Si.  

• Détermination de l’activité enzymatique d’IDO  

L’activité enzymatique d’IDO a été déterminée indirectement par le calcul de la concentration 

de L-kynurénine dans le surnageant cellulaire. 

Dans le cas de la condition contrôle (hASC encapsulées dans l’alginate et non stimulées), la 

concentration de L-kynurénine dans le surnageant cellulaire est en moyenne de                            

6,08 ± 1,4 x 10-5 µM par cellule encapsulée (Figure 28). Losque les hASC sont encapsulées 
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dans l’HPMC-Si, sans stimulation, la concentration est significativement plus importante     

(10,7 ± 2 x 10-5 µM par hASC encapsulée). 

Figure 28 : Evaluation de l’activité enzymatique d’IDO secrétée par les hASC encapsulées 

dans l’alginate et l’HPMC-Si à l’aide du dosage de la concentration de L-kynurénine. Les hASC 

encapsulées ont été stimulées ou non par le TNF-α et l’IFN-γ pendant 72h. Les résultats sont 

normalisés au nombre d’hASC encapsulées dans l’alginate ou l’HPMC-Si. * p<0,05 ; 

**p<0,01 ; ***p<0,001. 

 

Par rapport à la condition contrôle, la stimulation par le TNF-α et l’IFN-γ des hASC encapsulées 

dans l’alginate et l’HPMC-Si augmente significativement la concentration de L-kynurénine 

dans le surnageant cellulaire, respectivement d’un facteur de 8 (46,8 ± 10,2 x 10-5 µM) et de 20 

(120,8 ± 34 x 10-5 µM). Ainsi, l’encapsulation des hASC dans l’alginate et l’HPMC-Si maintien 

leur capacité à secréter IDO. Par ailleurs, l’encapsulation des hASC dans l’HPMC-Si permet 

de détecter une activité enzymatique d’IDO plus importante que lors de l’encapsulation dans 

l’alginate.  
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• Détermination de la concentration de la PGE2 dans le surnageant cellulaire 

Le même protocole expérimental a été réalisé pour calculer la concentration de la 

prostaglandine E2.  

Lorsque les hASC, encapsulées dans l’alginate, ne sont pas stimulées (condition contrôle), nous 

avons calculé 0,035 ± 9,8 x 10-3 pg/ml de PGE2 par hASC encapsulées dans le surnageant 

(Figure 29). Dans le cas de l’HPMC-Si, et comme pour la L-kynurénine, la concentration de la 

PGE2 est significativement plus importante 0,052 ± 6,6 x 10-3 pg/ml par cellule encapsulée. 

Figure 29 : Calcul de la concentration de la prostaglandine E2 secrétée par les hASC 

encapsulées dans l’alginate et l’HPMC-Si. Les hASC encapsulées ont été stimulées ou non par 

le TNF-α et l’IFN-γ pendant 72h. Les résultats sont normalisés au nombre d’hASC encapsulées 

dans l’alginate ou l’HPMC-Si.  * p<0,05 ; ***p<0,001. 

 

Par rapport au contrôle (hASC encapsulée dans l’alginate et sans stimulation), la stimulation 

des hASC encapsulées dans l’alginate provoque également une augmentation de la 

concentration de la prostaglandine E2 d’un facteur de 4,9 (0,17 ± 24,7 x 10-3 pg/ml). Cette 

augmentation est significativement plus importante, facteur de 7,7 (0,265 ± 66,7 x 10-3 pg/ml), 

lorsque les hASC sont encapsulées dans l’HPMC-Si.  
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Comme observé précédemment, l’encapsulation des hASC dans l’alginate et l’HPMC-Si 

n’affecte pas leur capacité à secréter la prostaglandine E2 dans le surnageant. La stimulation de 

ces cellules par des cytokines pro-inflammatoires augmente significativement la concentration 

de ce facteur trophique.  

• Détermination de la concentration de l’HGF dans le surnageant cellulaire 

Le calcul de la concentration de l’HGF libéré dans le milieu de culture a été réalisé après avoir 

stimulé les hASC encapsulées pendant 72 heures par le TNF-α et l’IFN-γ.  

Comme pour les 2 précédents facteurs trophiques étudiés, la stimulation des hASC encapsulées 

dans l’alginate et l’HPMC-Si augmente significativement la concentration de l’HGF dans le 

surnageant (Figure 30).  

 

Figure 30 : Calcul de la concentration de l’HGF secrétée par les hASC encapsulées dans 

l’alginate et l’HPMC-Si. Les hASC encapsulées ont été stimulées ou non par le TNF-α et   

l’IFN-γ pendant 72h. Les résultats sont normalisés au nombre d’hASC encapsulées dans 

l’alginate ou l’HPMC-Si. **p<0,01 ; ***p<0,001. 
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Par rapport à la condition contrôle, pour laquelle la concentration du facteur de croissance dans 

le milieu de culture est égale à 0,01 ± 4,3 x 10-4 pg/ml par hASC encapsulée dans l’alginate, la 

stimulation au TNF-α et à l’IFN-γ augmente la concentration de l’HGF d’un facteur 4,4 (0,045 

± 1 x 10-2 pg/ml). L’augmentation de la concentration d’HGF dans le surnageant est encore plus 

importante, un facteur 6,7 (0,069 ± 0,3 x 10-2 pg/ml) par cellule encapsulée dans l’HPMC-Si.  

Comme pour la L-kynurénine et la PGE2, la concentration de l’HGF dans le surnageant 

cellulaire est toujours significativement plus importante lorsque les hASC sont encapulées dans 

l’HPMC-Si plutôt que dans l’alginate.  

 

L’ensemble de ces résultats nous montre clairement que les hASC encapsulées dans l’alginate 

et l’HPMC-Si restent sensibles aux cytokines pro-inflammatoires. Les cellules répondent à ces 

stimuli par une activation de leur secrétion de la L-kynurénine, la PGE2 et l’HGF qui diffusent 

à l’extérieur des particules jusqu’au surnageant cellulaire. Enfin, les plus importantes 

concentrations de ces 3 facteurs solubles ont été calculées dans le surnageant des hASC 

encapsulées dans l’HPMC-Si plutôt que dans celles encapsulées dans l’alginate.  
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Les travaux publiés in vitro et in vivo laissent espérer une utilisation des CSM dans le traitement 

des pathologies du cartilage articulaire. Ces cellules exerceraient leurs actions thérapeutiques 

principalement par l’intermédiaire de leur sécrétion de facteurs solubles. Cependant, dans un 

contexte arthrosique, seules des études en rapport avec la médecine régénérative du cartilage 

ont été réalisées avec les CSM encapsulées. Les publications concernant l’application de 

l’encapsulation des CSM dans la thérapie cellulaire de l’arthrose sont inexistantes.  

Dans ce contexte, nous avons sélectionné 2 matériaux pour l’encapsulation des CSM : l’alginate 

et l’HPMC-Si. Nous avons cherché à déterminer le meilleur matériau pour l’encapsulation des 

CSM pour une potentielle application dans la thérapie cellulaire de l’arthrose. Ainsi, le travail 

vise essentiellement à évaluer la faisabilité de la génération de particules d’alginate et d’HPMC-

Si, de rechercher s’il est possible d’introduire des CSM dans ces particules et d’étudier la 

viabilité et la biofonctionnalité des CSM après l’encapsulation.  

L’alginate est le polymère le plus utilisé pour l’encapsulation cellulaire dans différentes 

pathologies [294]. Ce matériau semble intéressant pour protéger les cellules lors de l’injection 

puis les libérer par déréticulation. Quant à l’HPMC-Si, c’est un polymère hemi-synthétique qui 

a été développé au sein de notre unité de recherche. Il s’agit d’un hydrogel présentant les 

avantages d’être facilement injectable, biocompatible et de réticuler en établissant des liaisons 

covalentes entre les différentes chaînes macromoléculaires lui conférant ainsi une stabilité 

mécanique (résorbabilité à long terme). Les travaux de recherches au sein de l’unité ont montré 

que l’HPMC-Si (préalablement stérilisé sous la forme d’une solution à 121°C pendant 18 

minutes) : (i) est adéquat pour la culture tri-dimensionnelle des CSM et leur différenciation 

chondrogénique [295]  ; (ii) permet la formation d’un néo-cartilage in vivo, après l’injection des 

CSM chez des souris nude [296] et (iii) la réparation des lésions ostéochondrales chez le lapin 

[296]. En dépit de ces résultats prometteurs, l’HPMC-Si n’a pas encore été appliqué en thérapie 

cellulaire de l’arthrose. 
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I. Etudes de caractérisation des particules 

 

a)  Effets de la stérilisation sur l’alginate 

L’encapsulation cellulaire nécessite l’utilisation de matériaux stériles. Il existe différents 

procédés de stérilisation des biomatériaux. Selon la bibliographie, la filtration à 0,22 µm est 

couramment utilisée pour stériliser l’alginate sous forme d’une solution. Cependant, en raison 

de l’importante viscosité de notre solution d’alginate à 2%, cette méthode de stérilisation s’est 

avérée impossible à mettre en œuvre. L’oxyde d’éthylène étant de plus en plus non souhaité du 

fait de sa toxicité [297] et l’irradiation-γ provoquant la déréticulation des particules (travaux 

antérieurs réalisés au sein de l’unité de recherche), la stérilisation à la vapeur d’eau sous 

pression a donc été envisagée.   

 La durée de la stérilisation ainsi que la forme du matériau (sous la forme d’une poudre ou 

d’une solution) sont des paramètres à prendre en compte. Nous avons noté que la stérilisation 

du matériau sous la forme d’une solution à 134°C et pendant une durée de 18 minutes affecte 

la viscosité et la masse moléculaire en poids de l’alginate. De plus, la solution d’alginate 

stérilisée à 134°C pendant 18 minutes produit des particules réticulées instables et de formes 

irrégulières. Le même résultat a été observé lors de la stérilisation de l’alginate dans d’autres 

études [298–300]. Dans ces travaux, la diminution de la viscosité de la solution d’alginate est 

accompagnée d’une baisse de la rigidité de l’hydrogel réticulé. Ces résultats ont été attribués à 

une rupture des  chaines du polymère et à une diminution de son degré de polymérisation sous 

l’effet de la chaleur [301]. Nos résultats montrent une étroite corrélation entre la viscosité et la 

masse moléculaire en poids du polymère. La diminution de la masse moléculaire de l’alginate 

s’est accompagnée d’une chute de la viscosité de la solution polymérique après la stérilisation. 

Ce lien s’explique par la loi de Mark-Houwink :     

 

 

avec   la viscosité de la solution polymérique, M  la masse moléculaire du polymère, K’et 

α 2 constantes qui dépondent (i) de la nature et de la température du solvant et (ii) des propriétés 

mécaniques du polymère.  
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La stérilisation du matériau sous la forme d’une poudre à 134°C pendant 4 minutes semble 

moins affecter les caractéristiques physico-chimiques de l’alginate. Elle permet d’obtenir des 

particules plus homogènes. Par conséquent, nous avons sélectionné cette condition opératoire 

de la stérilisation de l’alginate pour la suite du projet. 

   

L’HPMC-Si est régulièrement stérilisé à la vapeur d’eau sous pression (sous la forme d’une 

solution) à 121°C pendant 18 minutes. Les résultats des différents travaux in vitro et in vivo 

obtenus dans ces conditions opératoires de stérilisation étant satisfaisants, nous les avons 

conservées pour stériliser l’HPMC-Si dans notre projet.  

 

b) La taille et la forme des particules 

Le choix de la taille des particules doit être compatible avec une potentielle application dans le 

traitement de l’arthrose. Ainsi, ce choix est gouverné par un compromis entre 3 critères : (i) la 

capacité d’encapsulation des CSM qui présentent une taille estimée à une douzaine de µm, (ii) 

la capacité des particules à être injectées dans l’espace intra-articulaire d’un modèle animal (iii) 

la capacité à encapsuler le plus grand nombre possible de cellules pour obtenir l’effet 

thérapeutique souhaité.  

 

 Particules d’alginate 

Par le procédé d’extrusion à travers une aiguille de 31 G, nous obtenons des particules 

d’alginate d’environ 2 mm de diamètre, reproductibles et avec une faible polydispersité de 

taille. En raison de sa simplicité, cette méthode est intéressante pour produire une quantité 

importante de particules uniformes. Cependant, le principal inconvénient de la technique est la 

taille des particules obtenues. Ainsi, une taille des particules supérieure au millimètre limite 

leur éventuelle application in vivo, notamment dans un modèle arthrosique murin dont la taille 

de l’espace inter-articulaire est estimée entre 300 et 500 µm. Par ailleurs, certaines études ont 

montré que plus la particule présente un diamètre importante, plus le processus de diffusion à 

travers sa paroi est difficile, limitant ainsi les échanges des cellules encapsulées avec 

l’environnement à l’extérieur de la particule [302].  
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D’un point de vue théorique, plusieurs paramètres influencent la taille finale des particules 

d’alginate obtenues par extrusion. Parmi ces paramètres, on peut citer par exemple : 

 

- La proportion acide guluronique (G) / acide mannuronique (M) 

Une forte proportion en M réduit la taille des particules fabriquées [303]. En revanche, les 

particules obtenues à partir d’un alginate riche en M sont caractérisées par leurs faibles 

propriétés mécaniques (résistance à la contrainte mécanique) et par une matrice moins poreuse 

affectant ainsi leurs propriétés de diffusion.  

 

- La tension superficielle de la solution d’alginate 

Il a été démontré que l’augmentation de la concentration de la solution d’alginate diminue sa 

tension superficielle. La diminution de cette dernière provoque la génération de particule de 

plus petite taille [243,304]. 

 

- La stérilisation de l’alginate 

Leo et al., ont observé que la stérilisation de l’alginate est un paramètre qui influence la taille 

des particules générées [299]. Ainsi, par comparaison à des particules obtenues à partir d’une 

solution d’alginate non stérilisé, la stérilisation du matériau provoque la génération de particules 

de plus grande taille. 

 

- La concentration de la solution de réticulation 

La concentration du chlorure de calcium par exemple est déterminante pour l’obtention de 

particules d’alginate. Il a été reporté que lorsque cette concentration est inférieure à 100 mM, il 

est difficile d’obtenir des particules d’alginate [305]. Ainsi, la concentration de la solution de 

chlorure de calcium a été standardisée à 100 mM pour la fabrication des particules d’alginate. 

Une augmentation de la concentration de la solution de chlorure de calcium se traduit par une 

diminution de la taille des particules d’alginate obtenues [300].  
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- La durée de la réticulation  

Plusieurs études ont démontré que l’augmentation de la durée d’exposition des gouttelettes 

d’alginate dans la solution de réticulation provoque la génération de particules plus rigides et 

de plus petite taille [306,307]. Ce paramètre est à prendre en compte lors de l’encapsulation 

cellulaire : une exposition trop importante des cellules dans la solution de réticulation (et non 

dans un milieu de culture cellulaire) ne favoriserait pas le maintien de leur viabilité.  

 

En pratique, il faut jouer sur tous les paramètres opératoires pour contrôler la taille moyenne 

des particules d’alginate. Cependant, la variation de ces paramètres reste insuffisante pour 

diminuer de façon significative la taille de nos particules (de diamètre initial de 2 mm) jusqu’à 

la taille souhaitée (200 µm de taille finale) pour les études animales. Pour la suite du projet, 

cette limitation pourrait être remédiée en appliquant au protocole d’extrusion une force 

additionnelle à la gravité (telle qu’une force électrostatique [244]) ou en sélectionnant une autre 

méthode de génération de particules de tailles plus petites et monodispersées telles que les 

techniques fluidiques [264].  

 

 Particules d’HPMC-Si 

L’HPMC-Si est un polymère hemi-synthétique dont la réticulation est pH dépendante. La pré-

réticulation de l’hydrogel d’HPMC-Si (dont le pH est basique à l’état initial) nécessite une 

neutralisation de son pH par l’addition d’un tampon HEPES. Contrairement à l’alginate, dont 

la réticulation dans une solution de CaCl2 est quasiment instantannée, la réticulation totale de 

l’HPMC-Si est lente et nécessite environ 10 jours à température ambiante. De ce fait, comme 

des essais préliminaires nous l’ont montré, la méthode d’extrusion n’est pas adaptée à la 

fabrication de particules d’HPMC-Si. Nous avons alors mis au point un protocole de dispersion 

huileuse qui est adapté aux polymères hydrophiles, tel que l’HPMC-Si, avec une pré-

réticulation amorcée avant la formation des gouttelettes.   

Nous avons observé que la taille des particules d’HPMC-Si est directement influencée par 2 

paramètres du protocole de dispersion : la température de dispersion, qui lorsqu’elle augmente, 

provoque une hausse de la taille des particules ; et la durée de dispersion, qui lorsqu’elle 

augmente, entraîne une diminution de la taille des particules. D’autres paramètres, que nous 

n’avons pas testés, peuvent également influencer la taille des particules obtenues par dispersion 
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huileuse. Par exemple, une faible tension interfaciale et une importante viscosité de la phase 

huileuse permettent la génération de particules de tailles respectivement plus petites et plus 

grandes [308]. La distance entre les pales d’agitation est également un autre paramètre qui peut 

avoir une influence sur la taille des particules fabriquées. Ainsi, une étude a montré que plus 

cette distance entre les pales d’agitation est importante, plus la taille moyenne des particules 

formées est faible [174]. En revanche, et contrairement à cette dernière étude, nos essais 

effectués sur l’HPMC-Si n’ont pas mis en valeur un effet de la variation de la vitesse d’agitation 

sur la taille moyenne des particules obtenues.  

Pour la suite du projet, nous avons sélectionné les conditions opératoires suivantes :  

- la durée d’agitation dans le récipient de recueil : 1h30, pour permettre une plus importante 

réticulation des particules et ainsi éviter leur coalescence ; 

- la vitesse d’agitation : 250 tours par minutes, peu influente sur la taille des particules mais qui 

réduirait (par comparaison à la vitesse de 400 rpm) les forces de cisaillements que subiraient 

les cellules lors de leur encapsulation ; 

- la température : ambiante pour obtenir des particules de plus petite taille.   

 

Dans ces conditions opératoires, des particules d’HPMC-Si ont été fabriquées puis analysées. 

Comparées à l’alginate, les particules d’HPMC-Si sont de plus petite taille mais nous avons 

observé une polydispersité de taille plus importante. L’utilisation d’un émulsifiant permettrait 

d’obtenir des particules d’HPMC-Si de taille moins polydisperse [309]. Cependant, les 

émulsifiants que nous avons testés (monolaurate de sorbitane, Span 20TM et monooléate de 

sorbitane, Span 80TM) se sont avérés cytotoxiques. Pour remédier à ce problème de 

polydispersité de taille des particules d’HPMC-Si, d’autres méthodes de génération de 

particules plus optimales (en terme de reproductibilité et de monodispersité en taille), telles que 

les techniques fluidiques, pourraient-être envisagées. 

 Les résultats montrent que la taille des particules d’HPMC-Si est plus appropriée que celle des 

particules d’alginate pour une éventuelle injection intra-articulaire dans un petit modèle animal 

lors de l’étude in vivo. Par ailleurs, nous ne pouvons pas exclure le risque que les particules 

d’alginate d’environ 2 mm soient plus rapidement dégradées à cause des forces de friction 

qu’elles subiraient dans l’espace intra-articulaire en raison de leur plus grande taille. 
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La géométrie des particules est aussi un paramètre ayant un impact sur l’injection d’un hydrogel. 

En effet, les particules non sphériques seraient plus difficilement injectables (en raison d’un 

faible débit d’écoulement). Nous avons observé que les particules d’alginate et d’HPMC-Si 

sont sphériques. En revanche, la forme des particules d’HPMC-Si paraît plus régulière. Les 

particules d’HMPC-Si seraient alors plus facilement injectables et, par conséquent, plus 

appropriées pour une potentielle application in vivo que les particules d’alginates.  

 

La méthode d’extrusion ne permettant pas de générer des particules d’alginate inférieures à 1 

mm de diamètre, nous avons alors décidé, pour la suite des expérimentations, de sélectionner 

des particules d’alginate et d’HPMC-Si de taille égale à 1 mm. Cette approche permet de 

comparer les 2 biomatériaux (concernant leurs propriétés, la viabilité et la biofonctionnalité des 

hASC encapsulées) en s’affranchissant du paramètre de taille. 

 

c) Propriétés de diffusion et propriétés mécaniques  

 

 Propriétés de diffusion 

 

La diffusion à travers la matrice des particules d’alginate et d’HPMC-Si est une condition 

indispensable au succès de notre concept thérapeutique.  

Nos travaux reposent sur l’étude de la diffusion des molécules d’intérêt de l’extérieur vers 

l’intérieur des particules (cytokines pro-inflammatoires indispensables à la stimulation des 

CSM encapsulées) et inversement, de l’intérieur vers l’extérieur (facteurs thérapeutiques 

solubles sécrétés par les CSM stimulées). Pour une obtenir une efficacité thérapeutique, 

l’encapsulation doit permettre une libération importante de facteurs thérapeutiques solubles et 

maintenir une forte concentration locale de ces facteurs dans les tissus environnant. Il a été 

démontré que les propriétés de diffusion d’une particule dépendent de plusieurs paramètres 

telles que la taille moyenne des pores et de leur distribution à la surface des particules [310–

312]. 

En pratique, l’estimation de la taille des pores et leur densité à la surface des particules est 

possible par observation en microscopie à balayage électronique. Cependant, cette méthode 

repose sur une simple observation qualitative. Nous avons privilégié une méthode indirecte qui 
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consiste à déterminer la cinétique de diffusion de molécules marquées et de masses 

moléculaires connues à travers la matrice des particules [313]. Cette méthode présente quelques 

limites. En effet, la masse moléculaire d’une molécule n’est pas le seul paramètre qui détermine 

sa capacité à diffuser à travers la matrice d’une particule. Sa charge, sa conformation 

tridimensionnelle et sa concentration de chaque côté de la matrice jouent un rôle aussi important 

que celui de son poids moléculaire.  

En raison de leur large et de leur facilité d’utilisation dans les études de diffusion [314,315], 

nous avons sélectionné des dextrans de différentes masses moléculaires (20 kDa, 250 kDa, 2000 

kDa) et couplés au FITC. Nous avons porté un intérêt particulier sur le dextran de 20 kDa 

puisque les cytokines pro-inflammatoires et les facteurs thérapeutiques solubles sécrétés par les 

CSM ont des  masses moléculaires moyennes comprises entre 10 et 40 kDa [119,316–318].  

Nos résultats montrent que le dextran de 2000 kDa ne diffuse ni dans l’alginate ni dans 

l’HPMC-Si. Cette observation nous suggère que les molécules de fortes masses moléculaires 

(telles que les immunoglobulines A et M) et les cellules immunitaires ne diffuseraient pas à 

travers la matrice des 2 types de particules. Les particules d’alginate et d’HPMC-Si possèdent 

des propriétés de diffusion différentes. Nous avons observé que seuls les dextrans de 20 et de 

250 kDa diffusent dans les particules d’alginate et d’HPMC-Si. En revanche, ces dextrans 

diffusent plus rapidement dans les particules d’HPMC-Si que dans les particules d’alginate. 

Cette différence pourrait être la conséquence d’une porosité plus importante des particules 

d’HPMC-Si que celles de l’alginate. Nous pouvons espérer de ce résultat que les CSM 

encapsulées dans l’HPMC-Si seront stimulées plus rapidement et d’une manière plus intense 

que celles encapsulées dans l’alginate dans le but de secréter le plus tôt possible les facteurs 

thérapeutiques pour atteindre leur seuil d’efficacité. 
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 Propriétés mécaniques 

Les propriétés mécaniques des hydrogels, notamment la rigidité et la viscoélasticité, influencent 

comportement des cellules encapsulées et peuvent avoir une incidence sur leur viabilité et 

biofonctionnalité. Il a été reporté par exemple qu’un hydrogel fortement rigide est susceptible 

de défavoriser la viabilité des cellules encapsulées [319,320].  

Les tests de déformations et le calcul du module de Young ont été réalisés sur les particules 

d’alginate et d’HPMC-Si. Nous avons remarqué que les particules d’alginate sont plus rigides 

que les particules d’HPMC-Si. Le module de Young des particules d’alginate (16 kPa) est 

similaire aux valeurs qui ont été reportées dans la littérature (entre 5 et 18 kPa, en fonction des 

conditions opératoires [321]). Nos résultats montrent également qu’à la fin de l’application des 

forces de compression, les particules d’HPMC-Si retrouvent leur taille et leur forme initiales 

plus rapidement que les particules d’alginate. Nous avons observé que les particules d’alginate 

sont également caractérisées par une importante hystérèse à la fin de l’application de la 

contrainte mécanique. Cette différence nous laisse supposer que les particules d’HPMC-Si 

permettrait une plus rapide relaxation, pendant et après l’injection, que les particules d’alginate. 

Cette propriété mécanique des particules d’HPMC-Si présente un avantage sur le comportement 

et la viabilité des cellules encapsulées selon la littérature.   

 

II. Encapsulation des hASC 

 

Le succès de notre projet nécessite que les CSM encapsulées soient viables et que leur nombre 

moyen par particule d’alginate et d’HPMC-Si soit suffisant afin d'obtenir une production 

efficace des facteurs trophiques. Dans cette étude, les CSM ont été isolées à partir du tissu 

adipeux humain (hASC). Par comparaison avec les CSM issues de la moelle osseuse, les hASC 

présentent l’avantage d’être obtenues facilement et sous anesthésie locale. Par ailleurs, le tissu 

adipeux contient des CSM en plus grand nombre (5% des cellules nucléés du prélèvement) que 

la moelle osseuse (0,0001 à 0,01 % des cellules nuclées du prélèvement) [84,322].  

Nos résultats montrent que pendant toute la durée de l’étude (1 mois), la viabilité des hASC 

encapsulées a toujours été supérieure ou égale à 86%. Nous n’avons pas observé une différence 

significative entre la viabilité des hASC encapsulées dans l’alginate et celle encapsulées dans 
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l’HPMC-Si. Ces résultats nous confirment d’une part que nos 2 polymères sélectionnés pour 

l’encapsulation ne sont pas cytotoxiques, et d’autre part que la matrice des particules permet la 

diffusion des nutriments, de l’oxygène et du glucose indispensables au maintien de la viabilité 

des hASC encapsulées. Du fait que le pourcentage de viabilité est resté stable pendant la durée 

de l’étude, nous pouvons supposer que les hASC présenteraient une forte viabilité au-delà d’un 

mois après encapsulation. Bien que nos travaux aient été réalisés sur des particules d’alginate 

et d’HPMC-Si de grande taille (1 mm), nous n'avons pas détecté d’agglomération de cellules 

mortes, en particulier au centre des particules. Ainsi, les éléments indispensables à la survie des 

cellules encapsulées diffusent jusqu’au centre des particules d’alginate et d’HPMC-Si et la taille 

de 1 mm de diamètre ne constitue pas un facteur limitant la viabilité cellulaire. Par ailleurs, les 

différences des propriétes de diffusion entre les particules d’alginate et celles d’HPMC-Si, 

observées lors de la caractérisation des particules, n’ont à priori aucun impact sur la viabilité 

des hASC encapsulées. Ces résultats sont prometteurs pour le développement d'un système 

permettant la libération de facteurs thérapeutiques solubles par les hASC encapsulées après 

injection intra-articulaire. 

La déréticulation des particules cellularisées est une étape indispensable pour l’estimation du 

nombre moyen d’hASC encapsulées. La déréticulation de l’alginate est facile à mettre en 

œuvre. L’incubation de ces particules cellularisées dans une solution de citrate de sodium a 

provoqué la rupture de l’hydrogel d’alginate en seulement 3 minutes. Cette observation 

confirme les travaux démontrant que l’alginate est instable (résorbable) en milieux 

physiologiques [191,192]. Dans le but de récupérer les hASC encapsulées, l’incubation des 

particules cellularisées d’HPMC-Si dans différentes solutions enzymatiques (telles que la 

cellulase et la collagénase, enzymes non synthétisées dans l’organisme humain) s’est avérée 

inefficace pour déréticuler le polymère (résultats non représentés). La déréticulation des 

particules d’HPMC-Si n’a pas été possible que par ultrasonication. Ce résultat confirme les 

travaux déjà réalisés au sein de l’unité de recherche démontrant que la silanisation de l’HPMC 

lui confère, in vitro et in vivo, une stabilité mécanique (très faible résorbabilité) jusqu’à 12 

semaines après l’injection [291,323–325]. Contrairement à l’HPMC-Si, l’instabilité de 

l’alginate nous laisse imaginer qu’il ne permettrait pas l’encapsulation des CSM le plus 

longtemps possible ; limitant ainsi son utilisation pour une potentielle application en thérapie 

cellulaire de l’arthrose.  
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Le nombre moyen d'hASC a été estimé à 7102 ± 51 cellules par particule d’alginate et 5100 ± 

407 cellules par particule d’HPMC-Si de 1 mm de diamètre, 24h après l’encapsulation. Ce 

nombre moyen est resté constant pendant les 4 semaines de l’étude, montrant ainsi une absence 

de prolifération des cellules dans l’alginate et l’HPMC-Si. Cette absence de prolifération est en 

adéquation avec la perte d'adhésion des CSM lorsqu'elles sont encapsulées dans l’alginate et 

l’HPMC-Si, comme démontré dans de nombreux travaux [325–327]. L’adhésion des CSM, de 

charge membranaire négative, à la matrice d’un hydrogel dépend de la charge de ce dernier. A 

contrario d’autres polymères, l’alginate et l’HPMC-Si, polymères anioniques, n’offrent pas un 

environnement favorable à l’adhésion (et donc à la prolifération) des CSM encapsulées. 

L’absence de la prolifération des CSM encapsulées ne représente aucun inconvénient pour une 

application en thérapie cellulaire dans la mesure où les cellules ne meurent pas. En effet, la 

prolifération des CSM encapsulées est indispensable seulement pour leur différenciation 

chondrogénique et, par conséquent, une utilisation en ingénierie tissulaire du cartilage 

[328,329]. 

Nous avons également observé que le nombre moyen d’hASC encapsulées dans une particule 

d’alginate est significativement plus important que celui dans une particule d’HPMC-Si de taille 

identique. En prenant en compte qu’une particule de taille moyenne de 1 µm correspond à un 

volume théorique 36 µl, elle ne peut renfermer que 7 200 hASC au maximum. Le rendement 

d’encapsulation (rapport du nombre de cellules comptées sur le nombre théorique) est alors de 

97% pour l’alginate et 70% pour l’HPMC-Si. Cette différence pourrait être la conséquence 

d’une perte des hASC (lors de leur incorporation dans l’HPMC-Si pré-réticulé) ou bien d’une 

fuite des cellules à l’extérieur des gouttelettes d’HPMC-Si lors du protocole de dispersion 

huileuse qui dure environ 1h30. Cette dernière hypothèse semble la plus probable car, par 

comparaison à l’alginate dont la réticulation est quasiment instantanée, la réticulation partielle 

de l’HPMC-Si à température ambiante nécessite 40 minutes.  

Le nombre de cellules encapsulées par particule n’est pas un critère essentiel et il devra être 

relativisé en fonction de la capacité des cellules à secréter les molécules d’intérêt.  
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III. Biofonctionnalité des hASC après encapsulation 

 

Les CSM semblent efficaces dans la prévention de l'évolution de l'arthrose depuis qu'ont été 

découverts leurs effets anti-inflammatoires, anti-fibrotiques et chondroprotecteurs in vitro et 

sur des modèles animaux arthrosiques [135,137,138,152]. Cette efficacité thérapeutique des 

CSM est liée à leur capacité à secréter des facteurs solubles lors de l’inflammation. La dernière 

partie de nos expérimentations a consisté à vérifier si l’encapsulation des CSM maintien leur 

capacité à être stimulées par des cytokines pro-inflammatoires puis à secréter ces molécules 

thérapeutiques.  

Dans ce contexte, nous avons étudié l’activité enzymatique d’IDO et la sécrétion de la PGE2 et 

de l’HGF par les hASC encapsulées dans l’alginate et l’HPMC-Si.  

En réponse aux stimuli pro-inflammatoires, les hASC surexpriment IDO. En effet, après sa 

diffusion à l’intérieur de particules, l’IFN-γ se lierait à son récepteur à la surface des cellules. 

Cette liaison déclenche l’activation de 2 voies de signalisation [330–332] (Figure 31). 

 

Figure 31 : Mécanismes de synthèse d’IDO par les cellules impliquant différentes voies de 
signalisation. Source [333]. 
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D’abord, le facteur de transcription STAT-1 (Signal Transducer and Activator of Transcription- 

1) subit une phosphorylation au niveau d’une tyrosine qui provoque sa dimérisation. Une fois 

dimérisé, STAT-1 est transloqué dans le noyau et se lie à la séquence GAS (l’un des 2 sites 

d’activation de l’IFN-γ) dans la région 5’ du gène humain codant pour IDO : INDO. En 

parallèle, STAT-1 dimérisé et le facteur de transcription NF-κB (Nuclear Factor-kappa B) 

activent l’expression d’IRF-1 (Interferon Regulatory Factor-1) qui se lie à une ou plusieurs 

séquences ISRE (Interferon-Sensitive Response Element) dans la région 5’ d’INDO. La liaison 

de STAT-1 et d’IRF-1 respectivement aux séquences GAS et ISRE stimule la transcription 

d’IDO par les hASC.  

La transcription d’IDO peut être également indépendante de l’IFN-γ. En effet il a été démontré 

que les polysaccharides (LPS) activent les voies de signalisation des MAP kinases, telles que 

p38 et JNK (c-Jun N-terminal Kinase), et NF-κB qui stimuleront la transcription d’IDO 

[334,335].  

Après sa synthèse par les hASC (CSM2), IDO intervient dans le métabolisme du tryptophane 

en convertissant ce dernier en L-kynurénine. Ce métabolite du tryptophane provoque 

l’inhibition des lymphocytes T et des cellules NK. La L-kynurénine est également un agent pro-

apoptotique de ces 2 types de cellules immunitaires [132,134,336]. 

 

Le mécanisme de synthèse de PGE2 a été décrit pour différentes lignées cellulaires adultes tels 

que les chondrocytes, les synoviocytes et les adipocytes. Cependant, bien que plusieurs études 

ont démontré que les CSM2 sont capables de sécréter la PGE2, le mécanisme de synthèse n’est 

pas encore totalement élucidé [337–339].  

 

Les stimuli inflammatoires des CSM provoqueraient, par un mécanisme pas encore totalement 

déterminé, un afflux de calcium dans leur cytoplasme qui engendrerait l’activation puis la 

translocation de PLA2 (Phospholipase A2) vers la membrane nucléaire (Figure 32).  
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Figure 32 : Mécanisme de la synthèse de la PGE2 par COX-1 dans une CSM2. 

 

L’acide arachidonique est alors libéré de la membrane nucléaire par hydrolyse des 

phospholipides membranaires sous l’action de la PLA2 [340]. La COX-1, localisée au niveau 

de la membrane nucléaire, transforme l’acide arachidonique en PGG2 (Prostaglandine G2) puis 

en PGH2 (Prostaglandine H2) [341]. COX-1 permet : (i) d’oxygéner l’acide arachidonique en 

lui rajoutant un groupement 15-hydroperoxy entrainant sa transformation en PGG2 ; (ii) puis la 

réduction du groupement 15-hydroperoxy de PGG2 pour le transformer en PGH2 [342]. PGES 

(Prostaglandine E Synthase), transloquée vers le noyau, transforme PGH2 en PGE2. Cette 

dernière est libérée des cellules par diffusion simple ou par transport actif via MRP4 (Multidrug 

Resistance Protein 4).  

La prostaglandine E2 sécrétée par les CSM est connue pour son action anti-inflammatoire. Elle 

inhibe l’activation, la prolifération et la cytotoxicité des cellules immunitaires : les cellules 

dendritiques [343,344], les cellules NK [117,122], les lymphocytes T [128,339] et les 

lymphocytes B [345,346]. Par ailleurs, la prostaglandine E2 secrétée par les CSM agit également 

sur les macrophages en activant leur programmation en phénotype anti-inflammatoire M2 qui 

secrètent IL-10 [120,121,347].  
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Dans un contexte arthrosique, le rôle anti-inflammatoire de la PGE2 secrétée par les CSM a été 

mis en évidence par Manferdini C.et al. [135]. Les auteurs ont démontré que les hASC 

surexpriment la PGE2 qui, paradoxalement, inhibe COX-2 (et donc la synthèse de la PGE2 

catabolique) au niveau des chondrocytes et des synoviocytes arthrosiques (Figure 33). 

 

 

Figure 33 : Mécanisme d’action, proposé par Manferdini et al., de la PGE2 secrétée par les 

hASC sur la synthèse de la PGE2 catabolique par une cellule arthrosique. 

 

 

En agissant sur les cellules immunitaires, l’HGF joue un rôle anti-inflammatoire lors de 

l’inflammation (Figure 34).  
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Figure 34 : Action anti-inflammatoire de l’HGF sur les cellules immunitaires lors de 

l’inflammation.  

 

L’HGF inhibe l’inflammation en se liant à son récepteur (c-met) à la surface des monocytes et 

des macrophages, induisant l’inhibition de la GSK3-β. Cette inhibition se traduit par une 

diminution de la production d’IL-6 et une activation de l’expression d’IL-10 par ces cellules 

immunitaires [348,349]. 

L’HGF agit également sur les cellules dendritiques en induisant la synthèse de GILZ 

(Glucocorticoid-Induced Leucine Zipper) [350] qui bloque la voie NF-KB [351,352]. Le 

blocage de la voie NF-KB provoque l’inhibition de l’activation des cellules dendritiques 

[353,354]. Il a été également démontré que  l’HGF entraine une surexpression de PD-L1 

(program-death ligand 1) et IL-27 par les cellules dendritiques qui favorisent leur 

différenciation en T reg [350,355]. De plus, l’HGF provoque une inhibition de l’expression de 

IL-12p70 par les cellules dendritiques, ce qui réduit la capacité des cellules T à proliférer 

[356,357].  

Les travaux cités précédemment et d’autres études montrent que l’HGF agit indirectement sur 

les lymphocytes T par l’intermédiaire des cellules dendritiques [130,358] en favorisant leur 

différenciation en T reg et en inhibant la prolifération des lymphocytes T. L’effet de l’HGF sur 

les lymphocytes B et les cellules dendritiques lors de l’inflammation est également peu étudié.  
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En plus de sa fonction anti-inflammatoire, l’HGF possède également des propriétés anti-fibrotiques et 

anti-anti-hypertrophiques [359–361]. Les actions anti-inflammatoire, anti-fibrotique et anti-

hypertrophique de l’HGF secrété par les CSM lors de l’arthrose a été démontré in vitro par 

Maumus M. et al. [138].  

 

Nos résultats montrent que les cytokines pro-inflammatoires (le TNF-α et l’IFN-γ) seraient 

capables de diffuser à l’intérieur des particules d’alginate et d’HPMC-Si pour stimuler les 

hASC. La stimulation des hASC encapsulées induirait une surexpression des gènes codant pour 

l’IDO, la PGE2 et l’HGF. Le calcul des concentrations de l’IDO, la PGE2 et l’HGF dans le 

surnageant cellulaire nous laisse supposer que ces 3 facteurs thérapeutiques seraient capables 

de diffuser de l’intérieur vers l’extérieur des particules. Nous ne pouvons pas écarter la 

probabilité que les concentrations de ces facteurs solubles à l’intérieur des particules soient 

différentes de celles calculées dans le surnageant cellulaire. Il est envisageable de vérifier cette 

hypothèse ultérieurement après une déréticulation des particules par exemple.       

Par comparaison à l’alginate, le plus faible nombre d’hASC encapsulées dans l’HPMC-Si ne 

défavorise pas la capacité de ces cellules à secréter les facteurs thérapeutiques. Au contraire, la 

concentration dans le surnageant cellulaire des 3 facteurs thérapeutiques étudiés est toujours 

plus importante lorsque les hASC sont encapsulées dans l’HPMC-Si. Cette différence semble 

confirmer l’hypothèse formulée après l’étude de la diffusion des dextrans dans les 2 types de 

particules. La cinétique de diffusion dans les particules d’HPMC-Si serait supérieure à celle 

dans les particules d’alginate. Ainsi, l’encapsulation des hASC dans l’HPMC-Si permettrait 

d’une part une réactivité plus rapide des hASC aux cytokines pro-inflammatoires, et d’autre 

part une sécrétion puis une libération plus rapide des facteurs solubles dans le surnageant. 
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Conclusions & perspectives 
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Cette étude avait pour objectif d’encapsuler des CSM dans le but d’exploiter les propriétés 

thérapeutiques qui leurs sont attribuées lors de l’arthrose. L’alginate, étant connu par sa 

résorbabilité en milieu physiologique, ne semble pas adapté pour l’encapsulation des CSM le 

plus longtemps possible pour une potentielle application en thérapie cellulaire de l’arthrose. Un 

polymère hémi-synthétique, l’HPMC-Si, a été développé au sein de notre unité de recherche. 

Dans ce projet, nous avons proposé de comparer l’HPMC-Si à l’alginate dans le but de 

déterminer le meilleur polymère pour une application en thérapie cellulaire. 

Dans un premier temps, les particules d’alginate et d’HPMC-Si ont été caractérisées. Nous 

avons analysé et comparé la taille, les propriétés de diffusion et les propriétés mécaniques des 

particules fabriquées. Dans un second temps, les cellules ont été encapsulées dans les 2 

matériaux puis caractérisées par une étude de leur viabilité et de leur prolifération pendant 1 

mois. Enfin, une analyse du sécrétome des CSM encapsulées puis stimulées a permis de vérifier 

le maintien de leur biofonctionnalité après encapsulation.  

Après avoir sélectionné les meilleures conditions opératoires de stérilisation du matériau, les 

particules d’alginate ont été obtenues par le procédé le plus couramment utilisé : la méthode 

d’extrusion à travers une aiguille dans une solution de chlorure de calcium. Les particules 

obtenues sont sphériques, reproductibles et monodispersées de taille. Cependant, la taille 

moyenne des particules obtenues (environ 2 mm de diamètre) est trop grande et inadaptée pour 

une éventuelle étude in vivo dans un modèle animal murin dont la taille de l’espace intra-

articulaire est estimée à environ 400 µm. Les différents paramètres influençant la taille des 

particules d’alginate ont été décrits. La variation de ces paramètres permet de réduire 

significativement la taille des particules d’alginate. Cependant, cette diminution ne serait pas 

suffisante pour atteindre la taille maximale d’environ 200 µm nécessaire pour l’étude in vivo. 

Nous envisageons alors de nous intéresser à d’autres méthodes permettant l’obtention de 

particules d’alginate de plus petite taille telles que les techniques fluidiques.  

Les propriétés chimiques de l’HPMC-Si, et notamment le mode de réticulation, ne sont pas 

compatibles avec la méthode d’obtention de particules par extrusion. Nous avons alors mis au 

point un procédé de fabrication de particules par extrusion puis dispersion de l’HPMC-Si dans 

de l’huile d’olive. Différents paramètres opératoires qui influencent la taille des particules ont 

été étudiés (la température, la vitesse et la durée d’agitation) dans le but de sélectionner les 

conditions opératoires permettant d’obtenir des particules adaptées à une étude in vivo sur des 

petits modèles animaux arthrosiques. En suivant ces conditions opératoires, les particules 



135 

 

d’HPMC-Si générées sont parfaitement sphériques et possèdent une taille moyenne inférieure 

à 100 µm. En revanche, les particules présentent une importante polydispersité de taille qui 

pourrait engendrer des problèmes de reproductibilité. Nous envisageons alors de modifier la 

méthode de dispersion huileuse en utilisant des émulsifiants non cytotoxiques ou de nous 

intéresser également aux méthodes fluidiques par exemple. Des résultats préliminaires de 

Pierre-Gabriel Pinta et Fabien Nativel nous ont montré que la millifluidique est adaptée pour 

l’encapsulation des hASC dans l’HPMC-Si (résultats non représentés). Les particules 

fabriquées par ce procédé sont sphériques, reproductibles et présentent une taille inférieure à 

200 µm monodisperse.  

Lors de l’étude de caractérisation des particules, les tests de diffusion à l’intérieure des 

particules des différents dextrans-FITC nous ont révélé que la matrice des 2 types de particules 

permettrait la diffusion (i) des éléments nécessaires à la survie et à la stimulation des CSM 

encapsulées, (ii) mais aussi des facteurs solubles produits par les CSM stimulées. Par ailleurs, 

la cinétique de diffusion des dextrans-FITC dans les particules d’HPMC-Si est plus rapide que 

celle dans l’alginate. Cette observation nous laisse suggérer que les CSM encapsulées dans 

l’HPMC-Si seraient plus réactives aux stimuli pro-inflammatoires que celles encapsulées dans 

l’alginate. Les tests de contraintes mécaniques appliquées aux 2 types de particules nous ont 

permis d’étudier leur rigidité et leur viscoélasticité. Cette étude a mis en évidence des 

différences entre les 2 types de particules. Ainsi, nous avons remarqué qu’après la déformation 

des 2 types de particules, celles d’HPMC-Si retrouvent leur taille et leur forme initiales plus 

rapidement que les particules d’alginate. Cette observation nous suggère que les particules 

d’HPMC-Si posséderaient une relaxation plus rapide que les particules d’alginate pendant et 

après l’injection intra-articulaire. Par conséquent, nous pouvons espérer que les cellules 

encapsulées dans l’HPMC-Si subiraient moins longtemps les contraintes mécaniques pendant 

et après l’injection intra-articulaire et présenteraient alors une meilleure viabilité que celles 

encapsulées dans l’alginate. L’ensemble de ces différences observées lors de l’étude de 

caractérisation des particules nous permettent de supposer que l’HPMC-Si serait un meilleur 

candidat que l’alginate pour l’encapsulation des CSM dans un projet en rapport avec la thérapie 

cellulaire de l’arthrose. 
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Les cellules d’intérêt, les hASC, ont été encapsulées dans l’alginate et l’HPMC-Si. Nous avons 

observé une viabilité des cellules dans les 2 matériaux proche de 90% à 1 mois après 

encapsulation. Ainsi, l’encapsulation des hASC au sein de l’alginate et de l’HPMC-Si permet 

de préserver leur viabilité. Ce résultat confirme que les propriétés de diffusion des particules 

d’alginate et d’HPMC-Si sont compatibles avec le maintien de la viabilité des hASC 

encapsulées. Cette observation confirme également que les biomatériaux ne sont pas 

cytotoxiques en accord avec les travaux antérieurs. Nous avons également vérifié que les hASC 

ne prolifèrent pas au sein de l’alginate et de l’HPMC-Si après encapsulation. En revanche, nous 

avons noté que le rendement d’encapsulation est meilleur dans l’alginate que l’HPMC-Si. Ce 

résultat est un autre critère qui nous pousse à améliorer la méthode d’encapsulation des hASC 

dans l’HPMC-Si dans le but d’augmenter le rendement et l’efficacité d’encapsulation.  

En dernier lieu, nous nous sommes intéressés à la capacité des hASC encapsulées à secréter 3 

facteurs thérapeutiques dans un contexte pro-inflammatoire. Nos résultats nous montrent 

clairement que les hASC, encapsulées et stimulées avec des cytokines pro-inflammatoires, 

conservent leur capacité à sécréter IDO, PGE2 et HGF. Ce résultat confirme également que les 

propriétés de diffusion des particules d’alginate et d’HPMC-Si sont également compatibles à la 

fois avec la diffusion à l’intérieur des particules des cytokines pro-inflammatoires qui 

stimuleront les CSM encapsulées, mais aussi avec la diffusion à l’extérieur des particules des 3 

facteurs thérapeutiques secrétées par les hASC stimulées. Nous avons aussi remarqué que la 

concentration des facteurs solubles dans le surnageant est significativement plus importante 

lorsque les hASC ont été encapsulées dans l’HPMC-Si que lorsqu’elles ont été encapsulées 

dans l’alginate. Cette observation confirme que les cellules encapsulées dans l’HPMC-Si sont 

plus réactives que celles encapsulées dans l’alginate.  

   

Pour les perspectives, une optimisation de la taille des particules est nécessaire avant de 

commencer la partie in vivo du projet. Cette optimisation de la taille des particules requiert la 

mise en œuvre d’autres méthodes d’encapsulation telle que la millifluidique. Ces méthodes 

devront permettre la fabrication de particules reproductibles, monodisperses et de taille adaptée 

aux modèles animaux envisagés (moins de 200 et de 500 µm de diamètre, respectivement pour 

la souris et le chien).   

Quant à la partie in vivo du projet, afin d'évaluer la fonctionnalité de notre stratégie dans un 

modèle animal arthrosique, les CSM encapsulées seraient injectées dans le site intra-articulaire 
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de modèles murins d’arthrose. L’arthrose pourrait être induite mécaniquement, par la 

déstabilisation du ménisque interne ou enzymatiquement par un traitement à la collagénase chez 

les souris humanisées, par exemple. Cette partie du projet nous permettrait de répondre à un 

certain nombre de questions notamment à propos du nombre de particules nécessaire à injecter 

pour observer un effet thérapeutique et la détermination du stade arthrosique optimal pendant 

lequel les CSM encapsulées seront injectées. Cette partie du projet nous permettrait également 

d’analyser le devenir (stabilité), in vivo, des particules injectées. Le potentiel thérapeutique des 

CSM encapsulées pourrait aussi être évalué sur un modèle d'arthrose chez le chien, ce qui 

permettrait d’examiner la pertinence clinique de notre concept dans un modèle grand animal. 

Les effets des CSM encapsulées pour réduire l'arthrose dans ces 2 modèles animaux pourraient 

être évalués selon l'échelle OARSI par classement de coupes histologiques de genoux traités et 

non traités. L’influence des CSM encapsulées sur l'inflammation associée à l'arthrose pourrait 

être étudiée en mesurant l'épaississement synovial et les biomarqueurs dans le liquide synovial 

et la circulation systémique.  

 

Notre objectif final et à long terme étant de traiter les patients arthrosiques par l’injection des 

CSM encapsulées, une dernière partie in vitro est envisageable dans ce projet après la validation 

des travaux in vivo. Cette partie consisterait à analyser plus en détail le sécrétome (Luminex) 

des CSM humaines encapsulées en réponse aux liquides synoviaux de patients arthrosiques 

(essai clinique validé « Arthrostem », NCT : 01879046). Ce travail est indispensable pour 

étudier le comportement et la biofonctionnalité des CSM humaines en réponse aux stimuli par 

des cytokines pro-inflammatoires à des concentrations caractéristiques de la physiopathologie 

de l’arthrose chez l’homme.  
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Résumé 
 
Les traitements actuels de l’arthrose ne sont pas 
étiologiques. Il est alors nécessaire de développer de 
nouveaux axes thérapeutiques. L’utilisation des cellules 
stromales mésenchymateuses (CSM) est prometteuse 
notamment en raison de leurs capacités 
immunomodulatrices. L’injection intra-articulaire des 
CSM présente quelques limites majeures qui pourraient 
être contournées par leur incorporation dans des 
biomatériaux. Cependant, le maintien des capacités
immunomodulatrices des CSM après encapsulation n’a 
jamais été vérifié. Dans ce contexte, ce travail de thèse 
a consisté à encapsuler les CSM dans l’alginate et 
l’hydroxypropyl methylcellulose silanisée (HPMC-Si)
puis à étudier leur biofonctionnalité. Dans un premier 
temps, une méthode de génération de particules 
d’HPMC-Si a été mise au point. Les particules d’alginate 
et d’HPMC-Si ont été caractérisées. La taille, les 
propriétés de diffusion et les propriétés mécaniques des 
particules fabriquées ont été analysées et comparées. 
Dans un second temps, les cellules ont été encapsulées 
dans les 2 matériaux puis caractérisées par une étude 
de leur viabilité et de leur prolifération pendant 1 mois. 
Enfin, le maintien des capacités immunomodulatrices 
des CSM après encapsulation a été investigué. Ces 
travaux de thèse ont permis de démontrer que : (i) les 
particules d’alginate et d’HPMC-Si possèdent des 
propriétés différentes ; (ii) les CSM encapsulées dans 
les 2 matériaux restent viables et (iii) l’encapsulation 
des CSM n’altère pas leurs capacités 
immunomodulatrices. Ces travaux de thèse sont ainsi 
encourageants pour une potentielle application des 
CSM encapsulées dans le traitement de l’arthrose.   
 
Mots clés 
Cellules Stromales Mésenchymateuses, 
Encapsulation, Caractérisation des particules, 
Inflammation, Facteurs solubles, Thérapie cellulaire 

 

Abstract 
 
Existing drug therapies for osteoarthritis (OA) provide, at 
best, symptomatic relief from pain and fail to prevent 
cartilage damage. Mesenchymal Stromal Cells (MSC) 
have generated interest since they secrete 
immunomodulatory factors. Direct injection of MSCs in 
OA suffers major limitations. To overcome these 
limitations, several studies have proposed to entrap 
MSC within biomaterials. However, their 
immunomodulatory properties after encapsulation have 
not been investigated. In this context, this work aimed to 
entrap MSC within spherical particles derived from 
alginate or from silanized hydroxypropyl methylcellulose 
(Si-HPMC) and to investigate their biofunctionality. First, 
a protocol of Si-HPMC particles generation was 
assessed. Alginate and Si-HPMC particles were 
characterized. Size, diffusion and mechanical properties 
of generated particles were studied and compared. 
Secondly, MSC were entrapped within alginate or Si-
HPMC. Their viability and their ability to proliferate were 
evaluated for up to one month after encapsulation. 
Lastly, the biofunctionality of encapsulated MSC was 
investigated in order to harness their therapeutic 
properties for the treatment of OA. In summary, we have 
shown that: (i) alginate and Si-HPMC particles exhibit 
different properties; (ii) both alginate and Si-HPMC 
particles support MSC survival and (iii) MSC 
encapsulated in alginate or Si-HPMC are sensitive to 
pro-inflammatory cytokines and respond to this 
stimulation by increasing their secretion of bioactive 
factors. These findings are promising for a potential 
application of encapsulated MSC to OA treatment. 
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