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“Le futur appartient & ceux qui croient a la beauté de leurs réves”

“The future belongs to those who believe in the beauty of their dreams”

Anna Eleanor Roosevelt (1884-1962)

Par délibération en date du 6 Décembre 1972, le Conseil de la
Faculté de Chirurgie Dentaire a arrété que les opinions émises
dans les dissertations qui lui sont présentées doivent étre
considerées comme propres a leurs auteurs et qu’il n’entend leur

donner aucune approbation, ni improbation.
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AVANT-PROPOS

De nos jours, I'impact financier des biomatériaux est devenu important. Le marché annuel
mondial des biomatériaux (implants orthopédiques et équipements ancillaires) représente a lui
seul 21,9 milliards de dollars américains (2004) et connait une croissance annuelle de plus de
10%. Ce marché est caractérisé par une forte domination des Etats-Unis (62%) suivie par

I’Europe (20%) ou la France occupe la deuxiéme place derriere I’ Allemagne.

Plus de 5% de la population mondiale est concernée par les matériaux utilisés dans la réparation
corporelle. Environ un million de protheses sont posées chaque année a travers le monde. Si on
considére toutes les autres applications thérapeutiques des biomatériaux qui ne cessent de
croitre, on peut facilement imaginer la part de marché que peuvent prendre de tels systémes
implantables. Chaque année aux Etats-Unis, jusqu’a 35 millions d’interventions chirurgicales

nécessitent 1’utilisation d’un systéme implantable en tout genre.

Pour les vingt prochaines années, avec I’utilisation croissante de ces biomatériaux, il faudra
s’efforcer d’améliorer leur biocompatibilité et leurs propriétés tout en restant dans un contexte
d’économie de marché omniprésente. La solution sera de réévaluer les matériaux existants et de
les modifier avec les connaissances actuelles en ingénierie chimique et biologique. Ainsi s’est
fait sentir le besoin de maintenir un contact permanent entre les ingénieurs dans les matéeriaux a
la fine pointe de la technologie et les biologistes et/ou cliniciens en recherche, dans les hopitaux
ou en industrie. En effet, la plupart du temps, les cliniciens ne sont conscients ni de la
complexité d’un tel systéme implantable, ni des caractéristiques des matériaux utilisés pour le
fabriquer. La recherche en biomatériaux impliquera de plus en plus un échange de

connaissances entre les chimistes, les ingénieurs, les biologistes et les cliniciens.

Les biomatériaux injectables constituent un domaine particulier d’utilisation par voie percutanée
des biomatériaux. Cela leur impose certaines propriétés rhéologiques lors de leur mise en
ceuvre. C’est pour cela qu’au cours de ces travaux de recherche j’ai été mené a évaluer les
propriétés rhéologiques de deux biomatériaux injectables utilisés en ingénierie ostéoarticulaire
et dentaire. Ce projet de recherche m’a permis avant tout de découvrir un nouveau monde qui

est celui des biomatériaux.

Ce travail a été mené au sein du Laboratoire d’Ingénierie Ostéoarticulaire et Dentaire (LIOAD,
INSERM U 791, Université de Nantes) a Nantes en collaboration avec le Laboratoire
Polymeres Colloides Interfaces (LPCI, CNRS UMR 6120, Université du Maine) au Mans et
I’unité Biopolymeéres Interactions Assemblages (BIA, INRA UR 1268) a Nantes.
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RESUME

Les biomatériaux injectables constituent un domaine particulier d’utilisation par voie percutanée
des biomatériaux. Cela leur impose certaines propriétés rhéologiques lors de leur mise en
ceuvre. Au cours de ces travaux, le principal objectif fut d’évaluer les propriétés rhéologiques de
deux biomatériaux injectables utilisés en ingénierie ostéoarticulaire et dentaire : (i) une matrice
extracellulaire synthétique et (ii) une suspension phosphocalcique injectable.

Un hydrogel (HPMC-Si) a été obtenu par greffage de 3-glycidoxypropyltriméthoxysilane
(GPTMS) sur les groupements hydroxyle d’une hydroxypropylméthylcellulose commerciale.
Les propriétés rhéologiques de la solution avant et lors de la gélification ont été étudiées. Les
résultats ont montré que la silanisation réduit le volume hydrodynamique des solutions diluées,
mais n’affecte pas de maniere significative le comportement rhéologique des solutions
concentrées. Nous avons observé que la stérilisation des solutions d’HPMC-Si réduit le volume
hydrodynamique des chaines macromoléculaires et que 1’augmentation du pH des solutions
concentrées stériles réduit leur viscosité limite. L’étude de la thermoggélification de I’'HPMC a
montré une séparation de phase durant la sterilisation. Les associations intra et
intermoléculaires, non totalement réversibles, établies lors de cette étape peuvent étre
responsables des modifications des propriétés rhéologiques. La formation de différents
hydrogels a partir des solutions basiques d’HPMC-Si a été étudiee. Grace a la caractérisation
rhéologique de ces hydrogels nous avons montré que la cinétique de réticulation ainsi que les
propriétés viscoélastiques dépendent de la concentration finale en HPMC-Si, du pH final et de
la température.

Une suspension de céramique phosphocalcique injectable considérée comme un substitut
osseux injectable prét a I’emploi a été étudiée. La caractérisation rhéologique de ’THPMC, qui
constitue le fluide suspendant de cette suspension, a confirmé le comportement d’une solution
macromoléculaire. La cinétique de sédimentation des particules phosphocalciques a montré
I’influence de la taille des particules et la concentration du fluide suspendant sur la vitesse de
sédimentation et sur la compacité des sédiments avant et aprés stérilisation. Les propriétés
rhéologiques et d’injectabilité de cette suspension phosphocalcique ont ensuite été étudices.
Nous avons montré que les suspensions présentent une viscosité plus élevée par rapport a la
solution d’HPMC et que les propriétés rhéologiques dépendent de la composition de la
suspension. La simulation d’injection a été réalisée grace a une seringue munie d’une aiguille.
Une approche théorique basée sur I’écoulement capillaire d’un fluide non-newtonien a été
utilisée pour prédire la pression d’injection a partir des résultats rhéologiques et des conditions
opératoires d’extrusion. L’estimation théorique de la pression d’extrusion a confirmé le
glissement a la paroi. L’influence du glissement a conduit & un facteur de proportionnalité

constant entre la théorie et I’expérience.
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ABSTRACT

Injectable biomaterials are a particular field of biomaterials used for noninvasive surgical
techniques (e.g. percutaneous surgery). The fundamental characteristic of this type of
biomaterials is theirs rheological properties during implantation. In this context, the subject of
this research work was to evaluate the rheological properties of two injectable biomaterials used
in osteoarticular and dental tissue engineering: (i) a synthetic extracellular matrix and (ii) an
injectable calcium phosphate suspension.

The rheological properties of silated hydroxypropylmethylcellulose hydrogel were studied. It is
shown that although silanization reduces the hydrodynamic volume in dilute solution, but it
does not affect significantly the rheological behavior of the concentrated solutions. In dilute
solution, intrinsic viscosity of different HPMC-Si solutions before steam sterilization indicated
that macromolecular chains occupied larger hydrodynamic volume compared to the sterilized
HPMC-Si solutions. For the sterilized HPMC-Si concentrated solutions the limiting viscosities
decreased when the pH increasing. This change remarked in dilute and concentrated domain has
been attributed to the formation of both intra and intermolecular associations during the phase
separation process of HPMC-Si during steam sterilization. The formation of HPMC-Si
hydrogels from injectable aqueous solution was studied after neutralization. The study of the
gelation process revealed the dependence of the final concentration of HPMC-Si hydrogel, pH
and temperature on cross-linking Kinetics and viscoelastic properties.

An injectable calcium phosphate ceramic suspension was studied. This ‘ready to use’ injectable
bone substitute is consisting of an aqueous HPMC solution as matrix and calcium phosphate
particles as fillers. The rheological characterization revealed the macromolecular behavior of
the HPMC. The investigations of settling kinetics showed the dependence of the particle size
and the HPMC concentration on the settling velocity and sediment compactness before and
after sterilization. The rheological properties and injectability of this suspension were also
studied. The suspensions showed a strongly increased viscosity as compared to the HPMC
solution. The rheological proprieties of suspensions depend on the composition. A simple
device has been used to characterize extrusion of the paste using a disposable syringe fitted with
a needle. The injectability modeling was realized. A theoretical approach based on the capillary
flow of non-newtonian fluids was used to predict the necessary pressure for injection, on the
basis of rheological properties and extrusion conditions. The theoretical estimation of the
extrusion pressure showed a wall slip in the suspensions, so that the injection pressure is less
than anticipated. The influence of wall slip leads however to a constant proportionality factor
between theory and injection experiments.
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INTRODUCTION GENERALE

La science des biomatériaux s’est beaucoup développée depuis une trentaine d’années. Le
premier symposium international des biomatériaux a été inauguré en 1967 alors que la
communauté scientifique a fondé une Société pour les Biomatériaux aux Etats-Unis (SFB) en
1974 puis une en Europe (ESB) en 1976.

L’utilisation des biomatériaux ne s’arréte plus a la simple fonction de biomécanique qu’on a
bien voulu leur donner initialement. Toutes sortes de matériaux ont été testés comme substituts
biologiques sous la forme de prothéses ou de matériaux de comblement pour remplacer une
partie manquante mécanique voire fonctionnelle. Si la plupart des systémes implantés ont
d’abord eu des propriétés restauratrices de maniére passive et inerte, de nouvelles voies
thérapeutiques interactives avec I’hote sont actuellement explorées grace a la plus grande

connaissance des mécanismes de développement de I’ingénierie tissulaire.

Les biomatériaux injectables constituent un domaine particulier d’utilisation par voie percutanée
des biomatériaux. Cela leur impose certaines propriétes rhéologiques lors de leur mise en
ceuvre. Les chirurgies orthopédiques et dentaires utilisent de plus en plus des biomatériaux
injectables. En ingénierie tissulaire, les biomatériaux injectables sont considérés comme des
matrices extracellulaires synthétiques qui supportent la différentiation et la prolifération des
cellules. Le concept de biomatériau injectable rassemble entre autres les ciments hydrauliques,
les céramiques phosphocalciques, les hydrogels, les matériaux d’origine naturelle et les vecteurs

de substances actives.

Au cours de ces travaux de doctorat, le principal objectif sera d’évaluer les propriétés
rhéologiques de deux biomatériaux injectables utilisés en ingénierie ostéoarticulaire et dentaire :

une matrice extracellulaire synthétique et une suspension phosphocalcique injectable.

Nous consacrerons tout d’abord une partie bibliographique aux biomatériaux et au concept de
biocompatibilité. Nous passerons ensuite en revue la description et ’utilisation des hydrogels en
ingénierie tissulaire. Des généralités sur les substituts osseux phosphocalciques injectables
seront également présentées. Nous finirons notre étude bibliographique par un rappel sur la

rhéologie et la viscoélasticité.

Dans le deuxieme chapitre, nous présenterons le comportement d’un hydrogel
d’hydroxypropylméthylcellulose  silanisée ~ (HPMC-Si), consideré comme  matrice
tridimensionnelle pour I’ingénierie tissulaire du cartilage, d’un point de vue physico-chimique,

rhéologique et viscoélastique. Dans un premier temps une caractérisation sous différentes
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formes (poudres, solutions diluées et solution concentrées) de I’influence de la silanisation de
I’hydroxypropylméthylcellulose sera présentée. Aussi nous présenterons I’influence du pH et de
la stérilisation & la vapeur sur le comportement rhéologique de 'HPMC-Si en milieu dilué et
concerté. L’étude de la cinétique de réticulation de cet hydrogel ainsi que 1’étude de la
viscoélasticité seront ensuite rapportées en fonction de la concentration, du pH et de la

température.

Le troisieme chapitre aura pour ambition de faire une étude globale sur les suspensions
phosphocalciques injectables (ICPCS). Tout d’abord, nous nous intéresserons au mécanisme de
stabilité de ces suspensions. Enfin, nous présenterons le comportement rhéologique de ces
suspensions ainsi que I’examen et la modélisation de leur injectabilité via une seringue équipée

d’une aiguille.

Pour clore ce travail, une conclusion générale permettra de résumer 1’ensemble de nos travaux

de recherche et d’aborder les perspectives actuelles du domaine des biomatériaux injectables.
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CHAPITRE 1 : REVUE BIBLIOGRAPHIQUE

1. Préambule

Nous rappellerons dans la premiére partie de ce chapitre des généralités sur les biomatériaux et
sur le concept de biocompatibilité. Nous présenterons en détail les différentes catégories de
biomatériaux en fonction de la réponse de I’hote et de I’utilisation. Ensuite nous évoquerons les

notions théoriques de la biocompatibilité ainsi que les différents biomatériaux de référence.

Dans la deuxieme partie de ce chapitre nous décrirons les hydrogels utilisés en ingénierie
tissulaire. Nous développerons plus particulierement les méthodes de formations des hydrogels
ainsi que leurs structures et leurs propriétés. Une description des hydrogels utilisés en ingénierie
tissulaire du cartilage sera également présentée.

La troisieme partie de ce chapitre sera consacrée aux substituts osseux injectables ou nous
présenterons en détail les suspensions phosphocalciques. Ensuite nous décrirons les suspensions
granulaires du point de vue de leur stabilité puis les propriétés des solutions de polymeres

utilisés comme fluides suspendants.

Notre outil de caractérisation étant principalement la rhéologie, il nous a semblé utile de décrire
les differentes notions fondamentales de la rhéologie et de la viscoélasticité. Nous présenterons
donc dans un premier temps la notion de mouvement de cisaillement simple. L’objectif sera de
présenter les différentes grandeurs rhéologiques (contrainte et taux de cisaillement et viscosite)
et les différents modes d’écoulement. Dans un deuxieme temps nous décrirons la rhéologie
oscillatoire et la réponse viscoélastique de quelques matériaux typiques. Enfin dans un dernier

temps, nous présenterons les différents types des rhéometres.
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2. Les biomatériaux et le concept de biocompatibilité

2.1. Introduction

Le terme ‘biomatériau’ a été redéfini a plusieurs reprises pour s’adapter a I’évolution des types
de matériaux utilisés a cet effet [1-4]. En 1986, la Société Européenne des Biomatériaux (ESB)
a proposé une premiere définition. Elle a défini un biomatériau comme : «un matériau utilisé
dans un dispositif médical pour interagir avec les milieux biologiques». En 1991, une définition
complémentaire a été proposee par le méme groupe lors de la conférence de Chester (UK). Un
biomatériau était ainsi défini comme : «un matériau congu pour interagir avec les systemes
biologiques, qui participe a la constitution d’un dispositif a visée diagnostique ou a celle d’un
substitut de tissu ou d’organe ou encore a celle d’un dispositif de suppléance fonctionnelle» [5].
Cependant, ces deux définitions manquent de rigueur en omettant de clarifier deux points
importants : la réaction de I’héte et la durée de service [1]. De plus, la seconde définition ne
tient pas compte des matériaux contenant des cellules vivantes [2].

Une définition plus précise et plus satisfaisante avait été soumise dés 1982 lors de la conférence
de consensus de I’Institut National de la Sante (NIH) aux Etats-Unis : «un biomatériau est un
matériau d’origine naturelle ou synthétique, utilisé seul ou combiné avec un principe actif,
comme partie intégrante d’un dispositif, pour le traitement, I’accroissement ou le remplacement
de tissus ou organes, sans causer de dommage aigu ou chronique a son hote, tout en assurant
son efficacité biologique et/ou physique prévue, pendant sa durée de service in vivo» [6].

Cette définition considere surtout deux aspects trop souvent ignorés qui sont les effets
indésirables et la durée de service de I’implant [1]. En fait, cette définition concorde mieux avec

le sens que I’on attribue actuellement a la biocompatibilité [2].

2.2. Catégories de biomatériaux

2.2.1. En fonction de la réponse de 'hote
En fonction de la réponse de I’h6te, un biomatériau peut étre placé dans une des quatre
catégories suivantes [6]:
- Matériau inerte : absence de réponse ou réponse trés faible de I’hote ;
- Matériau interactif : réponse spécifique comme une adhésion ou une croissance du tissu
adjacent a la surface ou dans I’'implant ;
- Matériau viable : le matériau contenant des cellules vivantes est traité par I’h6te comme
une matrice tissulaire normale ;
- Matériau replant : il s’agit d’'un matériau de tissu natif cultivé in vitro a partir des

cellules du patient.
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Les deux derniers types se rapprochent plus en fait des greffes hétérologue et autologue avec
une étape intermédiaire de culture cellulaire in vitro. Ils trouvent plutdt une application dans la

régénération tissulaire [7].

2.2.2. En fonction de 'utilisation

En fonction de leur role a jouer, les biomatériaux sont répartis en quatre catégories [6]:

- Remplacement d’un tissu malade ou non fonctionnel : articulations, valves cardiaques,
dents et lentilles oculaires ;

- Assistance a la réparation d’un tissu : fils de sutures, implants chirurgicaux pour les
réductions de fractures et dispositifs de réparation de ligaments et tendons ;

- Remplacement complet ou partiel de la fonction d’un organe majeur : hémodialyse,
assistance respiratoire et cardiaque, perfusion, libération d’insuline ;

- Libération d’un principe actif : libération ciblée a une région localisée ou systémique

avec un taux soutenu dans le temps.

2.3. Biocompatibilité des biomatériaux
2.3.1. Notions théoriques

Lorsqu’on aborde la question de biocompatibilit¢ d’un biomatériau, il est difficile de la définir
sur le plan purement qualitatif. Alors que des millions de dispositifs médicaux sont implantes
chez ’homme chaque année avec un taux de succes trés raisonnable, on pourrait croire que la
biocompatibilité est un concept bien assimilé [8].

Une réponse inflammatoire aigué de quelques jours est observée avec n’importe quel type
d’implant. Tout implant non dégradable va induire chez 1’h6te un passage a I’inflammation
chronique et méme une réponse a un corps étranger a long terme. Dans le contexte de
I’implantation, ces réponses doivent étre percues comme étant des réponses locales inévitables.
L’¢étendue et la durée de la réaction inflammatoire caractérisent la biocompatibilité d’un
biomatériau. Ainsi, le degré de perturbation des mécanismes homéostatiques et I’étendue des
réponses physiopathologiques sont des mesures de la réaction de I’hote qui peuvent permettre
de déterminer la biocompatibilit¢ d’un biomatériau et ses chances d’utilisation en tant
qu’implant [9].

A partir de I’histopathologie morphologique descriptive de la réaction inflammatoire, la notion
de biocompatibilité a évolué vers une énonciation plus globale du mode d’interaction entre les
tissus de I’hdte et le matériau implanté afin de définir si cette interaction permet d’atteindre les
attentes prévues en fonction du site et du but de 'implantation. Ainsi, une définition plus

specifique de la biocompatibilité d’un systéme implantable a été adoptée par I’ensemble de la
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communauté scientifique dans le domaine. La biocompatibilité d’un matériau est définie par la
capacité de ce matériau a accomplir un rdle avec une réponse de I’hdte appropriée, dans une
application spécifique [2, 3, 8].

En fait, cette conception actuelle de la biocompatibilité qui inclue I’application fonctionnelle de
I’implant, est plus restrictive pour un matériau donné. En effet, un matériau qui a fait preuve
d’innocuité dans une application spécifique peut ne pas étre biocompatible dans une autre
application. 1l faut alors envisager une nouvelle évaluation de la biocompatibilité avec la
nouvelle application. Par contre, un matériau qui provoque une réaction adverse dans une
application donnée n’est pas forcément a condamner d’office puisqu’il peut étre tout a fait
biocompatible dans une autre application [10]. Dans ’interaction entre 1’implant et les tissus
adjacents, les caractéristiques physico-chimiques de la surface d’un matériau sont certainement
parmi les parametres les plus critiques a considérer pour comprendre, prévoir et donc orienter la
réponse initiale de ’hdte favorablement en fonction du réle de I’implant, améliorant ainsi sa
biocompatibilité. Les propriétés de I'implant dans son ensemble, encore appelées propriétés de
masse (composition intérieure), vont plutdt déterminer le succes de I'implant a long terme [11].
Pour une évaluation plus globale de la biocompatibilité d’un systéme implantable, il faut tenir
compte non seulement du matériau qui le compose mais aussi des additifs, des résidus et/ou
contaminants de fabrication, des produits de dégradation, de I’interaction de toutes les
composantes et des caracteristiques du produit fini. Une évaluation du biomatériau isolé ne
s’avere pas suffisante pour prévoir la réaction causée par le produit fini aprés son implantation
[10, 12].

Finalement, il n’existe pas de définition absolue de la biocompatibilité puisque le monde des
biomatériaux est en perpétuelle évolution. Mais d’un point de vue théorique, la réponse de
I’hote recherchée, est toute interaction positive entre le matériau implanté et les tisSus
avoisinants. La biocompatibilité correspond a un processus dynamique bidirectionnel qui

implique les effets temporels de ’h6te sur le matériau et du matériau sur I’hote [6].

2.3.2. Biomatériaux de référence

La biocompatibilité n’est pas une grandeur mesurable, tout au plus peut-on prétendre apprécier
la biocompatibilité d’un matériau a travers la comparaison de son comportement, dans des
circonstances expérimentales codifiées, a celui de matériaux dits de référence [6].

La pénurie d’une bonne documentation scientifique sur les standards de caractérisation des
biomatériaux de référence, pose un probléme pour définir la biocompatibilité [13]. C’est
pourquoi en 2000, des bases de données de référence des propriétés des biomatériaux ont été

élaborées [11]. Il s’agissait avant tout de déterminer les informations nécessaires et pertinentes
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qui doivent figurer dans ces bases de données pour contribuer a I’évaluation et a I’lamélioration
des performances des matériaux ou dispositifs implantables actuels et futurs. En effet, le
développement de bases de données permettra d’avoir des informations utiles a I’identification
et la sélection des biomatériaux pour les nouveaux systémes implantables tout en limitant les
tests redondants de caractérisation des propriétés. L’intérét de déterminer des matériaux de
référence a été concentré essentiellement dans le domaine orthopédique, ophtalmique, cardio-
vasculaire, dentaire et en ingénierie tissulaire [11] :

- Les matériaux orthopédiques doivent étre classés en fonction de leurs composants, de la
réponse biologique qu’ils provoquent et de leurs propriétés de surface et de masse, de
facon & construire une base de données matricielle. Parmi les matériaux de référence
choisis, on retrouve par ordre de priorité :

i. titane ;
ii. alliages chrome-cobalt ;
iii. oxyde d’aluminium;
iv. aciers inoxydables ;
v. polyméthylméthacrylate (PMMA) ;
vi. poly(acide lactique-co-acide glycolique) (PLGA).

- Un consensus s’est établi sur la nécessité de définir les propriétés des matériaux
ophtalmiques pour ériger des standards dans les tests d’étalonnage. La base de données
doit présenter les propriétés mécaniques (module élastique, forces de tension et flexion),
optiques (indice de réfraction et transparence), chimiques (hydrophobicité, teneur en
eau) et biologiques (comportement, interaction, innocuité). Parmi les matériaux de
référence choisis, on retrouve par ordre de priorité :

i. polydiméthylsiloxane (PDMS) ;
i. polyméthylméthacrylate (PMMA) ;
ii. polyhydroxyéthylméthacrylate (PHEMA).

- La base de données des matériaux cardio-vasculaires doit contenir des informations sur
les propriétés en fonction des applications médicales spécifiques (valves cardiaques et
autres dispositifs cardio-vasculaires). A cause d’un manque de standardisation des
différents tests de caractérisation des propriétés, les seuls matériaux de référence retenus
pour le moment sont les polyuréthanes.

- La base de données des matériaux dentaires doit se construire sur la composition, les
propriétés et les performances cliniques. Les matériaux de référence sont entre autres les

sulfates et phosphates de calcium et les métaux.
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- Pour les matériaux en ingénierie tissulaire, la base de données doit considérer le type
(naturel ou synthétique et résorbable ou irrésorbable) et les caractéristiques physico-
chimiques (composition de masse, porosité, vitesse de dégradation) et mécaniques
(module élastique, forces de tension et compression). Ce nouveau domaine étant en
plein essor, les matériaux de référence sont encore a déterminer. lls doivent étre
caractérisés de maniére spécifique (porosité, interconnectivité, chimie de surface et de

masse, propriétés physiques et mécaniques, réactivité cellulaire).

2.4. Conclusion

En conclusion de cette partie, la biocompatibilité est une notion évolutive qui doit suivre les
nouveautés en implantologie (nouveau matériau, nouveau systéme, nouvelle technologie ou
nouvelle application). Avec le besoin permanent de connaitre les limites de nouveaux
biomateriaux, il est essentiel de développer sans cesse de meilleures approches et methodes afin
de prédire la durabilité et la performance in vivo de ces biomatériaux congus sous forme de
systémes implantables. Les progrés dans 1’évaluation de la biocompatibilité seront lies avec
ceux des matériaux assurant ainsi la naissance de nouvelles générations de biomatériaux.

A partir de ce concept, notre unité de recherche (INSERM U791) a développé deux types de
biomatériaux injectables : une matrice extracellulaire synthétique pour I’ingénierie tissulaire du
cartilage [14, 15] et un substitut osseux injectable pour 1’ingénierie ostéoarticulaire et dentaire
[16]. Dans les deux parties qui suivent nous nous intéresserons a ces deux types de

biomateériaux injectables.
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3. Les hydrogels et ’'ingénierie tissulaire
3.1. Introduction
L’ingénierie tissulaire est une stratégie ayant pour objectif de réparer ou de constituer des tissus
fonctionnels ou des organes proches de ceux de I’lhomme. C’est un domaine multidisciplinaire
qui applique les principes des sciences de la vie, la biologie cellulaire et moléculaire et la
physico-chimie [17]. Les applications de I’ingénierie tissulaire concernent tous les domaines de
la chirurgie reconstructrice. Les techniques d’ingénierie tissulaire impliquent la culture de
cellules vivantes sur une structure synthétique. Les trois éléments fondamentaux impliqués en
ingénierie tissulaire sont :

- La matrice synthétique appropriee pour la transplantation et le maintien des cellules ;

- Les cellules reparatrices qui forment une matrice fonctionnelle ;

- Les molécules bioactives, comme les cytokines et les facteurs de croissance, qui

permettront d’appuyer la formation des nouveaux tissus [18].

La matrice synthétique est la structure sur laquelle I’architecture tissulaire doit s’organiser. Les
cellules sont soit celles de I’hote qui vont proliférer sur la matrice synthétique in vivo, soit les
cellules de I’héte cultivées in vitro sur la matrice puis secondairement auto-greffées au patient.
Les cellules sont responsables de la régénération de nouveaux tissus par la synthése d’une
nouvelle matrice extracellulaire. La structure synthétique joue le réle d’une charpente qui
fournit initialement une stabilité mécanique et aussi un modele pour guider la croissance
cellulaire tridimensionnelle. L interaction cellule/matériau constitue donc un parametre crucial
pour la réussite d’une application en I’ingénierie tissulaire.
Les hydrogels sont des matrices synthétiques constituées d’un réseau de polymeres hydrophiles
qui absorbent 1’eau et/ou les fluides biologiques. Les hydrogels peuvent étre crées a partir d’un
grand nombre de matériaux solubles dans I’eau incluant des polymeéres synthétiques, des
protéines et des molécules naturelles. La structure tridimensionnelle (3D) des hydrogels est due
a la réticulation qui forme une structure insoluble dans le fluide de I’environnement. L’élasticité
de ces structures et la présence d’une grande quantité d’eau permettent une ressemblance avec
les différents tissus biologiques.
En 1954, Wichterle et Lim ont synthétisé le premier hydrogel dans le but de concevoir une
substance idéale et biocompatible [19]. Des chaines moléculaires de @ 2-
hydroxyéthylméthacrylate (HEMA) étaient liées entre elles par une succession de liaisons
chimiques pour former une structure moléculaire uniforme selon les quatre critéres de
conception suivants [20] :

- Eviter la dissolution des macromolécules de I’hydrogel dans les fluides biologiques.

- Créer une structure chimique et biochimique stable.
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- Avoir une haute perméabilité pour les éléments nutritifs et les déchets biologiques.
- Reproduire les caractéristiques physiques semblables aux tissus biologiques naturelles.

La teneur en eau et les propriétés mécaniques des hydrogels sont similaires a celles des tissus
humains, ce qui permet de les utiliser dans de nombreuses applications biomédicales. La
premiére utilisation des hydrogels synthétiques pour des applications biomédicales comme
implant a eu lieu en 1954. Sept années apres, Wichterle avait concu des lentilles souples de
contact a partir d’hydrogels [20]. Depuis, les hydrogels ont connu un succes remarquable dans
le domaine biomédical. Ils etaient utilisés comme systémes de libération de principes actifs
(DDS) [21, 22], peau artificielle [7], réparation du cartilage [23], remplacement du nucleus
pulposus du disque intervertébral [24, 25], de la cornée [26, 27], du tissu vasculaire [28] et pour
d’autres applications biomédicales [29-33].

En se basant sur les quatre critéres de Wichterle [20], les matrices synthétiques doivent étre
biocompatibles et doivent adapter leurs formes et leurs structures au tissu ciblé. Les hydrogels
doivent également maintenir un contact étroit avec les tissus avec un effet d’adhésion
négligeable. En outre, les matrices synthétiques doivent étre en mesure d’envelopper les cellules
et de favoriser la prolifération de ces dernieres sans les endommager sous I’effet de la pression
osmotique. Les matrices synthétiques doivent étre largement poreuses pour permettre la
diffusion des nutriments et des métabolites entre les cellules et I’environnement local [30]. En
ingénierie tissulaire, les hydrogels ont deux avantages supplémentaires. (i) Tout d’abord, dans le
cadre des techniques chirurgicales non-invasives, ces hydrogels réticulent in situ, ce qui permet
d’éviter la chirurgie ouverte pour les implanter [34]. lls peuvent étre relativement réticulés sous
différentes conditions tant que les cellules encapsulées survivent a la modification physique ou
chimique causant la gélification [35]. (ii) Deuxiemement, les matrices synthétiques doivent étre
biodégradables au fur et a mesure que les cellules proliferent au sein des tissus fonctionnels. La

biodégradabilité est une caractéristique que certains hydrogels présentent [34].

3.2. Définition

Les hydrogels sont des polyméres hydrophiles réticulés qui sont capables de gonfler dans I’eau
et forment des réseaux tridimensionnels insolubles. Le réseau reste a 1’équilibre dans un milieu
aqueux en raison de I’équilibre des forces élastiques du polymére réticulé et des forces
osmotiques du liquide (Figure 1.1). La composition chimique et la densité de réticulation
déterminent le taux de gonflement et la porosité du gel [30]. En outre, la réticulation des

hydrogels leur confere une réponse €élastique suite a une sollicitation de contrainte donnée [36].
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Noeuds de réticulation

Oligoméres

Solution de polymeére Hydrogel solide

Figure 1.1 : Schéma de la transition sol-gel suite a la photopolymérisation d’un hydrogel (d’aprés
Hillel et al., 2007 [37]).

3.3. Méthodes de formation des hydrogels

La réticulation du polymere représente un facteur fondamental dans la structure de I’hydrogel.
Elle affecte la formation de ’hydrogel, sa forme, sa taille et aussi sa dégradation. Pour une
application médicale réussie, le controle de la réticulation est impératif. Cette section passera en
revue les différents types de réticulation des hydrogels : réticulation covalente, ionique et
physique [38]. En outre, elle abordera les différents hydrogels qui présentent chaque type de

réticulation avec un accent sur leurs applications en ingénierie tissulaire.

3.3.1. Réticulation covalente

La réticulation covalente peut étre initiée par la polymérisation radicalaire, elle peut aussi se
produire par des réactions de condensation, des irradiations a haute énergie (rayonnement
gamma) et des catalyses enzymatiques [38]. Avant le début de la polymérisation radicalaire, les
polymeéres nécessitent généralement une modification par 1’ajout d’unités polymérisables. Par
exemple, I’acrylate a été ajouté aux groupes fonctionnels du polyéthyléne glycol (PEG) pour
promouvoir les associations covalentes dans le polymere [39]. La polymérisation radicalaire des
groupes d’acrylate est initiée par la lumiére ou par des systémes thermiques [31, 40].

La photopolymérisation implique la conversion des solutions liquides des polymeres qui
forment un gel en présence de lumiére et d’un photo-initiateur [38]. La photopolymérisation est
une méthode idéale pour [I’implantation clinique, elle renforce le contrdle spatial
tridimensionnel et temporel de 1’hydrogel. Les hydrogels peuvent étre ainsi injectés, formés et
solidifiés in situ [35]. Cette approche est compatible avec les techniques chirurgicales non-
invasives et peut étre appliquée dans la chirurgie craniofaciale avec une photopolymérisation

arthroscopique en utilisant une fibre optiqgue comme source de lumiére [34].
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En ingénierie tissulaire, et a titre d’exemple, deux hydrogels formés par réticulation covalente
sont utilisés : le polyéthylene glycol (PEG) et I’acide hyaluronique (HyalA) qui est un
glycosaminoglycane (GAG) trouvé dans la matrice extracellulaire (ECM). La modification des
gels par des molécules bioactives et/ou des groupes chimiques réticulants augmente leur utilité
comme matrices synthétiques par I’amélioration de la fonctionnalité biochimique et la stabilité
meécanique [41]. Les molécules de polyéthylene glycol acrylate (PEGA) polymérisent et
forment un hydrogel réticulé chimiquement [42]. L’acide hyaluronique, & son tour, doit subir
une modification structurelle de ses groupes fonctionnels pour permettre une réaction de
réticulation radicalaire [43]. En 2004, Shu et al. ont synthétisé un nouvel acide hyaluronique
modifié par I’ajout des fonctions thiol. Cet hydrogel est réticulable in situ et permet d’avoir les
caractéristiques d’une matrice extracellulaire synthétique [44]. Hern et Hubbell étaient les
premiers a modifier le PEGA par un peptide adhésif (RGD) pour améliorer 1’adhésion cellulaire
et promouvoir la cicatrisation tissulaire [45]. Dans d’autres expériences, le polyéthyléne glycol
méthacrylate (PEGMA) a été modifié par des peptides pour améliorer son utilisation en
ingénierie osseuse [46]. Aussi, I’acide hyaluronique a été copolymérisé par le polyéthylene
glycol diacrylate (PEGDA) et le RGD pour améliorer 1’adhésion et la prolifération des cellules
aussi bien que pour améliorer la réparation du cartilage [47, 48].

Les dérives cellulosiques peuvent aussi subir une réticulation covalente afin de former un
hydrogel. Le greffage de I’hydroxypropylméthylcellulose (HPMC) avec des silanes a été
développé par notre unité de recherche (INSERM U791) [49]. La propriété essentielle de ce
polysaccharide en solution basique est d’autoréticuler lors d’un abaissement de pH et d’obtenir
un gel réticulé sans catalyseur chimique et sans réaction exothermique [50]. L’autoréticulation
de ce gel silanisé est basée sur la chimie du silicium et en particulier celle des silanols [51]. La
dissolution du polymére dans une solution basique permet la transformation des fonctions
silanes en fonctions silanolates, et a pH physiologique les silanols se forment aprés la
protonation des silanolates. La polycondensation de ces derniers aboutit a la création d’un

réseau tridimensionnel.

3.3.2. Réticulation ionique

Un deuxiéme type de réticulation des hydrogels se produit par des interactions ioniques.
L’alginate, un polysaccharide naturel abondant dans les algues, forme généralement un
hydrogel par les liens ionigques en présence des cations divalents ou polyvalents [52]. Dans une
réaction a température ambiante et a pH physiologique, les ions calcium interagissent avec
I’alginate pour créer des ponts ioniques entre les chaines du polymere [53]. Les interactions

ioniques sont plus faibles que la réticulation covalente, et les gels d’alginate formés subissent
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une dissolution rapide dans une solution physiologique, un environnement ou les biohydrogels
sont censés étre utilisés. En 1999, LeRoux et al. ont démontré que le contact du gel d’alginate
avec la solution du chlorure de sodium diminue significativement ses propriétés mécaniques
[54]. Dans un hydrogel d’alginate, le mécanisme d’échange des ions divalents par des cations
monovalents de sodium entraine une dégradation du polymeére [55].

3.3.3. Réticulation physique

Certains agents de réticulations présentent un effet non désirable sur les cellules et devraient
étre enlevés avant I’application de 1’hydrogel [38]. Pour éviter les productions potentiellement
toxiques, les scientifiques ont étudié la réticulation d’hydrogels par voie physique. Les liaisons
hydrogenes, les interactions hydrophobes et les forces de Van der Waals sont les principales
interactions primaires responsables de la réticulation physique. Bien que chaque lien physique
soit relativement faible, la combinaison des interactions crée un lien fort [56]. Zhang a décrit
’auto-assemblage moléculaire comme une construction moléculaire suivant une série d’étapes
pour former un réseau stable et défini dont la déréticulation est empéchée par I’interaction
physique entre les chaines du polymere [38]. Si une grande partie des travaux de recherche de
Zhang se concentre sur les protéines, le principe fondamental de ’auto-assemblage des peptides
peut étre étendu aux polymeres synthétiques et aussi aux molécules naturelles. C’est le cas des
copolyméres amphiphiles (Pluronic®) constitués d’oxyde de polyéthyléne (PEO) et d’oxyde de
polypropylene (PPO). Sa réticulation est basée sur les interactions hydrophobes dans une
solution aqueuse suite & une augmentation de température [57].

La réticulation physique des facteurs bioactifs est ’'une des méthodes employées pour créer des
hydrogels biomimétiques. Les facteurs de croissance restent actifs aprés 1’encapsulation pour
augmenter la prolifération et la différentiation des cellules encapsulées et pour améliorer la
régénération tissulaire locale [52, 58]. Les facteurs de croissance qui peuvent étre piégés au sein
des hydrogels incluent entre autres la protéine de morphogenése osseuse de type 2 (BMP-2), les
facteurs de croissance fibroblastiques (FGF), le facteur de croissance endothéliale vasculaire
(VEGF), le facteur de croissance analogue a I’insuline de type 1 (IGF-1) et le facteur de
croissance transformant 3 (TGF-p) [59].

3.4. Structures et propriétés des hydrogels

La fonction d’un hydrogel dépend, en grande partie, de sa structure réticulée. La densité de la
réticulation influence directement les propriétés fondamentales des hydrogels telles que le

gonflement, la résistance mécanique, I’élasticité, la perméabilité et méme la diffusion [30].
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3.4.1. Gonflement

Le gonflement des hydrogels, ou la quantité d’eau absorbée, aide a définir les propriétés
physiques des hydrogels. Le gonflement est fortement dépendant de la structure chimique du
polymere et inversement proportionnel a la densité de réticulation. En 1943, Flory et Rehner
étaient les premiers a corréler la densité de réticulation au gonflement de polymeére dans un
solvant organique pour quantifier les caractéristiques de caoutchouc. Dans le modéle de Flory-
Rehner [60], le gonflement est considéré comme un équilibre entre les forces élastiques du
polymére et les forces thermodynamiques en raison de I’interaction entre le polymeére et le
solvant. En 1977, Peppas et Merrill ont modifié la théorie de Flory-Rehner et ils ont proposé un
autre modéle qui s’applique a la production des hydrogels a partir des solutions de polymeres
[61]. En raison des forces élastiques, la présence d’eau modifie la variation du potentiel
chimique dans le systéeme [30]. La structure chimique affecte le gonflement di a la présence de
groupes chimiques au sein de I’hydrogel. Par exemple, les hydrogels avec des groupes
hydrophiles gonflent plus vite que les hydrogels avec des groupes hydrophobes [30]. Pour la
classe des hydrogels intelligents (smart hydrogels), dont les changements de volume dépendent
des conditions environnementales, le gonflement peut étre également dépendant de plusieurs
parametres tels que le pH, la température ou les radiations [62].

Le gonflement a I’équilibre peut étre déterminé expérimentalement ou calculé théoriquement.
La mesure exacte du gonflement a I’équilibre aide a déterminer la densité de réticulation, la
taille de la maille et les coefficients de diffusion. Les méthodes expérimentales de mesure du
gonflement des hydrogels comportent la mesure gravimetrique suivant le fluide immergent et la
mesure des variations dimensionnelles [63].

La mesure du gonflement a I’équilibre est une norme standard établie, mais dans certaines
applications, comme la libération contr6lée des principes actifs, il faut pratiquer des mesures

dynamiques [64].

3.4.2. Elasticité

Comme le gonflement, I’élasticité est parmi les propriétés indispensables qui caractérisent les
hydrogels. Sous I’influence d’une contrainte, qui inclue la tension et sa réciproque la
compression, I’hydrogel gonflé montre un comportement élastique. L’élasticité, semblable au
gonflement, dépend et peut étre calculée a partir de la densité de réticulation. Une densité de
réticulation élevée a pour résultat une force mecanique plus grande, [30]. En synthétisant un
nouvel hydrogel, Li et al. ont augmenté la densité de réticulation pour améliorer les propriétés
mécaniques et en méme temps diminuer le taux de gonflement de I’hydrogel [65]. De méme,

Kim et al. ont montré de fortes propriétés mécaniques en augmentant la densité de réticulation
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des fibroines de soie résultant d’une température de gélification élevée et aussi d’une
concentration élevée des fibroines [66].

3.4.3. Porosité, parametre de maille ou perméabilité

La porosité des hydrogels, le paramétre de maille ou la perméabilité, est une propriété
structurale qui estime la longueur entre les chaines réticulées successives dans un hydrogel. La
porosité dépend de la densité de réticulation, de la concentration et de la composition du
monomeére [62]. En 1998, une étude menée par Cruise et al. a montré que le polyéthylene glycol
di-acrylate (PEGDA) montre un changement significatif de la porosité lorsque la masse molaire
du polymeére change. Une taille des pores faible a été également observée aprés modification de
la concentration de PEGDA [67]. Dans un réseau macromoléculaire inerte avec une distribution
uniforme des pores, la taille de maille augmente significativement en fonction du gonflement et
inversement proportionnelle [36]. En 2004, Kim et al. ont démontré une relation similaire suite
a des expériences avec des hydrogels en soie. lls ont monté une diminution de taille de pores
résultante d’une forte reéticulation de la fibroine [66]. Les mesures directes de la porosité
peuvent étre realisées par diffusion de lumiére dynamique (DLS) [68]. D’autres méthodes
alternatives indirectes peuvent étre utilisées telles que la porosimétrie, les mesures d’élasticité et

la mesure du gonflement a I’équilibre [62, 69].

3.4.4. Diffusion

Le taux de diffusion du soluté est un paramétre important pour déterminer la cinétique de la
libération des principes actifs, le transport des éléments nutritifs et des déchets en ingénierie
tissulaire. La diffusion des nutriments, des gaz, des déchets ou d’autres solutés dépend d’une
multitude de facteurs, y compris la morphologie du réseau macromoléculaire, la teneur en eau,
la composition du polymere et sa concentration, la cinétique de dégradation (Tableau 1.1) et le

taux de gonflement [62].

Tableau 1.1 : Facteurs influengant la biodégradabilité des polymeres (d’aprés Pillai et al., 2001

[70]).

Nature Facteurs

Chimique Structure et composition.
Physico-chimique Echange et force ionique, pH.
Physique Forme et taille des chaines.
Morphologique Microstructure (amorphe, cristallin).
Enzymatique Hydrolyse, flore microbienne.
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Ces facteurs fondamentaux peuvent se combiner pour créer des effets chimiques ou des effets
de frottement qui ralentissent la diffusion de soluté. Un effet chimique décrit la force
d’attraction entre le soluté et la matrice d’hydrogel tandis que la taille physique d’exclusion
représente le principal effet de frottement sur la diffusion a travers un hydrogel [36].

3.5. Application des hydrogels en ingénierie tissulaire

Cette partie discutera les applications in vitro et in vivo des hydrogels utilisés en ingénierie
tissulaire du cartilage (Tableau 1.2). Aprés examen des principaux facteurs nécessaires pour
combiner les cellules vivantes avec des hydrogels, les utilisations expérimentales des hydrogels
naturels seront abordées. L encapsulation des cellules dans les hydrogels constitue une méthode
unique pour étudier I’ingénierie tissulaire du cartilage dont le principe est illustré dans la Figure
1.2.

Q) o @ ©)
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| e el et | Chondrocytes Culture cellulaire
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Association Cellules - Hydrogel

Implantation in wivo

Figure 1.2 : Illustration schématique de la stratégie suivie pour [ utilisation d 'une matrice
synthétique : (1) prélévement des tissus cartilagineux ; (2) isolation des chondrocytes autologues ;
(3) amplification et différentiation in vitro ; (4) préparation d’un hydrogel réticulant ; (5) formation

d’un réseau 3D associant la matrice synthétique et les chondrocytes ; (6) implantation in vivo.

En ingénierie tissulaire, différents hydrogels sont utilisés pour encapsuler les cellules. Les
applications in vitro et in vivo de ces hydrogels exigent certains criteres minimums a respecter.

Pour la culture cellulaire in vitro, I’hydrogel devrait montrer une capacité de soutenir la
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prolifération et le phénotype cellulaire, une porosité suffisante pour permettre la diffusion des
nutriments et des gaz, une densité désirée adaptée aux propriétés viscoelastique et surtout
I’absence de toxicité résultant du matériel méme et/ou de sa préparation. Les applications in
Vvivo, exigent en plus d’autres critéres tels que 1’absence de matiére et de produits de dégradation

toxiques et la limitation des réponses inflammatoires.

Tableau 1.2 : Liste de quelques hydrogels naturels utilisés en ingénierie tissulaire du cartilage.

Hydrogel Structure Procédé de réticulation ~ Référence

Chitosan Polymeére injectable ~ Thermo-gélification Chenite et al., 2000 [71]
Disque poreux Lyophilisation Kim et al., 2003 [72]
Cylindre poreux Lyophilisation Xiaetal., 2004 [73]

Acide hyaluronique  Polymére injectable  Gélification Park et al., 2005 [74]

Dérivé cellulosique  Polymére injectable  Polycondensation Fatimi et al., 2008 [75]

Alginate Gel réticulé Polylmérisation Chia et al., 2005 [76]

Collagene Polymére injectable  Gélification Kino-Oka et al., 2005 [77]

3.5.1. Applications i vitro

Les matrices synthétiques jouent plusieurs roles importants dans les recherches in vitro en
ingénierie tissulaire. Par exemple, les hydrogels sont employés pour former un environnement
extracellulaire contrélé pour etudier [P’interaction tridimensionnelle cellule/cellule et
cellule/ECM. La conception et la synthese des nouveaux tissus avec les propriétes spécifiques
exigent la connaissance détaillée des interactions des cellules entre elles, et les interactions avec
d’autres facteurs bioactifs et leur microenvironnement. Il a été observé que certains types de
cellules (les chondrocytes par exemple) se différencient en culture bidimensionnelle tandis que
le maintien de leur phénotype est supporté en culture tridimensionnelle [37].

Les hydrogels ont été également modifiés avec des facteurs bioactifs et des peptides d’adhésion
cellulaire pour améliorer la génération tissulaire. Plusieurs groupes de recherche ont montré
I’augmentation de la prolifération des cellules encapsulées dans des hydrogels modifiés avec
des peptides d’adhésion cellulaire type RGD [78-80]. La présence des facteurs bioactifs au sein
d’un hydrogel peut aussi améliorer la prolifération cellulaire. Apres I’incorporation des TGF-f1
dans des hydrogels de chitosan ou les chondrocytes sont cultivés, la prolifération cellulaire a été
augmentée ainsi que la production des GAG et du collagéne de type 2 par rapport a des
hydrogels sans TGF-B1 [81].

La microstructure de I’hydrogel a également montré un effet sur les cellules cultivées. Les
hydrogels synthétisés a partir d’oligopeptides synthétiques auto-assemblées présentent une

microstructure fibrillaire d’ordres de grandeur trois fois plus faibles que ceux des hydrogels de
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polymeéres synthétiques tels que I’oxyde de polyéthyléne (PEO), le poly (acide lactique) (PLA)
et le poly (acide glycolique) (PGA) [82]. En 2004, Kisiday et al. ont cultivé des chondrocytes
au sein d’un hydrogel synthétiqgue a base de peptide (KLD-12), et ils ont comparé leur
prolifération et les propriétés mécaniques par rapport a un hydrogel d’agarose considéré comme
matrice synthétique de référence. Les chondrocytes cultivés au sein de I’hydrogel peptidique ont
proliféré plus que ceux cultivés au sein de I’hydrogel d’agarose, bien que les propriétés

meécaniques, I’aspect histologique et les compositions biochimiques aient été semblables [83].

3.5.2. Applications 7 vivo

Les matrices synthétiques sont également employées d’une fagon large dans les recherches in
vivo en ingénierie tissulaire. Elles sont les plus couramment utilisées comme véhicule de
cellules et/ou de facteurs bioactifs, dont le but ultime est d’appuyer la croissance et le
développement des tissus sains, ainsi que son intégration dans les tissus environnants. Dans ce
cadre, les matrices synthétiques doivent étre biocompatibles avec les tissus de I’hdte, sans
libérer des matieres toxiques ou de provoquer une réponse inflammatoire marquée. En outre, la
matrice synthétique doit avoir suffisamment de force et de résistance pour fonctionner la ou elle
est implantée sans rupture prématureée.

L utilisation actuelle des hydrogels in vivo en ingénierie tissulaire du cartilage comporte une
phase de modélisation chez la souris nude par I'implantation d’une matrice synthétique
(habituellement en sous-cutanée) afin de déterminer la capacité de genérer un tissu sain qui
ressemble a du cartilage [37]. Puis sur des modéles animaux plus grands, le défaut de cartilage
peut étre créé, suivie de I’application d’une matrice synthétique (hydrogel) avec des
chondrocytes pour évaluer la régénération tissulaire.

Plusieurs groupes scientifiques ont démontré une sécrétion de matrice cartilagineuse in vivo en
utilisant des chondrocytes encapsulés dans des hydrogels naturels, tels que la fibrine [84],
I’agarose [85], I’alginate [78, 86], le chitosan [71, 87], la cellulose [88-92], I’acide hyaluronique
[74, 93], le collagene [77, 94] et d’autres polymeéres synthétiques [95, 96]. Il est difficile donc
de tirer de larges conclusions au sujet de la convenance de divers hydrogels pour I’ingénierie
tissulaire in vivo, di a la large variabilit¢ dans la conception et dans les techniques
expérimentales. L’utilisation des hydrogels pour soutenir la croissance des chondrocytes et la
production des nouvelles matrices extracellulaires est bien établie. Et c’est pour ¢a qu’une
connaissance de différents types d’hydrogels utilisés en ingénierie tissulaire du cartilage semble

indispensable.
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3.6. Les hydrogels utilisés en ingénierie tissulaire du cartilage

Cette partie est un bref apercu sur les travaux de recherche sur les polymeres naturels utilisés en
ingénierie tissulaire du cartilage. La plupart des hydrogels utilisés seront décrits, aussi bien que
les nouvelles techniques qui facilitent I’application clinique de I’ingénierie tissulaire.

3.6.1. Le chitosan

Le terme ‘chitosan’ ou ‘chitosane’ est généralement utilisé pour décrire une série de polyméres
de chitosan avec différents poids moléculaires (50kDa<M,<2000kDa) et degrés de
désacétylation variables (40%<DDA<98%) (Figure 1.3). Le chitosan n’est pas soluble dans
I’eau, mais des solutions de chitosan peuvent étre obtenues en milieu acide aqueux qui charge
les groupes aminés positivement, ce qui permet de surmonter ainsi les forces associatives entre
les chaines. Le chitosan est un polysaccharide dérivé de la chitine, qui se trouve dans les
exosquelettes des arthropodes, qui a été partiellement ou entierement désacétylé [71]. Il s’agit
d’un polymeére cationiqgue composeé de chaines linéaires d’unités N-acétyl-B-D-glucosamine
liées en (1—4). L alcalinisation d’une solution aqueuse de chitosan a un pH supérieur a 6,2
provoque une précipitation d’un hydrogel due aux forces ioniques [97]. En 2000, Chenite et al.
ont étudié un meélange de chitosan et de glycérole-phosphate pour synthétiser un hydrogel qui se
comporte comme un liquide a température ambiante et a pH physiologique mais qui se gélifie a
tempeérature physiologigue. Cette matrice synthétique a été melangée avec des chondrocytes, et
apres une culture in vitro le mélange a été implanté sous-cutanée chez des souris nudes. Apres
quatre semaines d’implantation, les analyses histologiques de la matrice extracellulaire ont été
réalisees suivant la méthode de VVon Kossa et la coloration au bleu de toluidine [71]. Suite a ces
analyses et aussi aux tests de viabilité cellulaire, une production de la matrice extracellulaire a
été observée ainsi que le maintien du phénotype cellulaire. En 2005, Hoemann et al. ont utilisé
un chitosan thermosensible pour encapsuler des chondrocytes afin de réaliser une culture in
vitro. Le mélange a été implanté dans des défauts articulaires de genou de lapin. Aprés une
semaine d’implantation, les observations ont montré que I’hydrogel est resté en place malgré la
mobilité et la charge du lapin, bien que le délai était suffisant pour la formation significative
d’un nouveau tissu cartilagineux [97].

Le chitosan présente une matrice synthétique adaptée a I’ingénierie tissulaire. Sa composition
chimique affecte directement ses propriétés in vivo. Quand le degré de désacétylation du
chitosan augmente, le temps de séjour in vivo augmente et la réaction inflammatoire diminue
[71]. Comme les molécules polycationiques, le chitosan adhére naturellement aux tissus
biologiques, qui ont habituellement une charge extérieure négative. Ceci peut expliquer son

maintien dans le défaut articulaire du lapin malgré la mobilité de ce dernier et aussi les forces
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mécaniques appliquées [97]. En outre, les préparations de chitosan ne se basent pas sur des
agents de réticulation potentiellement toxiques ou des solvants organiques, ce qui réduit la

toxicité pour les cellules encapsulées ou de I’h6te dans lequel il est implanté [71].

CH,OH CH,OH
o o
+--0 OH o OH - 0-----
COCH,—NH NH,
L anL_ am

Figure 1.3 : Structure chimique du chitosan (d’aprés Berger et al., 2005 [98]).

3.6.2. L’alginate

L alginate est un polysaccharide dérivé de I’acide alginique, qui se trouve dans les algues
marines en particulier dans les algues brunes. C’est un copolymere composé de I’acide B-D-
mannuronique et I’acide B-L-guluronique, liés entre eux par des liaisons glycosidiques (1—4).
La proportion et la distribution de ces deux monomeres sont déterminantes pour une large
expansion des propriétés physico-chimiques de I’alginate. Sa composition chimique varie selon

les diverses espéces d’algues, les différentes parties de la méme plante [99].

Figure 1.4 : Schéma représentatif de [ ‘agrégation des chaines d’alginate sous forme de "boite a

ceufs" au cours de la formation des gels d’alginate.

L’addition d’un cation divalent telle que le calcium provoque la formation d’un hydrogel
insoluble (Figure 1.4). La réticulation de I’alginate est initiée par les forces ioniques et est
completement réversible par chélation du cation divalent utilisé précédemment [100]. En
ingénierie tissulaire, les hydrogels d’alginate ont été utilisés pour encapsuler les chondrocytes et
pour délivrer des facteurs de croissance [101].

Plusieurs travaux de recherche sont intéresses a la croissance des chondrocytes et la sécrétion de
la matrice pendant la culture tridimensionnelle au sein de I’alginate [76, 99, 100]. En 2005, Chia

et al. ont cultive en 3D des chondrocytes de septum nasal humain (HNSC) au sein d’un
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hydrogel d’alginate et ils les ont comparés & ceux dans une culture monocouche. Les résultats
étudiaient la prolifération des chondrocytes, la synthese de collagene et la synthese des GAG.
Les chondrocytes cultivés au sein de 1’alginate ont moins proliféré que ceux dans la culture
monocouche mais ils ont produit significativement plus de GAG et de collagéne type 2. Par
contre, les chondrocytes dans la culture monocouche ont démontré une synthése importante de
collagéne de type 1 et une sécrétion minimale de GAG [76].

Les hydrogels d’alginate sont utiles pour 1’ingénierie tissulaire du cartilage en raison de
I’absence de toxicité, de la facilité de manipulation et de la réaction inflammatoire minime [99].
Comme pour la plupart des hydrogels, la force mécanique des alginates est suffisante pour les
implanter pendant plusieurs semaines, mais leur fragilité initiale ne leur permet pas de résister
aux contraintes de I’environnement avoisinantes comme dans le cas des articulations qui
supportent un certain poids. L’une des applications intéressantes de I’alginate est la stimulation
du phenotype chondrocytaire lors de la culture 3D in vitro. Apres culture, I’hydrogel d’alginate
peut étre dissout avec un agent de chélation et les chondrocytes peuvent étre récupérés pour un

usage ultérieur, comme par exemple la transplantation des chondrocytes autologues [76].

3.6.3. L’acide hyaluronique

L’acide hyaluronique est un polysaccharide présent naturellement dans la matrice
extracellulaire du cartilage et dans le liquide synovial. Il est considére comme le constituant
majeur des glycosaminoglycanes et du cartilage. L’acide hyaluronique aide a protéger les
articulations en augmentant la viscosité du liquide synovial et en rendant le cartilage plus
élastique. L’acide hyaluronique est un copolymere composé de I’acide-f-D-glucuronique et de
N-acétyl-B-D-glucosamine, lies entre eux par des liaisons glycosidiques alternées (1—4) et
(1—3) (Figure 1.5).

COOH CH,OH

OH  HC—C—HN

Acide glucuronique N-acétyl-glucosamine

Figure 1.5 : Structure chimique de [’acide hyaluronique (d aprés Bencherif et al., 2008 [102]).

L’injection de ’acide hyaluronique a été utilisée pour traiter les symptomes de ’arthrose. Il a
été démontré que I’acide hyaluronique a un effet stimulant sur la sécrétion de la matrice des
chondrocytes [103]. Depuis 1999, une greffe commerciale a base de I’acide hyaluronique

(Hyalograft® C) est utilisée en clinique pour le traitement des défauts ostéochondraux. II s’agit
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d’un greffe tissulaire composé de chondrocytes autologues semés sur une matrice extracellulaire
synthétique d’acide hyaluronique [104].

En 2004, Nettles et al. ont décrit la synthése de modification de I’acide hyaluronique par le
méthacrylate [105]. Ce nouveau polymére est capable de réticuler in situ pour former un
hydrogel stable une fois mélangé a un photo-initiateur. Cet hydrogel était semblable a d’autres,
en termes de propriétés mécaniques, croissance de chondrocytes et sécrétion de matrice in vitro.
Il a ét¢ montré que I’application de 1’acide hyaluronique, sans cellules, au niveau d’un défaut
ostéochondrale dans le genou de lapin conduit a I'infiltration des cellules voisines dans le
nouvel hydrogel réticulé et la formation de nouveaux tissus aprés deux semaines. Ce nouveau
cartilage a été bien intégré au tissu environnant mais il était fibreux de nature. Les propriétés des
hydrogels hyaluroniques peuvent étre facilement modifiées en alternant la quantité d’acide
hyaluronique, le degré de modification (i.e. méthacrylation) [102], le degré de réticulation, la
nature chimique [105], aussi bien que par I’ajout des parties fonctionnelles spécifiques telles
que les peptides d’adhésion cellulaire et les facteurs de croissance [80]. Une étude
supplémentaire sera donc nécessaire pour déterminer la pertinence des hydrogels a base d’acide

hyaluronique pour différentes applications cliniques potentielles.

3.6.4. La cellulose

La cellulose est le polymeére le plus répandu et le plus abondamment synthétise dans la nature. Il
appartient aux polysaccharides qui constituent la fraction majeure de la paroi végétale. C’est un
homopolymére linéaire constitué de nombreuses unités B-D-glucose liées en (1—4) (Figure
1.6). L’unité de base de la cellulose est le cellobiose, formé de deux résidus glucose orientés
I’un par rapport a l'autre selon un angle de 180° autour de I’axe de la molécule. Cette
disposition conduit a une structure en ruban, stabilisé par des liaisons hydrogénes
intramoléculaires. De nombreuses liaisons hydrogene intermoléculaires associent les molécules
en une structure microfibrillaire ¢lémentaire. Ces microfibrilles peuvent a leur tour s’associer
pour former des fibres qui présentent une structure cristalline. Cette cristallinité confére aux

parois végétales leur rigidité et leur insolubilité dans ’eau [106].

CH,OH OH CH,0OH OH
(o] o
_____ o OH e} OH o OH 0 OH O-----
(0] (e]
OH CH,OH OH CH,OH
. —n

Figure 1.6 : Structure chimique de la cellulose.

22



CHAPITRE 1: REVUE BIBLIOGRAPHIQUE - Les hydrogels et 'ingénierie tissulaire

L’hydroxypropylméthylcellulose (HPMC) et la carboxyméthylcellulose (CMC) sont des dérivés
cellulosiques qui appartiennent a la grande famille des éthers de cellulose qui regroupe entre
autres la méthylcellulose (MC) et I’hydroxyéthylcellulose (HEC). L’HPMC et la CMC
connaissent un large succes dans le domaine de I’ingénierie tissulaire. En tant qu’hydrogels, ces
deux dérivés cellulosiques sont utilisés comme matrice synthétique pour la régénération du

cartilage [89, 92] et la régénération des tissus osseux [88, 107, 108].

a.  L’hydroxypropylméthyleellulose
L’hydroxypropylméthylcellulose est un polysaccharide connu sous le nom d’éther de propyléne
glycol méthylcellulose. Ce polymére en poudre contient entre 19 et 30% de groupe méthoxyle
et entre 3 et 12% de groupe d’hydroxypropyle (Figure 1.7).

OH

/
HsC—HC
\CHZ
_ / _
A\
CH, OH CH,0OCH; OCH,
0 0
o OCH o OCH o OH o OCH o
o o
CH,0CH; OCHg CH,
\o
L / _In
CH,
\CH—CH3
/

OH
Figure 1.7 : Structure chimique de I’hydroxypropylméthylcellulose (d’aprés Fatimi et al., 2008
[109]).

La modification chimique de ’'HPMC permet d’avoir un hydrogel qui durcit in vivo sous
I’influence du pH et sans avoir recours a un agent chimique catalytique. Cette propriété a été
obtenue grace a la silanisation de ses groupements fonctionnels. Cet hydrogel
d’hydroxypropylméthylcellulose silanisée (HPMC-Si) durci a une tenue suffisante pour obtenir
des formes moulées ou prendre des formes définies méme au contact de tissus mous. Les
synthéses et les propriétés physicochimiques de ce type de produit ont été décrites pour la
premiere fois en 1990 par Sau [50], puis reprises en 2000 par Turczin et al. pour des
applications biomédicales [110]. Différents silanes peuvent étre greffés selon leur groupement
terminal. Les principales étapes de leur synthése sont décrites a la Figure 1.8.

La syntheése permet d’obtenir un polymere dont la solubilisation en milieu aqueux n’est
réalisable que pour un pH basique supérieur a 12,8. Les conditions de solubilisation de
I’HPMC-Si sont realisées par des bases fortes type hydroxyde de sodium a des concentrations

voisines de 0,1 a 0,2 M. Cette limite de pH permet la transformation des fonctions silanes en
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fonction silanolates sous forme ionique (—SiO'Na®). Tant que le pH est supérieur a 12,3, la
forme silanolate est stabilisée. La réticulation de ’hydrogel est générée par un abaissement du
pH conduisant a la transformation des silanolates en silanols (—SiOH). Ces derniers condensent
entre eux aboutissant a la création d’un réseau tridimensionnel de molécules d’éthers de

cellulose (Figure 1.9).

HPMC
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Figure 1.8 : Réactions de greffage et de neutralisation pour la synthése d’HPMC-Si (d apreés
Fatimi et al., 2008 [111]).

L’hydrogel d’HPMC-Si est apparu comme une matrice synthétique potentielle pour la culture
tridimensionnelle et pour ’amplification des chondrocytes. Suite au test de cytotoxicité, et a
I’étude de la viabilité et de la prolifération des chondrocytes articulaires de lapin (RAC) in vitro,
I’hydrogel a été montré comme non toxique et biocompatible en plus de sa capacité a maintenir
le phénotype chondrocytaire en culture tridimensionnelle [90].

En 2007, Vinatier et al. ont utilisé ’hydrogel d’HPMC-Si comme matrice synthétique pour le
transfert des chondrocytes nasaux humains (HNC). Ses propriétés rhéologiques, sa
biocompatibilité et ’absence de toxicité in vitro, plus sa biofonctionnalité ont permis de

I'utiliser comme matrice synthétique en ingénierie tissulaire du cartilage in vivo. Apres trois
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semaines d’implantation chez la souris nude, les analyses histologiques de la matrice
extracellulaire ont été réalisées. Une production de la matrice extracellulaire contenant des
GAG et du collagéne de type 2 a été observée ainsi que le maintien du phénotype
chondrocytaire [89].

OCH;, O'Na"

—Si—ONa" + CHgOH

Y

(@) —Si—O0CH; + NaOH

OCH; O'Na"
silane silanolate

O'Na’ OH
b abaissement de pH
(0) —Si—ONa' » —Si—OH

O'Na* OH
silanol

©  —i——OH + HO— Simm— >  m==Si—O—Simm=  + H0
Figure 1.9 : Processus de réticulation de ’HPMC-Si : (a) formation de silanolate ; (b) protonation

de silanolate ; (¢) condensation de silanol (d’apres Fatimi et al., 2008 [75]).

b. La carboxyméthyleellulose

Récemment, une carboxyméthylcellulose aminée (CMCA) (Figure 1.10) a été synthétisée pour

former un hydrogel utilisé comme un substitut au cartilage arthrosique du lapin [91].
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Figure 1.10 : Structure chimique de la carboxyméthylcellulose aminée (d aprés Leone et al., 2008

[91]).

La caractérisation de ce dérivé de carboxyméthylcellulose a montré que la synthese a permis
d’avoir une répartition régulicre des fonctions amines tout le long des chaines
polysaccharidiques. Grace a cette régularité, un hydrogel homogéne peut étre obtenu avec un

caractere thixotrope. Les chaines du polysaccharide aminé sont réticulées grace a des ponts dues
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a la formation de liaisons aminées entre les groupes carboxyliques du polysaccharide et les
groupes amines de I’agent réticulant utilisé (1,3-diaminopropane) [91, 92]. De plus, I’hydrogel
de CMCA a montré un comportement typique du cartilage, il semble étre viscoélastique et
résiste a forte sollicitation de contrainte [91].

Apres la caractérisation rhéologique et mécanique de 1’hydrogel de CMCA, Leone et al. ont
réalisé des études in vitro et in vivo [92]. Des chondrocytes articulaires normaux humains
(NHAC) ont été incubés dans 1’hydrogel de CMCA. L’acide hyaluronique a ét¢ utilisé comme
témoin dans les mémes conditions que la CMCA. Il est considéré comme 1’hydrogel optimum
pour la thérapie ostéoarticulaire [112]. L’étude de la viabilité et de la prolifération cellulaire et
I’activité métabolique, ont €té réalisées aprés une et deux semaines sur différents échantillons.
Les résultats ont montré que les chondrocytes proliférent au sein de la CMCA de la méme fagon
que lacide hyaluronique sans différence significative. Le maintien du phénotype
chondrocytaire en culture tridimensionnelle a été également observé ainsi que la production du
collagéne type 2 et des protéoglycanes [92].

Au niveau de l’expérimentation animale, I’hydrogel CMCA a été utilisé comme matrice
synthétique avec des NHAC pour réparer des lésions cartilagineuses au niveau du genou chez le
lapin. Aprés sept semaines d’implantation, les analyses histomorphométriques des echantillons
ont montré la formation d’une nouvelle couche de tissu fibro-cartilagineux. Le défaut
cartilagineux a été complétement rempli et des formations des chondrocytes ont été observeés au

niveau du nouveau cartilage hyalin formé [92].

3.7. Conclusion

Par leur nature, les hydrogels sont des polymeres hydrophiles, réticulés et fortement gonflés.
Les propriétés d’un hydrogel spécifique sont extrémement importantes dans le choix des
matériaux pour une application médicale donnée. Dans cette partie nous avons évoque les
propriétés caractérisant un hydrogel telles que le gonflement, 1’¢lasticité, la perméabilité et la
diffusion. Cependant, ces mémes propriétés dépendent fortement des conditions
environnementales. Avec cette combinaison de facteurs, il est impératif que les propriétés de
I’hydrogel soient déterminées et mesurées dans les mémes conditions aussi bien in vitro qu’in
vivo. Dans la partie « Généralités sur la rhéologie et la viscoélasticité » nous explorerons des
méthodes pour analyser les propriétés viscoélastiques et mécaniques et leur dépendance a

I’égard de la structure des polymeres.
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4. Les substituts osseux injectables

4.1. Introduction

Les techniques chirurgicales non-invasives constituent des approches thérapeutiques nouvelles,
qui combinées aux progres de la technologie des biomatériaux phosphocalciques, permettent et
justifient le développement de substituts osseux injectables [113]. Deux types de stratégies
correspondant & deux categories différentes de biomatériaux ont été explorées, la premiere
reposant sur les ciments hydrauliques phosphocalciques [114], la seconde proposant 1’utilisation
de suspensions de céramiques phosphocalciques injectables [115].

Avec le développement des ciments phosphocalciques, les chercheurs ont choisi de mettre en
avant la nécessité d’avoir un biomatériau possédant des propriétés mécaniques primaires grace a
la réaction de prise du ciment en I’absence de macroporosité initiale ou induite de ces
composés. Plusieurs de ces composés durcissables sont déja disponibles sur le marché. Ils
reposent sur le mélange de différents composants phosphocalciques qui réagissent ensemble
pour donner un composé final durcissable apres son injection in situ. Ces ciments ne sont pas
préts a I’emploi et présentent des temps de prise tres variables. Apres durcissement, ils
conduisent a des composées denses, ne possédant qu’une microporosité alors que de nombreux
travaux ont démontré la nécessit¢ d’une macroporosité suffisante pour une meilleure
substitution osseuse [116].

La seconde voie repose sur I’association de granules phosphocalciques, dont les propriétés
biologiques sont particuliérement bien connues, et d’un polymére biocompatible [117]. Le
composé obtenu est un substitut osseux injectable (IBS) dont I’injectabilité et la rhéologie
peuvent étre adaptées en changeant la granulométrie et/ou le taux de charge de la phase
minérale et/ou la concentration en polymere. De telles céramiques injectables sont ‘prétes a
I’emploi’ (Figure 1.11). Ce concept de suspensions de céramiques phosphocalciques injectables
(ICPCS) a abouti au développement d’un composé associant des granules de phosphate de
calcium et un polymere cellulosique qui confére a I’ICPCS son injectabilité. Cet ICPCS est
stérile et prét a I’emploi [118]. Des études précliniques visant a explorer la biofonctionnalité
d’un tel composé chez I’animal ont été réalisées avec succes pour des indications orthopédiques
et parodontales [119]. La colonisation osseuse observée avec 'ICPCS est supérieure a celle
obtenue grace aux céramiques phosphocalciques macroporeuses et aux ciments 0SSeux
phosphocalciques [120]. De méme, une étude récente, a démontré que 1’injection de phosphate
de calcium dans des défauts osseux de taille critique a ’extrémité distale de fémurs de lapin,
permet la restauration de la structure osseuse trabéculaire de 1’os aprés six semaines
d’implantation ainsi que des propriétés mécanique quatre fois supériecures que celles de 1’0s.
[121].
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Figure 1.11 : Photographie d’une suspension phosphocalcique injectable.

4.2. Préparation des suspensions phosphocalciques injectables

4.2.1. Cahier des charges

L’ICPCS est considéré comme un biomatériau injectable prét a ’emploi. L’avantage de ce type
de biomatériau est sa simplicité d’utilisation in vivo. Ce biomatériau ne présente pas ou peu de
propriétés mécaniques primaires intrinséques méme si le polymere est réticulable.

La formulation des ICPCS doit étre bien étudiée afin d’obtenir un biomatériau selon les quatre
critéres de conception suivants :

- Etre stérilisable : il ne doit pas subir de modifications physico-chimiques durant la
stérilisation [122] ;

- Etre stable durant le temps : lors du stockage 'ICPCS ne doit pas subir de sédimentation
des particules de céramiques phosphocalciques biphasés (BCP) et ensuite une séparation
de phase [123] ;

- Etre prét a ’emploi si possible : il faut éviter chaque manipulation du produit avant
I’implantation in vivo [124] ;

- Avoir une bonne injectabilité : la rhéologie de I’ICPCS doit étre satisfaisante pour avoir
un matériau consistant et injectable [115].

Différents paramétres peuvent influencer ces criteres tels que le type et la concentration du
polymere utilisé, le taux de charge des particules ainsi que leur granulométrie. Ces critéres ne
peuvent donc étre applicables qu’aprés une connaissance approfondie des constituants majeurs

de 'ICPCS : la phase minérale et la phase organique.

4.2.2. Composition des suspensions phosphocalciques injectables

a. Phase minérale : BCP
La phase minérale apporte la bioactivité au matériau injectable. Cette phase de 'ICPCS est
constituée des granules de BCP (40-80 ou 80-200um en diamtre). Ce sont des mélanges
d’hydroxyapatite (HA) et de phosphate de calcium tricalcique (B-TCP) [125]. L’hydroxyapatite
est peu soluble et se résorbe lentement alors que le B-TCP est plus soluble et se résorbe

rapidement. Le BCP permet d’associer les propriétés respectives de chacun des composants. Le
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BCP peut étre obtenu soit par frittage d’un mélange de poudres d’HA et de B-TCP, soit par
précipitation en milieu aqueux basique a une tempeérature d’environ 100°C d’une apatite
déficiente en calcium (CDA) qui conduit, aprés calcination (1050°C), a I’obtention d’un
melange intime d’HA et de B-TCP [126]. Les propriétés chimiques du BCP dépendent des
proportions des deux constituants du mélange. 1l est alors possible de contréler la vitesse de
résorption et de substitution osseuse de la céramique. Pour les ICPCS, la composition avec un
rapport atomique moyen calcium/phosphate (Ca/P) de 1,60 (60% d’HA et 40% de B-TCP)
semble étre le compromis le plus intéressant car ils présentent une cinétique de résorption et
d’ostéoinduction qui se rapproche de celle de 1’os humain [127].

Si ces propriétés de dissolution sont bien connues sur le plan chimique, leur expression est
cependant étroitement dépendante de la surface spécifique des cristaux. En effet chaque
monocristal a pour un volume donné une surface spécifique qui s’exprime en m®.g™. En
fonction de la température de frittage pour élaborer une biocéramique, cette surface spécifique
change, plus la température est élevee, plus les cristaux sont gros et plus la surface spécifique
diminue. Ainsi pour un matériau de méme nature chimique I’un sera beaucoup plus résorbable
s’il est préparé a basse température (présence d’une microporosité et grande surface spécifique)
qu’un autre fritt¢ a plus haute température (faible microporosité et surface spécifique) et en
consequence, les propriétés biologiques seront totalement differentes. A noté a la fin que la
microporosité du BCP est définie comme étant I’espace qui existe entre les cristaux des
particules de BCP [128].

t. Hydroxyapatite (HA)
L hydroxyapatite (Caio(PO4)s(OH),) est caractérisee par un rapport atomique Ca/P de 1,67
moins élevé que celui d’une poudre d’os (1,71). Les phases minérales des os et des dents ont été
identifiées comme des phosphates de calcium possédant une structure apatitique a cause de leur
ressemblance sur les plans cristallographiques et chimiques avec les minéraux de type
apatitique. L’HA peut résulter d’une double décomposition en milieu alcalin d’un sel d’acide
orthophosphorique et d’un sel de calcium ou d’une réaction en phase solide de CaCO; avec
CaH,PO, a 1200°C. L’HA pure est le moins soluble de tous les phosphates de calcium

synthétiques et possede donc une cinétique de résorption lente [129].

1. Phosphate tricaleigne  (B-TCP)
Le phosphate tricalcique (Cas(PO,),) est caractérisé par un rapport atomique Ca/P de 1,5 et

existe sous quatre formes : la forme a stable entre 1120 et 1470°C et métastable a température

ambiante, la forme P stable en dessous de 1120°C, et la forme y obtenue sous haute pression. Le

29



CHAPITRE 1: REVUE BIBLIOGRAPHIQUE - Les substituts osseux injectables

B-TCP ne peut pas étre directement synthétisé par précipitation en milieux aqueux. Il est obtenu
par chauffage de phosphate de calcium amorphe (ACP) entre 800 et 1000°C. Il est également
possible de synthétiser du B-TCP par chauffage d’un mélange intime de solides comme
CaHPO, et CaCO3 a 1000°C pendant une heure. Celui-ci porté au-dessus de 1200°C permet
également d’obtenir la forme a. La présence de B-TCP pur n’a pas été observée dans les tissus
biologiques. La plupart des phosphates tricalciques rencontrés dans les milieux biologiques sont
ceux substitués en magnésium, ils sont alors appelés Whitlockite et ont été observés dans de
nombreuses calcifications pathologiques et dans les caries arrétées de la dentine. Le B-TCP pur
est plus soluble que ’'HA pure. Il est généralement admis qu’in vitro et in vivo, le B-TCP est
plus dégradable que I’'HA [129].

b.  Phase organigune : HPMC

Le polymére qui constitue la phase organique de I'ICPCS est ’hydroxypropylméthylcellulose
(HPMC). L’intérét de ce polysaccharide dérivé de la cellulose est basé sur sa trés bonne
biocompatibilité [124] et ses propriétés rhéologiques importantes qui conférent a I’ICPCS sa
consistance et son injectabilité [115].

La solution d’HPMC présente un comportement rhéologique rhéofluidifiant. Les propriétés
thermorhéologiques de ce polymére glucidique ont été largement étudiees avec de nombreuses
interprétations [130-132]. Sous I’action du chauffage, la solution d’HPMC devient thixotrope
puis gelifie [132]. La température de gélification dépend du degré de substitution ainsi que de la
concentration et de la masse moléculaire [133]. Lors de la baisse de la température, la solution
d’HPMC retrouve son état de départ. La gélification thermoréversible de ce type de polymere a

été reconnue comme étant un phénomene de grande importance [132].

4.3. Généralités sur les suspensions granulaires

4.3.1. Introduction

Une suspension ou dispersion est I’état d’un solide divisé, mélé a la masse d’un liquide
(généralement moins dense que lui) sans étre dissous par lui. Les phases non continues
(particules) sont appelées les phases dispersées et le milieu continu (liquide) qui les contient
étant la phase dispersante ou le fluide suspendant. Le contrble de la structure des suspensions
constitue donc un intérét primordial pour les chercheurs. La stabilité et la rhéologie sont les
deux parametres qu’il faut maitriser dans une suspension. La stabilité¢ dépend de la taille des
particules et des propriétés physico-chimiques de leurs surfaces mais aussi des propriétés
physico-chimiques et rhéologiques du fluide suspendant. Sur le plan rhéologique, la

caracteéristique la plus marquante des suspensions concentrées est probablement leur aptitude a
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subir des grandes déformations plastiques, a contrainte quasi-constante, une fois la contrainte
seuil atteinte [134].

Le rble de la lubrification hydrodynamique interparticulaire dans les suspensions est ambigu. En
premier lieu, c’est sans aucun doute une source de dissipation hydrodynamique. Comme
Frankel et Acrivos [135] I'ont souligné et quantifié, la principale source de dissipation
hydrodynamique dans les assemblées denses de grains en suspension dans un fluide réside dans
I’expulsion de ce fluide hors des zones confinées entre des particules proches les unes des autres
lorsque celles-ci se rapprochent ou, au contraire, dans son aspiration dans ces zones lorsque les
particules s’¢loignent. Cette dissipation est d’autant plus forte que la viscosit¢ du fluide
interstitiel est forte. La lubrification hydrodynamique a également un effet diamétralement
oppose, conduisant cette fois a une diminution de la dissipation [134]. En effet, en empéchant
les particules d’entrer en contact, la lubrification hydrodynamique limite la dissipation
frictionnelle associée au frottement de particules en contact direct. En résumé, la lubrification
hydrodynamique est une arme a double tranchant. En régime d’écoulement dominé par la
dissipation visqueuse dans le fluide interstitiel, c’est une source de viscosification. En régime
frictionnel, c’est au contraire une source de fluidification. Les conditions de passage d’un

régime a ’autre ont été examinées trés généralement sur le plan théorique [135, 136].

4.3.2. Forces d’interaction interparticulaires

Cette partie a pour objectif de décrire les forces d’interaction mises en jeu dans les suspensions.
Nous nous contentons de mettre I’accent sur les paramétres physico-chimiques qui permettent
de contrdler la stabilité des suspensions. Suivant qu’une particule soit Brownienne (i.e. selon un
mouvement Brownien) ou non, elle sera soumise ou non aux forces de gravitation, a I’agitation
thermique et aura un comportement spécifique sous ecoulement (force hydrodynamique) [137].
Dans les suspensions granulaires, la combinaison des forces d’interactions interparticulaires
peut conduire a la stabilisation du systéme par apparition d’une ou de plusieurs barriéres
d’énergie suffisamment hautes pour maintenir les particules a distance les unes des autres. Les

forces d’interactions constituent le mécanisme de stabilité de toutes les suspensions [137].

a. Forces volumiques
Les forces que nous considérons sont des forces dont 'amplitude dépend de la taille des
particules. Nous en considérons trois : Brownienne, hydrodynamique et gravitationnelle. Les
suspensions peuvent se séparer en deux familles de particules suivant qu’elles sont colloidales

Oou non.
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Une particule est considérée comme colloidale lorsque sa taille est telle qu’aucune séparation de
phase rapide ne se produit par sédimentation ou par crémage. La taille critique d’un colloide
dépend donc des caractéristiques physiques des constituants du systeme (viscosité du solvant,
différence de densité entre la particule et le milieu continu, etc...). Cette taille peut se calculer
simplement en comparant t; le temps caractéristique de sédimentation sur une distance de la
taille du rayon de la particule et ty le temps pour que cette particule parcourt la méme distance
par agitation thermique [137].
a

t, = (Equation 1.1)
VStokes
et
a’ ,
t, =5 (Equation 1.2)

OU Vsiokes st la vitesse de sédimentation d’une particule de rayon a et D le coefficient de

diffusion définies comme :

2 Apga’ )
Vstokes = § A (Equation 1.3)
UK
et
KgT
D=8 . .
6rn;a (Equation 1.4)

ou Ap est la difféerence de densité entre les particules et le fluide suspendant de viscosité #;, g le
coefficient de gravité, kg la constante de Boltzmann et T la température.

- Sity <<t effet de la gravité est négligeable ; la particule est colloidale.

- Sity >>ts effet de la gravité entraine la sédimentation des particules.

- La limite colloidale peut donc se définir pour ty4 = ts, soit :

1
a— 3kel ) (Equation 1.5)
4 7Ap

Dans le cas d’une suspension phosphocalcique injectable, la différence de densité étant
Ap=2060kg.m™, nous trouvons un rayon a de 0,47um, soit un diamétre de ’ordre du micron
[123].

Ainsi des particules colloidales sont maintenues en suspension par le mouvement Brownien.
Cette agitation permet des collisions entre les particules qui peuvent entrainer ou pas une
agrégation suivant la nature des interactions de surface. Il est toutefois possible d’éviter ou de
limiter la sédimentation d’une suspension de particules non colloidales et non floculées en

ajustant leur densité avec celle du milieu dispersant ou encore en augmentant la viscosité du
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milieu dispersant. Mais méme lorsque la sédimentation est évitée, les particules non colloidales

peuvent migrer lorsqu’elles sont mises sous écoulement [137].

b. Forces de surface

Nous avons vu avec un calcul simple que des particules de plus de 1um sédimentent sous I’effet
de la gravité. La taille des particules de BCP se situe plutdt dans des gammes supérieures (40-80
et 80-200um). Les particules de BCP sédimentent donc rapidement sans autre force pour
contrer I’effet de la gravité.

La sédimentation peut étre évitée si les particules interagissent entre elles pour former un réseau
capable de résister a son propre poids. Ces interactions interparticulaires se contrdlent avec les
forces de surface. Une suspension est stable devant la gravité sous deux conditions :

- Les particules doivent avoir un rayon a inférieur a un rayon critique a.. Si a > a. la
structure devient instable sous ’effet de la gravité : elle s’effondre sous son propre
poids.

- Leur concentration en solution doit étre supérieure a une valeur critique. 1l faut que leur
concentration soit suffisante pour que les particules puissent former un réseau
tridimensionnel rigide.

Le contrdle des forces interparticulaires permet d’obtenir des suspensions de particules dans des
états disperses, faiblement floculés ou coagulés. La formation d’une structure floculée permet
d’éviter la sédimentation de particules non Browniennes. Cette structure est stable si les forces
cohésives entre les particules sont comparables a la force de gravité qui s’exerce sur elles.

De la méme maniere que nous avons fait pour calculer la taille critique au-dela de laquelle une
particule sédimente, nous pouvons calculer la taille maximum a; en dessous de laquelle il est
possible de maintenir en suspension des particules. La force de surface doit étre supérieure a la

force de gravité Fy qui s’exerce sur une particule :

4 . :
F>F, ~ §7za3Apg (Equation 1.6)
Ce qui donne un rayon critique a. de :
1
a, ~ 3 F P (Equation 1.7)
4 7AK9
Dans le cas de deux sphéres en interaction, nous pouvons écrire :
= S—hi (Equation 1.8)

Ou A est la constante de Hamaker des particules dans le milieu dispersant et h est la distance

entre les deux surfaces des particules.
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Nous obtenons donc une expression du rayon critique a. au-dela duquel les interactions de
surface sont trop faibles pour éviter la sédimentation :

1
1 A \2 - :
a ~ 0 (Equation 1.9)
¢ JlG;zh[Apg]

Avec des valeurs typiques de la constante de Hamaker (10 2%J), une différence de densité de
2060kg.m™ et une distance h entre les surfaces des particules de 1nm, nous trouvons une taille
critique de I’ordre de 100um, soit deux ordres de grandeurs supérieures a la taille critique de
sédimentation.

Les forces de surface permettent donc de controler la stabilité d’une suspension dont la taille
des particules est inférieure & 100um.

Il est important de maitriser le profil du potentiel de surface de nos particules. Dans 1’état
dispersé, les particules se repoussent les unes des autres. Dans I’état faiblement floculé les
particules tombent dans un minimum de potentiel secondaire pour former des agregats isolés.
Dans ce cas il existe une distance de séparation d’équilibre entre les particules floculées. Au
contraire, lorsque les particules tombent dans le premier minimum de potentiel, nous avons un
contact entre les particules.

La floculation des particules permet donc d’éviter leur sédimentation mais elle entraine aussi
une forte modification des propriétés rhéologiques. 1l est donc indispensable de contréler les
interactions de surface pour avoir les bonnes propriétés de dispersion (vis a vis de la

sédimentation) et d’écoulement (d’un point de vue rhéologique) [137].

¢. Théorie de DI1 O
Une suspension est composée de particules chargées dans un liquide. Des phénomenes
d’agglomération, de coagulation, de sédimentation ou de floculation peuvent apparaitre aprés un
certain temps. Afin de réaliser des suspensions stables, il est essentiel d’identifier les différents
facteurs intervenant dans ce systéme physico-chimique. Deux types de forces sont en général
considerés dans la description d’un systéme colloidal : les forces d’attraction de Van der Waals
et les forces de répulsion électrostatique. La simple combinaison des forces attractives de Van
der Waals et répulsives de I’¢lectrostatique permet de comprendre la tendance a I’agrégation ou
a la stabilisation d’une suspension. La théorie la plus simple a été proposée dans les années 40

par les couples Derjaguin-Landau et Verwey-Overbeek [138].

2. Forces attractives : forces de 1V an der Waals

Les forces a longue distance issues des interactions de Van der Waals sont toujours attractives

entre des particules identiques. Le potentiel de Van der Waals dépend de la distance avec une
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amplitude qui est fonction des propriétés diélectriques des particules en interaction et du milieu

dispersant. Pour des particules sphériques ce potentiel s’exprime via ’expression de Hamaker

[139] :

A 2a’® 2a? 2a % —4a? ,
In( .+ ﬂ (Equation 1.10)

W, . (h)=——
v () 6 h+2af—4a2 " h+2af+ h+2af

ou Wygw(h) est I’énergie potentielle d’attraction, a le rayon des particules, h est la distance entre
les surfaces des particules (avec h=r-2a ou r est la distance les centres des particules sont
séparés de la distance r) et A la constante de Hamaker, caractéristique du matériau constituant
les particules et du milieu interstitiel. En général, les constantes de Hamaker sont ainsi tabulées,
pour des interfaces du méme type séparées par le vide ou un solvant. L hydroxyapatite dans
I’eau par exemple a une constante de Hamaker de 6.102°J [140].

Lorsque les molécules sont proches les unes des autres, la polarisation responsable des forces de
Van der Waals, est quasiment instantanée vis a vis de la fréquence de relaxation. Pour les
séparations supérieures a 5nm cette approximation n’est plus valable ce qui diminue I’attraction
de Van der Waals. Cette modification peut étre prise en compte en utilisant une constante de
Hamaker qui dépend de la distance (correction de Gregory).

Un moyen de s’affranchir de [Dattraction de Van der Waals est d’ajuster les propriétés

diélectriques du solvant et des particules pour faire disparaitre les forces attractives [137].

2. Forces répulsives : forces électrostatignes

Les forces électrostatiques répulsives permettent de stabiliser les suspensions de particules. Les
charges de surface entrainent des répulsions a longues portées qui stabilisent la suspension.
Deux particules dont les centres sont séparés de la distance r, se repoussent I’'une de 1’autre avec
un potentiel d’interaction Wer(h) [139] :
W, (h - .
ker—fl_) = 2m8g,e,p” IN 446" ) (Equation 1.11)
B
ou y est le potentiel de surfaces des particules, ¢ la permittivité du vide, ¢ la permittivité
relative des particules, a leur rayon et k™ la longueur de Debye.
La longueur de Debye (k™) représente la gamme de I’interaction électrostatique qui existe dans

les suspensions. Elle est donnée par [139] :

k*= }EOEZITT (Equation 1.12)

ou R est la constante des gaz parfait, F la constante de Faraday et | la force ionique.

Pour des particules chargées, la concentration totale des ions dans le solvant contrebalance la

charge de surface des particules. En addition de ces contre-ions, il peut exister une
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concentration d’électrolyte qui corresponde au nombre de paires d’ions par unité de volume
dans la suspension.
Donc pour maintenir la stabilité d une suspension, les forces répulsives électrostatiques doivent
étre dominantes. Pour cela un moyen de contrdler 1’état de dispersion d’une suspension consiste
a ajouter des forces de répulsion stériques. Elles peuvent étre introduites en adsorbant des
molécules organiques sur la surface des particules. Pour que la répulsion soit efficace, il est
important de respecter certaines régles qui prennent en compte le type de molécules adsorbées
ainsi que leur concentration d’utilisation.
Ces solutions peuvent étre résumées en deux stratégies fondamentales (Figure 1.12) :

- Répulsion stérique : cela implique que les polymeéres ajoutés au systéeme, sont adsorbés a

la surface des particules et interdisent une mise en contact des surfaces des particules.
- Stabilisation électrostatique: c’est I’effet sur I’interaction de la particule due a la

distribution ou a la présence d’éléments charges dans le systéme.

Stabilisation stérique Stabilisation électrostatique

Figure 1.12 : Exemples de stabilisations d 'une particule isolée.

Un autre moyen de contréler 1’état de dispersion d’une suspension consiste a contrdler les
propriétés physico-chimiques du fluide suspendant. Dans le cas des suspensions
phosphocalciques injectables, le fluide suspendant est une solution
d’hydroxypropylméthylcellulose. Une large connaissance des propriétés physico-chimiques et

rhéologiques des polymeres est donc indispensable.

4.3.3. Propriétés du fluide suspendant

a. La nature du polymere
Le choix du polymere dans une suspension concentrée telles que les suspensions
phosphocalciques injectables est difficile. L’architecture du polymére dépend du cahier des
charges. Il est important de contréler :
- L’adsorption ou non du polymeére sur la surface des particules de BCP ;

- Les parties hydrophiles et hydrophobes de la chaine ;
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- Ladensité et I’emplacement des charges ;
- Lataille de la chaine principale ;
- Larigidité ainsi que le comportement du polymeére dans le solvant.
L’adsorption d’un polymeére sur la surface des particules dépend de tous ces parametres mais

aussi de sa concentration.

b. Effet de la concentration

Le comportement d’un polymére mis dans la suspension dépend de sa nature, de sa
concentration et de son interaction avec la surface des particules.

Considérons I’ajout d’une solution de polymere non chargé et de rayon de giration supérieur a
la longueur de Debye, a une dispersion de particules stabilisées électrostatiquement (Figure
1.12). Supposons de plus que le polymeére s’adsorbe sur la surface des particules. Pour les
faibles concentrations en polymeres, les chaines adsorbées auront une configuration de type
aplatie de telle sorte que le polymere ne dépasse pas de la longueur d’écrantage de la particule.
Dans ce cas la repulsion électrostatique continuera a imposer la stabilité au systéme. Si nous
augmentons un peu la concentration en polymeres, la conformation aplatie des chaines n’est
plus possible du fait de I’augmentation du nombre de polymeres adsorbés. L’épaisseur des
polymeres sur la surface des particules devient alors supérieure a la couche de Debye. Le
pontage de deux particules par une chaine de polymere est alors possible si les surfaces ne sont
pas saturees en polymeres, ce qui entraine la floculation de la suspension. Dans cette gamme de
concentration, le polymere aura donc un effet floculant. Si nous augmentons encore la
concentration en polymeres pour atteindre la saturation sur la surface des particules, de telle
sorte que chaque particule est entourée d’une couche en polymeéres, les polyméres fixés sur
chaque surface se repoussent. C’est uniquement dans ce cas que nous avons le phénomene de

répulsion stérique (Figure 1.12).

¢. Propriétés des polymeres en solution

1. Viscosité des solutions macromoléculaires diluées
La détermination expérimentale de la viscosité constitue trés certainement la technique la plus
répandue actuellement en chimie macromoléculaire pour caractériser les polymeéres en solution.
C’est, dailleurs, la méthode la plus ancienne permettant d’évaluer les masses molaires
moyennes, puisqu’elle fut proposée en 1930 par Staudinger et Heuer [141]. L’emploi intensif de
cette méthode et son avantage pratique sur les autres techniques telles que la diffusion de la

lumiere, ’osmométrie, etc..., sont dis essentiellement au fait qu’elle ne nécessite pas un
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appareillage complexe. Les données expérimentales sont, de plus, tres rapidement exploitables
par ce procéde.

La mise en solution d’un échantillon macromoléculaire s’accompagne, en effet, d’un
accroissement tres important de la viscosité de la solution ainsi obtenue, méme lorsque le soluté
se trouve en faibles quantités. La mesure de cet accroissement viscosimétrique permet de
connaitre les dimensions macromoléculaires (rayon de giration ou distance quadratique
moyenne entre les deux extrémités de chaque chaine macromoléculaire), ¢’est-a-dire d’atteindre
la conformation moyenne du polymeére.

Cette technique permet également d’obtenir des renseignements intéressants sur les interactions
polymére-solvant a condition d’opérer a des températures différentes. Elle peut étre utilisée
avec profit dans I’étude des polymeéres ramifiés, de la polydispersité des échantillons ainsi que

dans la mise en évidence des phénoménes d’agrégation des chaines en solution.

. Viscosité intrinseque
Lorsque le soluté du mélange binaire soumis a un écoulement est constitué par une substance
macromoléculaire, il est trés utile d’introduire une nouvelle grandeur fondamentale en physico-
chimie macromoléculaire et qui est designée sous le nom de viscosité intrinseque. Cette
grandeur fondamentale apporte, en effet, des renseignements quantitatifs dans les
caracterisations pondérales, géometriques et interactionnelle des polymeres dissous. La mesure
de la viscosité intrinseque permet également de caractériser les chaines macromoléculaires
ramifiées. Cette quantité est représentée par la limite de la viscosité spécifique réduite lorsque la
dilution de la solution devient infinie. La viscosité intrinséque [#] peut s’écrire donc sous la
forme suivante :
] = lim 72 _ lim L 7= Tsoban (Equation 1.13)
>0 C c0C Hsolvant
ou c est la concentration du soluté, #s, la viscosité specifique, #sovant la Vviscosité absolue du
solvant pur et # la viscosité absolue de la solution macromoléculaire.
La viscosité intrinséque est exprimée, le plus souvent, en décilitres par gramme (dl.g™ ou
100ml.g™).
La détermination expérimentale de la viscosité intrinseque d’une solution macromoléculaire
s’effectue généralement en mesurant la variation de la viscosité spécifique réduite en fonction
de la concentration ¢ du soluté et en extrapolant a concentration nulle. Parmi les équations qui
vérifient de telles variations, la plus connue et la plus couramment utilisée est celle de Huggins
[142].
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’7—;9 —[n]+k, [7]c (Equation 1.14)

Le coefficient de proportionnalité k est appelé constante de Huggins.

Cette méthode consiste a tracer graphiquement, pour des concentrations en polymere inferieures
au gramme par décilitre, la variation linéaire de la viscosité spécifique réduite #s/c en fonction
de la concentration c. La viscosité intrinseque est alors égale a I’ordonnée a 1’origine de la droite
ainsi obtenue. La pente de cette droite permet le calcul simultané de la constante k, de Huggins.
Les viscosités intrinséques peuvent étre également obtenues en extrapolant, a dilution infinie,
les variations linéaires de la quantité (1/c)Ln(n/no), appelée viscosité inhérente, en fonction de la
concentration c. Cette derniere dépendance est représentée par la relation de Kraemer [143].

o=l ke (Equation 1.15)
Le coefficient de proportionnalité ki est appelé constante de Kraemer. C’est une seconde
constante pour un systéeme polymeére-solvant-température donné, dont la valeur est reliée a la
valeur correspondante de la constante de Huggins :

k, +k, =05 (Equation 1.16)
Certains auteurs préconisent I’emploi de ce dernier procede graphique en raison des pentes qui
sont, en valeurs absolues, toujours plus faibles que celles relatives aux traceés de Huggins et qui
permettent ainsi d’extrapoler a concentration nulle, avec une plus grande précision. Il semble
que la méthode qui procure les meilleurs résultats consiste a porter simultanément les viscosités
‘spécifique réduite’ nsp/c et ‘inhérente’ (1/c)Ln(xn/no) en fonction de la concentration ¢ [141]. Un
exemple de cette double extrapolation est donné dans la Figure 1.13.

En assimilant chaque chaine a une sphere isolée (cas des solutions diluées) et en appliquant la
loi d’Einstein relative aux suspensions tres dilués on déduit la relation ci-dessous qui permet
d’accéder aux données du volume hydrodynamique si M, est connue [141].

[7]= 2a5NMa—\V?1 (Equation 1.17)
avec N, le nombre d’Avogadro, Vi le volume hydraté de la sphére et M,, la masse molaire. Pour
les particules non sphériques, le méme genre de relation vaut encore en remplacant le facteur
2,5 par le facteur v dit de Simha. Ce facteur qui a été calculé pour différentes formes de

molécules non sphériques prend des valeurs trés supérieures a 2,5.
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Figure 1.13 : Exemple de la détermination expérimentale de la viscosité intrinseque par double
extrapolation des variations des viscosités ‘spécifique renduite’ et ‘inhérente’, en fonction de la
concentration du polymere. Couple: hydroxypropylméthylcellulose-solution de soude (d’apres
Fatimi et al., 2008 [75]).

1. Masses molaires
L application la plus importante et la plus ancienne de la viscosimetrie en chimie
macromoléculaire est incontestablement la détermination expérimentale des masses des
polymeres. La viscosité intrinseque [#] et la masse molaire My, d’un échantillon supposé
isomoléculaire sont, en effet, reliées par la loi de Mark-Houwink-Sakurada [144] :

[7]=KM? (Equation 1.18)
Les deux parametres K et a sont des constantes pour un couple polymere-solvant donne et a une
température donnée. En générale, I’exposant a prend selon le couple polymere-solvant
consideré, des valeurs comprises entre 0,5 et 0,8 pour des chaines flexibles. Cette relation
d’origine expérimentale est valable dans un large domaine de masses molaires et peut étre
interprétée par les théories viscosimétriques des solutions macromoléculaires [141]. La masse
molaire d’un échantillon fractionné peut étre, par suite, évaluée trés facilement et tres
rapidement a partir de la seule mesure de sa viscosité intrinseque, aprés avoir déterminé au
preéalable les deux constantes K et a, en utilisant d’autres échantillons fractionnés dissous dans

le méme solvant, pris a la méme température.
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4.4. Conclusion

Il ressort de cette synthése que I'ICPCS est un biomatériau adéquat pour les techniques
chirurgicales non-invasives. Grace a la biofonctionnalité de ce biomatériau injectable, des
résultats intéressants ont été obtenus pour des indications orthopédiques et parodontales.

Les deux phases qui constituent ce biomatériau présent deux principaux roles au niveau de la
formulation. La phase minérale (BCP) donne au matériau son caractére bioactif grace a ses
propriétés biologiques. La phase organique (HPMC) donne au matériau son caractére injectable
grace a ses propriétés rhéologiques.

La stabilité au cours du temps de ce type de matériau semble étre difficile. On a vu dans la
partie « Généralités sur les suspensions granulaires » que de nombreux parametres peuvent
influencer la stabilité des suspensions granulaires. Grace a des lois théoriques on a pu mettre en
évidence le mécanisme de la stabilité.

Il est alors évident que dans le cadre de la fabrication de ce type de biomatériau, il faut prendre
en compte les propriétés physico-chimiques des particules de BCP (taille, forme, surface
spécifique, microporosite, charge électrostatique, etc...) et aussi celles de la solution de

polymere (nature et concentration du polymere, viscosité intrinseéque, masse molaire, etc...).
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5. Généralités sur la rhéologie et la viscoélasticité

5.1. Introduction

L’objet de cette partie est donc de présenter, dans un premier temps, les principales grandeurs
rhéologiques utilisees dans la caractérisation des fluides. Dans un deuxieme temps, les
différents comportements rhéologiques des fluides répertoriés dans la littérature et les

principaux modéles mathématiques utilisés pour les caractériser seront décrits.

5.2. Définition

La rhéologie a pour objet I’étude de la déformation des corps, y compris leur écoulement, sous
I’influence des contraintes qui leur sont appliquées. Le terme ‘rhéologie’ fut inventé par Eugéne
Bingham en 1928, du mot grec ‘psw’, signifiant écoulement. Du grec le suffixe ‘rhéo’ signifie
couler et le suffixe ‘logie’ désigne une science. Selon le Groupe Francais de Rhéologie (GFR),
la rhéologie est la science de la matiére en écoulement, des contraintes qu’il faut lui appliquer et
des modifications de structure qui en résulte. La rhéologie fait appel a la mécanique, a la
physique, a la chimie, aux mathématiques et a la biologie qui lui fournissent ses instruments de

base, et se montre utile a chacune de ces disciplines [145].

5.3. Notion de mouvement de cisaillement simple

5.3.1. Notions fondamentales

Un matériau soumis a un ensemble de forces est susceptible de se déformer. Les mouvements
des différents points du matériau sont dependants de la répartition et de I’intensite des forces
appliquées [146].

Supposons, le mouvement d’un échantillon résultant d’une force (F) a une certaine vitesse (V)
entre deux surfaces planes d’épaisseur (dy), I’une immobile, I’autre animée d’un déplacement
parallele a la premiére, représenté dans la Figure 1.14. Le ‘cisaillement’ du matériau sera
quantitativement caractérisé par deux grandeurs rhéologiques : le taux et la contrainte de

cisaillement notés respectivement y et z.

Les hypothéses du systeme, pendant toute la durée de I’écoulement (du cisaillement) sont :

- Un mouvement laminaire, c’est-a-dire sans turbulence. La structure du matériau est
assimilée a une superposition de couches adjacentes (en lamelles) d’épaisseur infiniment
minces. La déformation du matériau s’effectue par un glissement relatif des différentes
couches les unes sur les autres, sans qu’il y ait transfert de matiére d’une couche a
I’autre. 1l s’agit d’un mouvement strictement ordonné qui se produit sans brassage de

matériau et sans variation de son volume.
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- Un écoulement stationnaire dont la vitesse est stable pour tous les points du systeme

considére.

dx

dy I /2{

Figure 1.14 : Mouvement de cisaillement simple résultant d'une force (F) et d’'une vitesse (V) entre

deux plans paralléles selon la direction x.

a. Contrainte de cisaillement
On définit la contrainte de cisaillement zyy, exercée dans la direction x, comme étant la force (F)

exercée tangentiellement & la surface de ces couches par unité de surface (S) (Equation 1.19) ;

Ty =g (Equation 1.19)

b. Taux de cisaillement

La déformation de cisaillement, notée y, s’exprime sous la forme suivante:

dx
7xy :d_y

Le taux de cisaillement, notée y, caractérise la variation de la vitesse (dV) sur I’épaisseur (dy) et

(Equation 1.20)

s’exprime sous la forme suivante :
,_dv
V= dy
Le taux de cisaillement est égale a la dérivé de la déformation par rapport au temps (Equation
1.22);

(Equation 1.21)

d .
;}:% (Equation 1.22)

¢. Viscosité
La détermination des deux grandeurs, y et 7, permet de définir la viscosité du fluide étudie. La

contrainte de cisaillement augmente avec le taux de cisaillement et le rapport entre ces deux
grandeurs va dépendre des propriétés du matériau considéré, c’est la viscosité, notée
(Equation 1.23).
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n=-— (Equation 1.23)
Y

La viscosité est une grandeur suffisante pour caractériser de maniére précise le comportement
rhéologique d’un fluide, si celui-ci se trouve étre un fluide newtonien pour lequel la viscosité est
indépendante du cisaillement. Autrement, dans le cas d’un fluide non newtonien, la viscosité
varie en fonction du taux de cisaillement et montre ainsi un comportement rhéologique

beaucoup plus complexe (7= f(y)). Les courbes traduisant graphiquement cette équation

rhéologique d’état du matériau sont appelées les rhéogrammes.

5.3.2. Modes d’écoulement des fluides

Les rhéogrammes obtenus lors des tests rhéologiques permettent de décrire les propriétés
d’écoulement du matériau. La représentation la plus courante consiste a exprimer la variation de
la contrainte de cisaillement en fonction du taux de cisaillement. Ainsi, les typologies des
rhéogrammes représentatifs des fluides newtoniens et des fluides non newtoniens sont

présentées sur la Figure 1.15.

—_ Fluide non newtonien
o 8 0
T <= o
[T= e
=] Q ) .
s g = Fluide non newtonien
s

= o
c = o
85 Fluide newtonien 2

Fluide newtonien
Taux de cisaillement (s?) Taux de cisaillement (s?)

Figure 1.15 : Rhéogrammes des fluides newtoniens et non newtoniens.

Les fluides newtoniens ont leurs viscosités constantes en fonction du taux de cisaillement.
Cependant de nombreux autres fluides ne présentent pas ce comportement simple lors de
I’écoulement, leurs viscosités dépendent du gradient de vitesse. Ces fluides sont dits ‘non

newtoniens’.

a. Comportement sans seuil d'éconlement
Le comportement sans seuil d’écoulement regroupe deux principales catégories de fluides les
fluides aux comportements rhéofluidifiants et aux comportements rhéoépaississants. Les
courbes d’écoulements de ces deux principales catégories de fluides sans contrainte seuil sont

représentées sur la Figure 1.16.
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Figure 1.16 : Rhéogrammes des principales catégories de fluides sans seuil d’écoulement.

La premiere catégorie concerne les fluides aux comportements rhéofluidifiants. La
représentation de cette catégorie de fluide est caractérisée par un rhéogramme passant par

I’origine avec une concavité vers le bas (Figure 1.16).

b.  Comportement avec seuil d'éconlement
Le comportement avec contrainte seuil concerne les fluides dits plastiques. Le comportement
plastique de ces fluides se traduit par I’existence d’une contrainte de cisaillement seuil (z;) en

dessous de laquelle I’écoulement ne se produit pas (Figure 1.17).

| -
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<——— Contrainte seuil

Taux de cisaillement (s

Figure 1.17 : Rhéogrammes des principales catégories de fluides présentant un seuil d’écoulement.

Ce comportement est généralement lié a I’existence d’une structure tridimensionnelle assez
rigide ou floculée, qui ne se rompt que si on exerce une force minimale. Le seuil d’écoulement

correspond a I’énergie nécessaire pour séparer les particules.

¢. Modélisations mathématiques des conrbes d’éconlement

Le Tableau 1.3 présente les principales lois rhéologiques décrivant le comportement des fluides

sans et avec seuil d’écoulement.
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La loi d’Ostwald-de Waele ou loi puissance est la plus communément utilisée pour modéliser
les courbes d’écoulement des fluides présentant un comportement rhéofluidifiant dans le
domaine des matériaux injectables (mortier de ciment, matériaux de liaison, colles, etc...). Dans
ce modéle a deux parametres, K est appelée la consistance du fluide et n (<1) I’indice de
I’écoulement traduisant 1’écart avec le fluide newtonien. Les fluides rhéoépaississants obéissent
¢galement a la méme loi mais avec un indice d’écoulement n>1. Les limites de la loi puissance
d’Ostwald-de Waele interviennent quand le matériau présente des régions de comportement
newtonien a faible ou a fort taux de cisaillement. Dans ce cas, d’autres lois (Cross, Carreau et
Carreau-Yasuda) semblent plus adéquates pour ce type de matériau avec deux plateaux
newtoniens, définies pour les faibles et hauts taux de cisaillement. Les valeurs des viscosités
limites correspondantes sont notées 7o et 7., [147]. Cela signifie que les viscosités limites ne
dépendent pas du taux de cisaillement. La viscosité diminue avec I’augmentation du taux de

cisaillement dans des conditions supérieures au taux de cisaillement critique (y.) au-dela

duquel la condition limite cesse d’étre linéaire.

Tableau 1.3 : Lois rhéologiques décrivant [’écoulement de fluides sans seuil d’écoulement.

Modéle Loi rhéologique Référence
o Ostwald, 1925 [148]
Ostwald-de Waele =Ky
de Waele, 1923 [149]
o — 1w
n=n, +0—_n
Cross [ y ] Cross, 1965 [150]
I
Ve
o — N
N=n,
Carreau ( y Carreau, 1972 [151]
Ve

5.4. Viscoélasticité

5.4.1. Introduction

La notion de solide élastique et de liquide visqueux est tirée de notre expérience quotidienne.
Considérons un solide élastique qui s’allonge quand on I’étire modérément. 1l reste dans I’état
‘allongé’ tant que I’on maintient la force appliquée, puis il revient dans sa forme initiale quand
on le reléache, et ce, immédiatement. La déformation appliquée au matériau est proportionnelle a
la force (loi de Hooke) et ne persiste qu’aussi longtemps que la force est maintenue [152].
Prenons maintenant un liquide visqueux et soumettons le a une expérience analogue : on en
confine une noisette entre deux plans paralléles, et de la méme maniere que I’on a tiré sur le
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solide élastique, on déplace le plan supérieur parallelement au plan inférieur que I’on maintient
fixe. La force nécessaire a maintenir immobile le plan inférieur n’est plus, cette fois,
proportionnelle a la déformation, mais a la vitesse avec laquelle elle a été imposée (loi de
Newton). Une fois la déformation établie, il n’est plus nécessaire d’exercer de force sur le plan
pour maintenir constante la déformation [152].

Il existe une classe de matériaux aux propriétés mécaniques intermédiaires entre le solide
élastique et le liquide visqueux, ce sont les fluides viscoélastiques. Pour maintenir constant une
déformation imposée de maniére instantanée a un matériau viscoélastique, la force qu’il est
nécessaire d’appliquer décroit avec le temps et s’annule apres un temps suffisamment long.
Néanmoins, si la force appliquée cesse, le matériau aura tendance a revenir vers sa forme
initiale a la maniére du solide élastique. Par contre, si la déformation a été maintenue pendant
un temps suffisamment long, le fluide gardera la nouvelle forme qui lui a été imposée. Ainsi, le
fluide viscoélastique se comporte plutdt comme un solide élastique aux temps courts, et comme

un liquide visqueux aux temps longs.

5.4.2. Quelques rappels sur la rhéologie oscillatoire

Ayant précisé ces notions et définitions, nous pouvons maintenant examiner plus en détail les
matériaux viscoélastiques. Il est possible d’interpréter en termes d’énergie les observations
faites au debut de cette partie sur les trois types de matériaux : élastique, visqueux et

viscoélastique.

a. Sollicitation périodigue

Lorsqu’une déformation sinusoidale de fréquence donnée est appliqguée a un matériau
présentant un comportement viscoélastique linéaire, la contrainte correspondante est également
sinusoidale avec un déphasage o (Figure 1.18).

La réponse du solide élastique est en phase avec la sollicitation. On peut dire que le déphasage
entre sollicitation et réponse est nul : 3=0. La réponse du liquide est en quadrature de phase avec
la déformation : 8=n/2. Ceci correspond au fait que dans un liquide simple, c’est la vitesse de
déformation qui génére la contrainte. Les propriétés rhéologiques d’un corps viscoélastique se
situent entre les deux cas extrémes (liquide visqueux et solide élastique). Par conséquent, il

présente un déphasage & par rapport a I’oscillation : 0<6<n/2.

b. Notions fondamentales

Le matériau purement élastique stocke toute I’énergie mécanique qui lui est transmise lors

d’une déformation sous forme d’énergie élastique. Il retourne donc de lui-méme dans son état
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initial lorsque la déformation cesse, restituant I’énergie élastique précédemment stockée sous
forme d’énergie mécanique.

Inversement, un matériau purement visqueux dissipe instantanément I’énergie mécanique
fournie lors de la déformation, et, sera donc incapable de reprendre sa forme initiale une fois la

déformation achevée.

Y
Yo
0
sollicitation
T
To
solide élastique
0
liquide
0
corps viscoélastique
KN réponses t

Figure 1.18 : Réponses de différents matériaux a un test dynamique.

Entre ces deux comportements, le matériau viscoélastique stocke une partie de I’énergie
mécanique qu’on lui fournit et il en dissipe une autre partie. A [Dinstant t, lorsqu’une
déformation sinusoidale de fréquence w est appliquée a un matériau présentant un
comportement viscoélastique linéaire, la contrainte correspondante est également sinusoidale,

mais présente un déphasage o (Figure 1.18) avec :

y(t) = 7o sin(at) (Equation 1.24)
et
7(t) = 7o Sin(at +5) (Equation 1.25)

ou y et 7o sont les amplitudes maximales de la déformation et de la contrainte de cisaillement,
respectivement.
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La contrainte peut ainsi s’écrire sous la forme suivante :
7(t) = 7, §in(et) cos(s) +cos(at)sin(5) (Equation 1.26)
Le module complexe G~ est défini & tout instant comme le rapport de la contrainte de

cisaillement sur la déformation, soit :

*

G- _0 dos(s) +isin(s5) :=T—°ei5 (Equation 1.27)
4

. =

Yo Yo
Ce module de cisaillement peut se décomposer en une partie réelle G’, appelée module de

conservation (module élastique), et une partie imaginaire G, appelée module de perte (module

Visqueux) :
G =G4G" (Equation 1.28)
avec :
G'=22 cos(s) (Equation 1.29)
Yo
et
G"=sin(s) (Equation 1.30)
7o

Le module complexe s’écrit donc sous la forme :
=VG'?+G" (Equation 1.31)

Le facteur de perte tan(d) se définit comme le rapport du module de perte et du module de

&

conservation :

tan(s) = % (Equation 1.32)

La viscosité complexe »", qui peut se décomposer en une partie réelle 5’ et une partie

imaginaire »”, peut également étre définie a partir des modules complexes :

n =n-in" (Equation 1.33)
avec:
n'= & (Equation 1.34)
o
et
n'= & (Equation 1.35)

0]

Le module de viscosité dynamique s’écrit donc sous la forme :

[

=24y = (Equation 1.36)
®

ES

n
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5.4.3. Dépendance en fréquence de quelques matériaux typiques

La caractérisation du comportement viscoélastique linéaire consiste & mesurer G’ et G” (ou 7’
et ) en fonction de la fréquence w. La variation de ces grandeurs avec la fréquence fournie
des informations pertinentes sur le comportement. Sur la Figure 1.19, on présente la réponse
typique de quelques matériaux.

Un liquide purement visqueux montre une droite de pente 1 en G, (i.e. obéit & la loi G "oce?) et
une droite de pente 2 en G’ (i.e. obéit & la loi G '«cw?). La gamme de fréquences associée est la
zone d’écoulement. Elle correspond (pour les polymeéres) a la relaxation de I’ensemble des
chaines résultante du mouvement de reptation de chaque chaine (pour les chaines enchevétrées).
Apres le point de croisement, dans la zone plateau, le module G’ devient pratiquement
indépendant de la fréquence, et le module G diminue quand la fréquence augmente. Dans cette
zone, dite aussi plateau caoutchoutique, les mouvements sont aucune chaine ne peut avoir de
mouvement d’ensemble. Le matériau se comporte comme un caoutchouc ou les points de

réticulation sont des interactions intermoléculaires fortes telles que les enchevétrements.

/
Log(G') G
Log(G”) Ies
fe
1 2
Liquide Fluide <4
visqueux viscoélastique
A G, \ G’
/ G"
Solide Solide
viscoélastique elastique
Log(w)

Figure 1.19 : Réponses types de quelques matériaux a une sollicitation harmonique.

D’un point de vue expérimental, a basse fréquence, le solide viscoélastique se caractérise par un
G’ indépendant de la fréquence et par un G qui augmente quand on augmente la fréquence. A
hautes fréquences, ce type de matériau se caractérise par une légere augmentation de G’ puis un

plateau en fonction de la fréquence, par contre G ” devient décroissante.
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Le solide élastique se caractérise par un G’ indépendant de la fréquence. En pratique on en
mesure toujours un, qui est souvent 50, 100 fois ou plus, inferieur & G’. Plus la fréquence est
basse, plus ce G diminue.

5.5. Rhéométrie et appareillages

5.5.1. Introduction

Nous avons vu précédemment quelques notions fondamentales de la rhéologie. Pour mettre en
évidence le comportement de différents matériaux, on utilise des rhéomeétres comme moyens

d’investigation. En pratique il existe deux principales catégories de rhéométres : les rhéométres
rotatifs et les rhéometres capillaires.

5.5.2. Rhéometres rotatifs

Dans ce type de rheomeétre, une déformation (ou un gradient de déformation) est appliquee sur
I’échantillon par rotation angulaire (ou vitesse angulaire) d’un mobile. La contrainte de
cisaillement est mesurée par I’intermédiaire du couple mesuré apres la déformation imposeée. 1l
est aussi possible d’appliquer a I’échantillon une contrainte et d’en deduire une déformation ou
un gradient de déformation.

Dans la plupart des cas des rhéometres rotatifs, on trouve trois géométries principales : cone

plan (Figure 1.20a), plans paralleles (Figure 1.20b) et cylindres coaxiaux (Figure 1.20c).

i

@) (b) (©)
Figure 1.20 : Représentation schématique des différentes géométries : (a) cone plan (b) plans

paralléles et (c) cylindres coaxiaux.

a. Cone plan
Dans ce cas I’échantillon est situé entre un disque plan et un cone d’angle faible (i) en rotation
I’un par rapport a I’autre. La vitesse linaire est proportionnelle a la distance a I’axe de rotation
(r). Du fait de la présence du cbne, I’épaisseur de I’échantillon (h) est elle aussi proportionnelle
a la distance a I’axe de rotation. Dans cette géométrie, le taux de cisaillement est donc a priori

homogeéne dans tout I’échantillon (Figure 1.21).
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Dans la théorie de I’utilisation de la géométrie cone plan, la pointe du cone est au contact du
plateau inférieur. Pour éviter I’'usure de cette pointe, et du plateau inférieur, le cbne a été

légérement tronque.

Figure 1.21 : Représentation schématique tridimensionnelle d 'une géométrie ‘cone plan’.

En géométrie cone plan, le taux de cisaillement s’exprime en fonction de la vitesse angulaire du

cone (w) sous la forme :
y=-——== (Equation 1.37)

h «o

La contrainte de cisaillement dans ce cas s’écrit sous la forme :
3M

2R3

ou M est le couple mesuré et R le rayon de la géométrie.

T= (Equation 1.38)

b. Plans paralléles

Dans ce cas I’échantillon est situé entre deux disques plans en rotation I’un par rapport a I’autre.
La vitesse linéaire est proportionnelle a la distance (r) a ’axe de rotation. L’épaisseur de
I’échantillon (h), en revanche, est identique sur toute la surface des disques. Le taux de
cisaillement est donc non homogene dans cette géomeétrie : le cisaillement est nul au centre et

maximal a la périphérie de I’échantillon (Figure 1.22).

Figure 1.22 : Représentation schématique tridimensionnelle d’une géométrie ‘plans paralléles’.
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En géométrie plans paralléles, le taux de cisaillement s’exprime en fonction de la vitesse

angulaire du cone (w) sous la forme :
}}:F (Equation 1.39)

Donc le taux de cisaillement varie de 0 au centre du plan a (wR/d) au periphérique du plan.
En tenant compte de la non-homogénéité du taux de cisaillement, qui dépend de la position, la

contrainte de cisaillement dans ce cas s’écrit sous la forme :

M + LdinM Equation 1.40
- = : ion 1.
=R T3 dIng (Equ )
La contrainte de cisaillement newtonienne (ou apparente) peut ainsi s’écrire sou la forme :
2M . .
Tapp = R (Equation 1.41)

¢.  Cylindres coaxianx
Dans une cellule de couette, I’échantillon se trouve dans le fin interstice compris entre deux
cylindres coaxiaux de rayons voisins (R; < R), en rotation I’'un par rapport a I’autre ou un
cylindre est entrainé en rotation. Cette fois, la vitesse linéaire est la méme sur toute la surface de
chacun des cylindres. En revanche, leurs surfaces different légerement puisque leurs rayons sont
différents. Dans cette geométrie, avec un entrefer mince, le taux de cisaillement est donc
homogene dans tout I’échantillon (Figure 1.23).

(6]

ST

Ri |e—2—»
«—

=

~

Figure 1.23 : Représentation schématique tridimensionnelle d une géométrie ‘cylindres coaxiaux .

En géométrie cylindres coaxiaux, le taux de cisaillement s’écrit sous la forme :

R

y=ﬁ (Equation 1.42)

Il faut noter que certains auteurs et constructeurs d’appareils, dans I’hypothése d’un entrefer

étroit [152], utilisent la relation ci-dessous qui présente une forme différente :
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) 20
V= 2 , .
1_ R (Equation 1.43)
R,
La contrainte de cisaillement dans ce cas s’écrit sous la forme :
M Equation 1.44
T = .
2R (Equation )

5.5.3. Rhéometres capillaires

Le rhéometre capillaire, dont le schéma de principe est présenté ci-dessous, est le plus
couramment utilisé pour mesurer la viscosité des polymeres fondus.
Le matériau a caractériser est mis en température dans un réservoir cylindrique, dans lequel peut

coulisser un piston (Figure 1.24).

4P

L

] o

Figure 1.24 : Représentation schématique d'un rhéométre capillaire.

A la partie inferieure du réservoir se trouve un tube capillaire de longueur L. et de rayon R.. Le
déplacement du piston a vitesse donnée permet au produit de s’écouler dans ce capillaire avec
un débit volumigue Q. La mesure de la perte de charge AP dans le capillaire pour un débit

donné donne alors accés a la viscosité :
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n=-" (Equation 1.45)
Vp

ou 7, et , sont respectivement la contrainte et le taux de cisaillement a la paroi.

Il est donc nécessaire de définir ces deux grandeurs a partir des valeurs mesurées, AP et Q.
La contrainte a la paroi z, est obtenue par :

AP .
7, =R, TR (Equation 1.46)
C

La détermination de y, est plus délicate, car ce parametre dépend de la nature du fluide. Pour un

fluide newtonien, ce parametre que nous appelons taux de cisaillement apparent s’écrit sous la
forme :

4 Q

7ZR3

C

Pour un fluide quelconque présente un comportement de type loi de puissance, le taux de

(Equation 1.47)

cisaillement a la paroi s’écrit également :

3N+l Q  3n+1l.
T

(Equation 1.48)

ou n est I’indice la loi de puissance defini comme suivant :

dlogz, . :

N=———+ (Equation 1.49)
dlogy,

5.6. Conclusion

Au cours de cette partie nous avons mis en évidence les notions fondamentales de la rhéologie
ainsi que les méthodologies de caractérisation des fluides et des matériaux viscoélastiques.
D’un point de vu plus général, cette partic nous a permis de bien comprendre les points
suivants :

- Les principales grandeurs rhéologiques ;

- Les différents comportements rhéologiques ;

- Les principes de la rhéologie oscillatoire ;

- Les différents types de rhéomeétres.
Comme nous 1’avons souligné en introduction, la rhéologie est essentielle a la caractérisation
des biomatériaux injectables. Aussi elle est essentielle a la compréhension des modifications

qu’elles subissent au cours des préparations ou au cours des manipulations in vitro et in vivo.
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1. Problématique

Par leur nature, les hydrogels sont des polymeres hydrophiles, réticulés et fortement gonflés.
Les propriétés d’un hydrogel spécifique sont extrémement importantes dans le choix des
matériaux pour une application médicale donnée. La fonction d’un hydrogel dépend, en grande
partie, de sa structure réticulée. Nous avons décrit auparavant les proprietés fondamentales
caractérisant un hydrogel telles que le gonflement, 1’¢lasticité, la perméabilité et la diffusion.
Cependant, ces mémes propriétés dépendent fortement des conditions environnementales. Avec
cette combinaison de facteurs, il est impératif que les propriétés de I’hydrogel soient

déterminées avant chaque utilisation médicale.

L’hydrogel d’HPMC-Si possede parfaitement les propriétés fondamentales des hydrogels, ce
qui a fait de lui un bon candidat potentiel comme matrice pour I’ingénierie tissulaire. Les
biologistes sont principalement intéressés par les propriétés rhéologiques (solution visqueuse
avant reticulation) et viscoélastiques (matériau élastique apres réticulation) de cet hydrogel ainsi
que ses propriétes biologiques (biocompatibilité et non toxicite). Dans un premier temps,
I’hydrogel d’HPMC-Si est apparu comme une matrice synthetique potentielle pour maintenir le
phénotype chondrocytaire en culture tridimensionnelle in vitro. Dans un deuxiéme temps,
I’hydrogel d’HPMC-Si a été utilisé comme matrice synthétique en ingénierie tissulaire du

cartilage in vivo.

La réticulation de I’hydrogel d’HPMC-Si in situ est générée par un abaissement du pH. Le
passage d’une solution visqueuse injectable a un matériau élastique est basé sur la chimie du
silicium et en particulier celle des silanols. L’HPMC-Si est obtenue par greffage de 3-
glycidoxypropyltrimethoxysilane sur les groupements hydroxyle d’'une HPMC commerciale
(Methocel® E4M). La dissolution du polymére (HPMC-Si) dans une solution basique permet la
transformation des fonctions silanes en fonctions silanolates forme ionique (—SiO'Na"), et a pH
physiologique les silanols (-SiOH) se forment apres la protonation des silanolates. La

polycondensation de ces derniers aboutit a la création d’un réseau tridimensionnel.

La modification chimique de ’'HPMC pourrait affecter les propriétés rhéologiques de cette
derniere. Dans ce contexte, notre objectif fut de comparer les propriétés physico-chimiques et
rhéologiques de ’THPMC non greffée et ’THPMC silanisée. Le but de cette étude a donc été de
déterminer les différences sous plusieurs formes : (i) caractérisation chimique des matériaux
sous forme de poudre en utilisant des techniques spectroscopiques vibrationnelles (FT-IR et FT-
Raman), (ii) caractérisation des solutions diluées en utilisant la mesure de la viscosité
intrinseque, et (iii) caractérisation des solutions concentrées en utilisant des mesures

rhéologiques (courbes d’écoulement et tests oscillatoires). Ceci fait I’objet de la premiere partie
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de larticle 1. Une deuxieme partie de l'article 1 a été consacrée a la caractérisation
viscoélastique de I’hydrogel d’HPMC-Si. La cinétique de la réticulation et les propriétés
viscoélastiques ont été déterminées en fonction du temps. Ces mesures nous ont permis de
déterminer le point de gel de 'HPMC. Ces données permettront de définir et d’adapter les
propriétés viscoélastiques du polymere d’HPMC-Si pour son application a I’ingénierie tissulaire

du cartilage (article 1).

Les résultats obtenus lors de I’étude précédente (article 1) nous ont suggéré qu’il pourrait étre
intéressant de voir I’effet du pH et de la stérilisation sur le comportement rhéologique de
I’HPMC-Si. Notre objectif (article 2) fut donc d’étudier 'influence du pH et de la stérilisation
sur le comportement des solutions diluées et des solutions concentrées en utilisant des mesures
de viscosité intrinséque et de viscosité limite, respectivement. Dans 1’objectif de comprendre le
comportement du polymére durant la stérilisation, nous avons choisi d’étudier la
thermoggélification de ’THPMC non greffée en fonction de la concentration. La deuxiéme partie
de Particle 2 a été de caracteériser 1’influence du pH final et de la température sur la cinétique de
réticulation de I’HPMC-Si en comparant les temps de gel déterminés par la methode

rhéologique mise au point dans ’article 1 (article 2).

L’objectif de ces deux articles était donc de caractériser ’THPMC-Si au niveau microscopique et
macroscopique des points de vue physico-chimique, rhéologique et viscoélastique, et de le

comparer a Ses précurseurs.
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2. Les propriétés rhéologiques d’une matrice HPMC-Si utilisée en
ingénierie tissulaire
Résumé :

Cet article décrit les propriétés rhéologiques d’une hydroxypropylméthylcellulose silanisée
(HPMC-Si) utilisée en ingénierie tissulaire comme matrice extracellulaire synthétique
tridimensionnelle. L’HPMC-Si est obtenue par greffage de 3-glycidoxypropyltrimethoxysilane
sur les groupements hydroxyle d’une HPMC commerciale (Methocel® E4M). La premiére
partie de cet article est consacrée a une étude comparative entre ’HPMC-Si et THPMC. Les
résultats ont montré que la présence des groupements silane réduit le volume hydrodynamique
des solutions diluées, mais n’affecte pas de maniére significative le comportement rhéologique
des solutions concentrées. La solution visqueuse d’HPMC-Si (pH=12,8) se transforme en un
hydrogel ¢élastique en abaissant le pH par addition d’un tampon acide. Des travaux antérieurs
ont montré que la cinétique de réticulation de 'HPMC-Si ainsi que ses propriétés élastiques
finales étaient dépendantes du pH final et de la température. Effectivement, ces deux parametres
jouent un réle important dans la condensation des groupes silanol et donc dans la formation du
réseau tridimensionnel. La présente étude sur le processus de gélification a démontre que la
cinétique de réticulation ainsi que les propriétés viscoélastiques dependent aussi de la
concentration finale en HPMC-Si. Une méthode basée sur des concepts empruntés a la théorie
de la percolation a été appliquée pour déterminer le point de gel de ’HPMC-Si et pour étudier
la corrélation entre la fréquence d’oscillation et les modules de conservation (G’) et de perte
(G”). Les résultats ont montré que les modules G’ et G” présentent au point de gel une loi de
puissance avec un exposant (0,68) qui s’étend sur toute la gamme de la fréquence. La méthode
employée est la seule méthode qui permet d’évaluer le temps nécessaire pour que la solution
visqueuse d’HPMC-Si se transforme en un hydrogel élastique. Dans notre cas, ce temps était

d’environ 23min pour un pH final de 7.,4.
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ARTICLE 1

The rheological properties of silated hydroxypropylmethylcellulose tissue engineering

matrices
A. Fatimi, J. F. Tassin, S. Quillard, M. A. V. Axelos, P. Weiss

Biomaterials 2008;29(5):533-543
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3. Analyse viscosimétrique et étude de la gélification d’une solution

dI’HPMC-Si
Résumé :

Dans ce papier, nous avons étudié les  propriétés  rhéologiques  de
I’hydroxypropylméthylcellulose silanisée (HPMC-Si). La propriété générale de cet éther de
cellulose modifié est de réticuler suite & la condensation des groupes silanol apres un
abaissement de pH. Dans 1’ordre, nous avons décrit et comparé le comportement de différentes
solutions d’HPMC-Si dans le domaine dilué et concentré avant et aprés stérilisation. Au cours
des processus de gélification de "THPMC-Si les paramétres de condensation des groupes silanol,
le pH et la température, ont été également étudies. En solution diluée, les résultats de la
viscosité intrinséque de différentes solutions d’HPMC-Si ont montré que la stérilisation ne
réduit apparemment que tres faiblement le volume spécifique des chaines macromoléculaires.
Dans le domaine concentre, les résultats ont montré que le pH n’affecte pas de maniére
significative le comportement rhéologique des solutions non stériles. Par contre, apres
stérilisation, la viscosité limite des solutions diminue d’environ 30% lorsque le pH augmente.
Cette chute de viscosité limite est due a la formation d’associations intra et intermoléculaires
lors de la séparation de phase produite pendant la stérilisation. La formation de différents
hydrogels a partir des solutions basiques d’HPMC-Si a été étudiée. La cinétique de réticulation
de PHPMC-Si dépend du pH final et de la température. Le temps de gel diminue lorsque le pH

augmente. Le méme resultat a été obtenu en fonction de la température.
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ARTICLE 2

Gelation studies of a silated hydroxypropylmethylcellulose solution: influence of pH and

sterilization

A. Fatimi, J. F. Tassin, R. Turczyn, M. A. V. Axelos, P. Weiss

Biomacromolecules (soumis)
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4. Discussion

Dans ce chapitre nous nous sommes intéressés a la compréhension du comportement

rhéologique de I’hydroxypropylméthylcellulose silanisée (HPMC-Si).

Nous avons é€tudié [Pinfluence de 1la silanisation sur le comportement de
I’hydroxypropylméthylcellulose (HPMC) en comparant le matériau a I’état de poudre, de
solutions diluées et concentrées, avant et aprés silanisation. Aussi avons nous étudié le
comportement de 'HPMC-Si en fonction du pH de dissolution dans le domaine dilué et
concentré avant et aprés stérilisation a la vapeur d’eau. Concernant la formation des hydrogels a
partir des solutions visqueuses d’HPMC-Si, nous avons étudié la cinétique de réticulation en

fonction de différents paramétres (concentration, pH et température).

Les analyses des poudres de 'THPMC et ’'HPMC-Si par FT-IR n’ont pas montré de différence
significative. Ces résultats montrent que la silanisation de I’HPMC n’affecte pas la structure
chimique du polymere. Au niveau des spectres FT-IR nous avons observé les bandes
caractérisant ’HPMC [49, 153]. Des études similaires ont montré que la silanisation du chitosan
induit de nouvelles absorptions [154, 155]. Dans notre cas aucune de ces bandes n’a été
observée dans le spectre de THPMC-Si. Ceci pourrait étre di au fait que I’HPMC posséde des
absorptions trés fortes dans cette gamme de fréquence et aussi au faible taux de silane (0,59%
en masse) présent dans le polymeére. Les résultats obtenus par FT-IR ont été confirmés par FT-

Raman. Le greffage du silane n’a pas été détecté par cette méthode [153, 156].

Dans le domaine dilué, la valeur de la viscosité intrinséque ([5]) de 'THPMC (674ml.g™) est
élevée par rapport a celle de 'THPMC-Si (587ml.g™). Cette différence montre que les chaines
macromoléculaires de 'HPMC occupent un volume hydrodynamique plus grand que celui des
chaines macromoléculaires de 'HPMC-Si et donc que les chaines de I’HPMC-Si sont plus
compactes. Ce changement de volume hydrodynamique peut étre di a la modification de la
conformation macromoléculaire due aux interactions spécifiqgues ou a une diminution de la
masse molaire résultant d’une éventuelle dégradation durant la silanisation. En se basant sur les
mesures de la viscosité ‘spécifique réduite’ et la viscosité ‘inhérente’ en fonction de la
concentration [142, 143], la constante de Huggins ki, (0,53 et 0,26) et la constante de Kraemer kg
(0,10 et 0,17) ont été calculées pour 'HPMC et I’'HPMC-Si, respectivement. La somme de ces
deux constantes pour un systéme polymere-solvant-température donné, devrait étre égale a 0,5
(£10%). Une valeur plus faible ou plus élevée que cette somme est attribuée a une association
moléculaire [157]. Les valeurs trouvées dans cette étude ne sont pas loin de cette gamme, ce qui

signifie la présence d’une association moléculaire légére [157].
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Pour les solutions concentrées, la viscosité limite (7o) a été obtenue a partir des courbes
d’écoulement a bas taux de cisaillement. On a observé une dépendance de la viscosité limite en
fonction de la concentration du polymeére, caractérisée par une loi de puissance avec un
exposant de 4,20 et 4,41 pour 'HPMC et I’'HPMC-SI, respectivement. De telles valeurs de
I’exposant ont déja été obtenues pour des solutions enchevétrées telles que les solutions de
chitosan [158]. Le temps de relaxation (X) des solutions concentrées a été obtenu par le modele
de Cross [150]. Le temps de relaxation dépend de la concentration avec un exposant de 3,91 et
3,72 pour THPMC et ’'HPMC-SI, respectivement. Les valeurs des exposants obtenues dans
cette étude sont plus élevées que celles obtenues pour les solutions macromoléculaires
enchevétrées telle que la solution de chitosan (A~c®*') [158]. La valeur de I’exposant n du
modele de Cross obtenue a partir des courbes maitresses d’écoulement de 'HPMC et de
I’HPMC-Si était de I’ordre de 0,78 et 0,81, respectivement. Ces valeurs sont caractéristiques des
polysaccharides qui adoptent des conformations semi-flexibles [159, 160].

La comparaison de solutions diluées et concentrées montre une baisse de la viscosité intrinseque
et une légére augmentation de la viscosité limite aprés la silanisation. Les interactions

spécifiques entre les groupements silane greffés sont probablement la cause de cette différence.

Concernant les propriétés viscoélastiques des solutions concentrées de 'HPMC avant et apres
silanisation, nous avons étudié le module de conservation (G°) et le module de perte (G”) en
fonction de la fréquence d’oscillation (w) dans le domaine linéaire. Le comportement
viscoélastique des solutions d’HPMC et d’HPMC-Si est celui d’une solution macromoléculaire
[161, 162]. A basse fréquence (w<10rad.s™) les modules G’ et G présentent une pente de 2 et
1, respectivement (G’ o w? et G” o« w?) [161, 162]. Ensuite, nous avons choisi de présenter les
courbes maitresses obtenues a partir de la gamme de fréquences d’oscillation et les modules de
conservation et de perte. La concentration des polymeéres a 3% en masse a été choisie comme
concentration de référence. L’existence d’une courbe maitresse montre que le comportement de
G’ et G” est identique pour toute la gamme de concentration et que THPMC et ’'HPMC-Si se

comportent comme les polymeres enchevétrés [161].

L’effet de la stérilisation sur le comportement des solutions diluées a différents pH a été obtenu.
Les solutions stériles d’HPMC-Si ont montré une viscosité intrinséque ([#]) légerement plus
faible par rapport aux solutions non stériles. Cette différence montre que les chaines
macromoléculaires d’HPMC-Si sont devenues apparemment plus compactes apres la
stérilisation a la vapeur. Une diminution de la masse molaire des chaines durant la stérilisation
semble produite. L’effet de la concentration de NaOH sur le volume hydrodynamique des

chaines était négligeable.
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Les courbes d’écoulement des solutions visqueuses ont été¢ obtenues a 25°C en fonction de la
concentration de ’'HPMC-Si, le pH et la stérilisation. Dans tout les cas nous avons obtenu un
comportement rhéofluidifiant avec un plateau newtonien a bas taux de cisaillement. L’effet de
la concentration a €té obtenu. Les viscosités limites () augmentent en fonction de la
concentration de 'HPMC-Si (2 et 3%). Le méme effet a été noté pour le temps de relaxation
(A). Apres stérilisation le pH (i.e. concentration de NaOH) influence le comportement
rhéologique des solutions d’HPMC-Si. A une concentration fixe d’HPMC-Si la viscosité limite
et le temps de relaxation diminuent quand le pH augmente. Ces diminutions indiquent que les
interactions moléculaires spécifiques menent a une certaine association entre les chaines

macromoléculaires a pH élevé [163].

Le phénoméne de séparation de phase de ’HPMC-Si pendant la stérilisation a la vapeur doit
également étre pris en considération et pourrait étre considéré comme responsable des
associations intra ou intermoléculaires. En effet, au cours du processus de stérilisation, une
séparation de phase de la solution d’HPMC se produit. Les résultats ont montré que la courbe de
point de trouble présente une forme concave indiquant que les solutions d’HPMC présentent
une séparation de phase du type LCST (température critique inférieure de solubilité). Au
dessous de la courbe de trouble le systeme est une solution monophasique transparente, alors
qu’au dessus le systéme est turbide [13, 14]. Le minimum correspond au point critique (T et Cc)

ou T, est la température critique (50,3°C) et C. la concentration critique en HPMC (3~3,5%).

La relation de Cox-Merz [164] est une correspondance qui existe entre la viscosité complexe

(7" et la viscosité apparente (), quand le taux de cisaillement ( y) et la fréquence (w) sont

comparés respectivement a pu étre valider sur PHPMC-Si [165].

La réticulation de ’hydrogel d’HPMC-Si a été étudiée. Comme nous I’avons vu auparavant, la
dissolution de la poudre d’HPMC-Si dans une solution basique permet la transformation des
fonctions silanes en fonctions silanolates. A pH physiologique les silanols se forment apres la
protonation des silanolates et la polycondensation de ces derniers aboutit & la création d’un
réseau tridimensionnel. La réticulation s’accompagne d’une évolution de la viscosité et de
I’élasticité au cours du temps. Le point de gel apparait au niveau de la conversion du systéme
évolutif au gel. Les mesures rhéologiques dynamiques permettent de décrire de maniére fine

I’évolution du systéme passant de I’état liquide a I’état solide (transition sol-gel).

Dans ce contexte, nous avons choisi une concentration d’HPMC-Si de 3% en masse. Le
processus de gélification de ’HPMC-Si dans le domaine linéaire a été déterminé en fonction du
temps. Le comportement de I’hydrogel d’HPMC-Si reflete une transition sol-gel classique

[166]. En se basant sur les principes de la théorie de percolation [166] on a déterminé le point
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de gel (tger) qui correspond au temps nécessaire pour que la solution visqueuses d’HPMC-Si se
transforme en gel élastique. Ce point de gel est obtenu lorsque les deux modules G’ et G”
présentent la méme dépendance en loi de puissance avec la fréquence (G’ o« G” < w?) [167]. Il
est définie ici par le temps de gel, temps pour lequel les courbes de tan(o) a différentes
fréquence se croisent conformément a la méthode de Winter et Chambon [168, 169]. La mesure
de tan(o) au point de gel confirme la validité de cette théorie par la détermination de 1’exposant
A4, avec G”/G’ = tan(d) = tan(4z/2) [170]. Pour ’'HPMC-Si (concentration finale de 2%, a pH
physiologique et & température ambiante) ’exposant 4 de la loi de puissance correspondait a
0,68, qui est tres proche de la valeur théorique (0,71) [166, 167].

La concentration finale de PHPMC-Si joue un rdle trés important dans la cinétique de
réticulation ainsi que les propriétés viscoélastiques de 1’hydrogel formé. A pH physiologique
nous avons préparé I’hydrogel d’HPMC-Si a deux concentrations différentes (1,5 et 2%).
L’effet de la dilution sur la cinétique de réticulation ainsi que les propriétés viscoélastiques a été
observé. Le point de gel obtenu pour ’HPMC-Si a 2% était de 23min par contre ’HPMC-Si a
1,5% présentait un point de gel de 32min. Les valeurs de G’ et G” de ’"HPMC-Si a 1,5% étaient
inferieures a celles obtenues pour 'HPMC-Si a 2%. La dilution de ’THPMC-Si a un effet
important dans la détermination des propriétés de réticulation. Ce parametre peut étre utilisé

pour controler la cinétique de réticulation et les propriétés viscoélastiques de 1’hydrogel formé.

La réticulation de ’'HPMC-Si a été etudiee en fonction du pH final. Chaque fois un tampon
acide (a pH variable) a été ajouté a la solution visqueuse d’HPMC-Si (pH=12,8) a concentration
constante (2%). Le point de gel de 'HPMC-Si a été déterminé en fonction du pH final apres
neutralisation. Les résultats ont montré que le point de gel diminue en fonction du pH selon une
loi puissance. L’augmentation du pH accélére le processus de gélification de ’THPMC-Si. Cette

accélération est attribué a un effet cinétique de la condensation de silanol [171, 172].

L’influence de la température sur la réticulation de ’THPMC-Si a été aussi étudiée. Les résultats
ont montré qu’a pH physiologique et a concentration constante (2%) le point de gel diminue
selon une loi d’Arrhenius [173]. Une catalyse de la condensation des silanols peut expliquer
cette cinétique de réticulation [51]. La formation d’un gel physique a haute température qui
accompagne la condensation du silanol peut aussi expliquer cette diminution du point de gel
[132].

Grace a ces mesures rhéologiques, nous avons pu Vérifier quels étaient les parametres
(concentration, pH et température) capables de modifier la cinétique de la réticulation ainsi que
les propriétés viscoélastiques de 'HPMC-Si. Le contr6le de ces paramétres permettra de

proposer des hydrogels d’HPMC-Si présentant des propriétés viscoélastiques différentes et
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adaptables en fonction de I’application souhaitée. Le point de gel est un paramétre crucial dans
les applications biomédicales surtout en ingénierie tissulaire du cartilage. C’est le temps
maximal pour manipuler et mélanger I’hydrogel avec les chondrocytes et pouvoir les injecter
[89]. Le point de gel de notre hydrogel (concentration finale de 2%, a pH physiologique et a
température ambiante) coincide parfaitement avec ce que les biologistes cherchent pour une
matrice extracellulaire synthétique capable de soutenir le développement des chondrocytes, leur

différenciation et le maintien de leur phénotype [90].

67



CHAPITRE 3 : LES SUSPENSIONS PHOSPHOCALCIQUES INJECTABLES

CHAPITRE 3 : LES SUSPENSIONS
PHOSPHOCALCIQUES INJECTABLES

Article 3: A. Fatimi, J. F. Tassin, M. A. V. Axelos, P. Weiss. The stability mechanisms of

an injectable calcium phosphate ceramic suspension. Acta Biomaterialia (soumis).

Article 4 : A. Fatimi, J. F. Tassin, J. Bosco, R. Deterre, M. A. V. Axelos, P. Weiss.
Rheological characterisation and injectability modelling of an injectable calcium phosphate

ceramic suspension. Biomaterials (soumis).
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1. Problématique

Nous avons vu dans le premier chapitre que les approches thérapeutiques nécessaires a la
reconstruction des tissus osseux en chirurgie orthopédique et dentaire sont basées sur
I’utilisation des céramiques phosphocalciques. Les suspensions phosphocalciques injectables
composées de particules de phosphate de calcium biphasées (BCP) et d’une solution
d’hydroxypropylméthylcellulose (HPMC) commerciale (Methocel® E4M) rentrent parfaitement
dans la catégorie des biomatériaux développés pour cet effet. Le composé obtenu est un
substitut osseux injectable (IBS) dont I’injectabilité et la rhéologie peuvent étre adaptées en
changeant la granulométrie et/ou le taux de charge de la phase minérale et/ou la concentration

en polymeére. De telles céramiques injectables sont ‘prétes a I’emploi’.

Dans 1’objectif de comprendre le comportement de ces suspensions granulaires, nous avons
cherché a savoir si les suspensions de céramique phosphocalcique injectables (ICPCS)
pouvaient étre considérées comme des biomatériaux ‘préts a ’emploi’. Dans cet optique et
toujours dans I’objectif d’utiliser des outils rhéologiques, nous avons choisi d’étudier d’abord le
comportement rhéologique du fluide suspendant en fonction de la concentration. Le polymere
utilis¢ dans cette ¢tude était 'THPMC. Le second objectif de cette étude fut de déterminer le
mécanisme responsable de la stabilité de différentes ICPCS. Un examen de la sédimentation des
particules phosphocalciques dans THPMC a été réalisé en fonction de la concentration du fluide

suspendant, de la taille des particules ainsi que la stérilisation (article 3).

Un biomatériau phosphocalcique consistant et injectable ne peut étre obtenu qu’aprés une bonne
connaissance de ses propriétes rheologiques. Dans ce contexte nous avons réalisé une étude
visant a comprendre le lien entre la rhéologie et I’injectabilit¢ de ce type de biomatériauX
phosphocalciques. L’objectif de cette seconde partie de ce chapitre a été donc de caractériser le
comportement rhéologique et de modéliser I’injectabilité de 'ICPCS via une seringue. A I’aide
d’un rhéométre rotatif et d’un analyseur de texture, la caractérisation rhéologique et 1’étude de

I’injectabilité de 'ICPCS ont été réalisées sous 30 conditions opératoires (article 4).
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2. Mécanisme de stabilité d’une suspension de céramique de phosphate de

calcium
Résumé :

Les céramiques phosphocalciques sont largement utilisees comme substituts osseux dans les
applications dentaire et orthopédique. Une suspension de céramique phosphocalcique injectable
(ICPCS) a été développée pour la chirurgie mini-invasive. Ce biomatériau injectable est
composé d’une solution de biopolymere (hydroxypropylméthylcellulose HPMC) comme
matrice organique et de céramiques bioactives (phosphate de calcium biphasé BCP) comme
charges minérales. La stabilité de cette suspension est indispensable pour cette génération de
biomatériaux injectables dite ‘prét a ’emploi’, mais malheureusement au cours du stockage, les
particules de BCP sédimentent dans le fluide suspendant. Cette étude est consacrée a la
compréhension de 1’effet de la formulation sur la stabilité de différentes suspensions avant et
apres stérilisation. La caractérisation rhéologique de P'HPMC a confirmé le comportement
d’une solution macromoléculaire. La cinétique de sédimentation a montre I’influence de la taille
des particules phosphocalciques et la concentration du fluide suspendant sur la vitesse de
sédimentation et sur la compacité des sediments avant et aprés stérilisation. La vitesse de
sédimentation diminue lorsque la viscosité du milieu augmente, ou le diametre des particules
diminue. Les particules de plus gros diamétre sédimentent plus rapidement que les particules de
petit diamétre. Les images de microscopie électronique a balayage des sediments non stériles et

stériles ont montré I’adsorption d’une partie de I’HPMC dans le sédiment sur la surface de BCP.
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ARTICLE 3
The stability mechanisms of an injectable calcium phosphate ceramic suspension.
A. Fatimi, J. F. Tassin, M. A. V. Axelos, P. Weiss

Acta Biomaterialia (soumis)
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3. Caractérisation rhéologique et modélisation de I’injection d’une

suspension de céramique phosphocalcique injectable
Résumé :

La suspension de céramique phosphocalcique injectable (ICPCS) est utilisée dans le domaine de
la chirurgie orthopédique et dentaire comme substitut osseux injectable. Ce biomatériau
injectable est constitué de granules de phosphate de calcium biphasés (BCP) et une solution
d’hydroxypropylméthylcellulose (HPMC). Dans cette étude nous nous intéressons a la
rhéologie et a I’'injectabilit¢ de cette suspension. La solution d’HPMC a 3% (dans I’eau)
présente un comportement newtonien a faible taux de cisaillement suivi par un comportement
rhéofluidifiant et les courbes d’écoulement ont été modélisées par 1’équation de Cross. Les
propriétés rhéologiques de différentes suspensions (taux de charge de BCP = 35, 40, 45 et 50%)
ont éte étudiees en géométrie de plans paralleles. Les résultats montrent que les suspensions
présentent une viscosité élevee par rapport a la solution d’HPMC. A fort taux de cisaillement,
les courbes d’écoulement ont été modélisées par une loi de puissance (modéle d’Ostwald-de
Waele). De plus, les résultats montrent que les paramétres de ce modéle dépendent de la
composition de la suspension. La simulation d’injection a été réalisée grace a une seringue
munie d’une aiguille. La pression d’injection de quatre formulations a été déterminée, par la
mesure de la force s’excusant sur le piston, en fonction de différentes conditions (longueur du
capillaire et débit volumique). Une approche théorique basée sur 1’écoulement capillaire d’un
fluide non-newtonien a été utilisée pour prédire la pression d’injection a partir des courbes
d’écoulement et des conditions d’extrusion. Deux fluides modeles (fluide newtonien et solution
d’HPMC) ont été utilisés. L’estimation théorique de la pression d’extrusion montre un accord
quantitatif avec ces deux fluides modeles, tandis qu’un glissement a la paroi pour les
suspensions a été mis en évidence, en raison d’une pression d’injection moins élevée que celle
prévue par le modele. L’influence du glissement a la paroi conduit toutefois a un facteur de

proportionnalité constant entre la théorie et ’expérience.
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ARTICLE 4

Rheological characterisation and injectability modelling of an injectable calcium

phosphate ceramic suspension

A. Fatimi, J. F. Tassin, J. Bosco, R. Deterre, M. A. V. Axelos, P. Weiss

Biomaterials (soumis)
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4. Discussion

Dans I’objectif de comprendre le comportement de ces suspensions granulaires, nous avons
cherché a savoir si les suspensions de céramique phosphocalcique injectables (ICPCS)
pouvaient étre considérées comme des biomatériaux injectables préts a I’emploi. Pour cela nous

nous sommes particulierement intéresses au phénomeéne de sédimentation et a leur injectabilité.

Dans la premiére partie de ce chapitre nous avons réalisé une étude sur la stabilité des
suspensions phosphocalciques. L’utilisation finale du matériau nécessitant une étape de
stérilisation, nous avons d’abord étudié le comportement rhéologique du fluide suspendant
avant et apres stérilisation. Nous avons fait implicitement ’hypothese que les changements du
fluide suspendant dans cette étape sont équivalents que les particules soient présentes ou non.
Dans un deuxieme temps, nous avons étudié la sédimentation des particules phosphocalciques
en fonction de la taille des particules, de la concentration en polymere et de la stérilisation. Dans
cette étude la fraction volumique des particules était de 17,4% (équivalent a un taux de charge

massique de 40%).

Les propriétés d’écoulement de la solution d’hydroxypropylméthylcellulose (HPMC) qui
constitue le fluide suspendant sont typiques de celles des solutions macromoléculaires. Les
solutions d’HPMC ont montré un plateau newtonien a faible taux de cisaillement. La longueur
de ce plateau diminue au fur et a mesure que la concentration en polymeére augmente. La
viscosité limite obtenue a bas taux de cisaillement augmente avec la concentration en polymere.
Ces reésultats confirment ceux obtenus dans les articles 1 et 2. La sensibilité des mesures
rhéologiques nous a permis de mettre en évidence la différence entre les solutions d’HPMC
stériles et non stériles. Une diminution de la viscosité limite (7o) et du temps de relaxation (1) a
été observée. Les mesures dynamiques ont également montré une différence entre les
échantillons stériles et non stériles. Au cours du processus de stérilisation a la vapeur les
solutions d’HPMC subissent une gélification physique et une séparation de phase [130, 174].
Cette séparation de phase pendant la stérilisation de 'THPMC a déja été étudiée dans I’article 2
et la diminution de la viscosité limite des solutions pourrait étre expliquée par une formation

irréversible d’agrégats [163].

L’évaluation de la stabilit¢ des ICPCS constitue une étape importante de cette génération de
biomatériau injectable. Les résultats de I’article 3 montrent que la sédimentation des particules

phosphocalciques est d’abord un phénoméne physique lié a la gravité.

Nous avons montré que les particules de grande taille (80-200um) sedimentent plus vite que les
petites particules (40-80um). La concentration de ’'HPMC a aussi un effet remarquable sur la

cinétique de sédimentation. La vitesse de sédimentation diminue au fur et a mesure que la
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viscosité du fluide suspendant augmente. Ces résultats sont en accord qualitatif avec la loi de
Stokes [175]. La comparaison de la vitesse expérimentale (U) a la vitesse théorique (Us) a
montré que les valeurs expérimentales sont systématiquement inférieures a la vitesse théorique
[175-177].

A une fraction volumique (¢) de l'ordre de 17.4%, la suspension phosphocalcique est
clairement située dans le domaine semi-dilué ou concentré. Dans ce régime, des interactions
hydrodynamiques collectives doivent étre prises en considération. Pour cela, nous nous sommes
appuyes sur une approche empirique [178-180] pour corréler les résultats expérimentaux et les
prévisions de cette approche [175, 181, 182].

Alors que le rapport des vitesses de sédimentation (U/Us) devrait étre de I’ordre de 0.4, nos
résultats expérimentaux ont montré des rapports de vitesse nettement plus faibles. Cet effet
pourrait €tre attribué¢ a la présence d’une solution enchevétrée de polymere comme fluide
suspendant et aux interactions entre particules d’une part et entre particules et chaines de
polymeére d’autre part. En effet, nous avons montré que la taille des particules est trés supérieure
a la maille () de la solution de polymére (40nm). La sédimentation d’une particule nécessite
donc de se frayer un chemin au travers de la solution enchevétrée, impliquant des mouvements
tres collectifs des chaines macromoléculaires que les interactions polymeres-particules, en

particulier les phénomeénes d’adsorption peuvent rendre difficiles, ou pour le moins ralentis.

Afin d’examiner l'effet de la stérilisation a la vapeur sur la stabilit¢ des suspensions
phosphocalciques nous avons comparé les cinétiques de sédimentation des échantillons stériles
et non stériles. On a constaté que la stérilisation affecte légerement le comportement de
sédimentation des suspensions. L’influence de la taille des particules et de la concentration en
polymere reste en accord qualitatif avec la loi de Stokes, comme déja observe pour les solutions

non stériles.

En ce qui concerne les sédiments, on a montré que le volume de sédiment augmente quand la
concentration en polymére augmente. Ceci peut étre expliqué par le fait que des chaines de
polymere, pour ne pas dire une partie du réseau macromoléculaire sont entrainées dans le
sédiment. Ceci conduit a une distance augmentée entre les particules et par conséquent un
volume plus élevé de sédiment. La diminution de la taille de sédiment, quand la taille des
particules augmente, peut étre expliquée par une force gravitationnelle de consolidation plus

élevee avec de plus grandes particules.

La morphologie des sédiments (stériles et non stériles) observée par microscopie électronique a
balayage a montré la structure d’un composé macroporeux avec des espaces vides. Les
particules de BCP les plus petites semblent incorporées dans un film de polymere. Ces résultats

75



CHAPITRE 3 : LES SUSPENSIONS PHOSPHOCALCIQUES INJECTABLES

confirment les observations précédemment faites sur des suspensions de phosphate de calcium
[183].

Dans la deuxieme partie de ce chapitre, nous nous sommes intéressés a la compréhension du
lien entre la rhéologie et I’injectabilité de la suspension phosphocalcique en cherchant a nous
rapprocher des conditions d’utilisation. Dans ce but, nous avons étudi¢ le comportement
rhéologique des ICPCS en fonction du taux de charge des particules phosphocalciques avec une
concentration en polymére constante (3%). Aussi, nous avons étudié leur injectabilité en
fonction de la longueur de I’aiguille, du taux de charge et de la vitesse d’extrusion. Dans un
deuxieme temps, nous avons modélisé 1’injection de ces suspensions phosphocalciques via une

seringue équipée d’une aiguille.

Les résultats rhéologiques ont montré que la suspension a 50% de taux de charge présente un
comportement thixotrope. En général, ce comportement classique est confirmé pour les
suspensions concentrées dont fait partie les biomatériaux phosphocalciques injectables [184].
Avant d’établir les courbes d’écoulement de différentes suspensions, un précisaillement de
100s™ pendant 100s a été appliqué pour atteindre plus rapidement un état d’équilibre sous
I’écoulement. Cette procédure a montré des resultats reproductibles. Les suspensions a
différents taux de charges ont montré un comportement rhéofluidifiant [185]. Par rapport au
fluide suspendant (HPMC a 3%) les suspensions ont montré une viscosite plus élevée. A faible
taux de charge les suspensions ont montré un pseudo-plateau newtonien a faible taux de
cisaillement. La longueur de ce pseudo-plateau diminue au fur et a mesure que le taux de charge

augmente.

Afin de se rapprocher des conditions d’injection, une approche particuliére a été portée aux
données a haut gradient (correspondent aux vitesses apparentes calculées a partir des conditions
opératoires d’extrusion) dans cette gamme tres limitée de taux de cisaillement, dont le
comportement est bien représenté par le modele d’Oswald-de Waele (loi de puissance) [148,
149]. Ce modele qui est déja utilisé pour modéliser I’écoulement des suspensions
phosphocalciques nous a permis de déduire le facteur de consistance K ainsi que 1’indice
d’écoulement n [185]. Ces deux paramétres ont montré une forte dépendance en fonction du
taux de charge. Le facteur K augmente alors que I’indice n diminue avec le taux de charge de
BCP. L’augmentation de la consistance est attribuée aux fortes interactions particule-particule
générées par le nombre important de particules présentes dans la suspension. La diminution de
la lubrification favorise la résistance des particules ce qui méne a un indice d’écoulement faible
[186]. L’addition d’un polymere dans une suspension granulaire (faible taux de charge) peut

parfois mener a une diminution de la viscosité de la pate suite a I’augmentation de la
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lubrification. La présence d’un polymeére entre les grains réduit le coefficient de frottement entre
les particules, et par conséquent améliore I’injectabilité de la suspension [187]. Ce
comportement n’est pas observé dans nos expériences a cause d’une concertation en particules

insuffisante.

L’injection de ces suspensions phosphocalciques via une seringue équipée d’une aiguille a été
¢tudiée. Différentes courbes d’extrusion (force d’extrusion en fonction du déplacement du
piston) ont été obtenues. Ces courbes étaient caractérisées par une forte augmentation de la
force d’extrusion suivie d’un plateau [187]. L’obtention d’un plateau constant durant ’extrusion
confirme I’absence d’une séparation de phase au niveau de la seringue [123, 187]. La force
d’injection a montré une forte dépendance a la longueur de 1’aiguille, a la vitesse d’extrusion
ainsi qu’au taux de charge. La force d’injection est proportionnelle a la longueur d’aiguille de
telle maniére que les effets d’entrée peuvent étre négligés, ou en d’autres termes, le gradient de
pression a I’intérieur du capillaire est indépendant de la longueur de I’aiguille [188].
L’augmentation de la force d’injection en fonction du taux de charge est due a I’augmentation
de la viscosité de la suspension. L’influence de la vitesse d’extrusion montre que la force
d’injection augmente avec le debit (contrainte de cisaillement en fonction du taux de

cisaillement).

Ce concept d’injectabilité a été utilisé pour modéliser ’injection de 'ICPCS via une seringue
équipée d’une aiguille. Pour cela nous avons utilisé deux fluides modeles pour prédire la
pression d’injection a partir de leur comportement rhéologique. Nous avons utilisé une huile de
vaseline (viscosité de 30Pa.s) comme fluide newtonien et une solution d’HPMC (concentration
de 6% en masse) comme fluide non-newtonien. L’injection de I’huile de vaseline et de la
solution d’HPMC a différentes vitesses d’extrusion a donné des résultats reproductibles. La
pression d’extrusion augmente linéairement avec le débit volumique et corresponde exactement
a la pression calculée a partir de la mesure viscosimétrique. L’accord entre les valeurs
expérimentales et les valeurs théoriques obtenues a partir des mesures rhéologiques a permis de

valider le systéme d’injection et de modéliser ensuite 1’injectabilité de 'ICPCS.

La pression nécessaire pour injecter I'ICPCS a été mesurée a partir de la force. La pression
d’injection théorique a été calculée a partir des parametres rhéologiques des suspensions
(facteur de consistance et indice d’écoulement) et des paramétres expérimentaux de I’extrusion
(rayon de seringue, rayon et longueur d’aiguille et vitesse d’injection). La comparaison de la
pression expérimentale (injectabilité) et la pression théorique (rhéologie) a montré que les
valeurs expérimentales et théoriques de la pression d’injection suivent la méme tendance. Par

contre il n’y a pas une bonne concordance comme celle observée avec les fluides modéles. La
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pression expérimentale est systématiquement inférieure que la pression théorique avec un

facteur de décalage de 2.

Le comportement rhéologique des suspensions a été modélisé par une loi de puissance sur une
gamme limitée de taux de cisaillement. Cependant, les dérivations utilisées pour calculer la
pression d’injection théorique impliquent que le comportement de loi de puissance doit étre
appliqué sur toute la gamme du taux de cisaillement au niveau du capillaire (Annexe 1). Et
puisque la loi de puissance n’a été utilisée qu’a fort taux de cisaillement, I’approximation du
modele a mené a une surestimation de la pression d’injection théorique. Le modéle d’injection
proposé auparavant suppose que le glissement a la paroi du capillaire est négligeable. Or, dans
certaines conditions d’écoulement ou pour certains produits, cette hypothése peut étre prise en
défaut ce qui conduit a des erreurs importantes dans I’interprétation des données. Cette
hypothese considére que la vitesse du fluide a la paroi est nulle. Dans le cas des suspensions
concentrées on sait que les particules pres de la paroi montrent une concentration plus faible que
la concentration moyenne (zone de déplétion). Ce phénoméne pourrait également se produire
naturellement dans le rhéomeétre employé pour déterminer le comportement d’écoulement. C’est
pour ¢a que nos expériences rhéologiques sur les suspensions phosphocalciques sont effectuées
sur une géométrie ‘plans paralleéles’ de surfaces rugueuses afin d’éviter le glissement de la
suspension a la paroi. Pour mettre en évidence le glissement a la paroi de I’aiguille, il existe
deux grandes catégories de méthodes (Annexe 2). La premiere méthode consiste a utiliser des
aiguilles de géométrie identique mais d’états de surface différents [189]. La deuxiéme méthode

consiste a utiliser des aiguilles de diamétres differents [190].

En conclusion, nous avons étudié une suspension phosphocalcique injectable de point de vue
stabilité et injectabilité, en nous appuyant sur des mesures rhéologiques. Les propriétés de cette
suspension peuvent étre adaptées en fonction de I’application médicale. La taille des particules
de BCP, la concentration en HPMC et le taux de charge massique de BCP constituent des

parametres clés de ce biomatériau injectable.
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Les biomatériaux injectables constituent un domaine particulier d’utilisation par voie percutanée
des biomatériaux. Au cours des trois dernieres décennies, le développement des biomatériaux
injectables est devenu un des domaines de recherche les plus effervescents, impliquant une
interrelation de haut niveau entre plusieurs disciplines scientifiques telles que la chimie, le génie
des matériaux, I’ingénierie tissulaire, le génie des procédés et la médecine. De nos jours,
I’exploration au niveau moléculaire, des interactions entre les cellules vivantes et le biomatériau
injectable, représente un des principaux défis dans le développement des biomatériaux
caractérisés par une meilleure biocompatibilité a long terme et une performance in vivo accrue.
Le comportement de ces biomatériaux, leur injectabilité et leurs propriétés rhéologiques, lors de
leur mise en ceuvre, sont considérées comme une caractéristique fondamentale. Une meilleure
compréhension de ces comportements va permettre le controle des propriétés a 1’échelle
microscopique et macroscopique. En effet, la recherche dans ce domaine tend vers la mise en
place et le développement de nouveaux biomatériaux injectables pour répondre a des

applications biomédicales tres spécifiques.

Dans ce contexte, deux biomatériaux injectables ont été développés au sein de notre unité de
recherche (INSERM U791). Ces deux biomatériaux sont utilisés en ingénierie ostéoarticulaire
et dentaire comme matrice extracellulaire synthétigue (HPMC-Si) et comme suspension
phosphocalcique injectable (ICPCS), respectivement. Dans ce travail de these nous nous
sommes intéressés a la caractérisation rhéologique de ces deux biomatériaux injectables. Ainsi,

au cours des différentes expériences, nous avons étudié :
- Le comportement rhéologique de I’hydroxypropylméthylcellulose silanisée.
- La stabilité, la rhéologie et I’injectabilité des suspensions phosphocalciques injectables.

Dans la premiére partie, nous avons étudié I’influence de la silanisation sur le comportement de
I’HPMC en comparant la poudre, les solutions diluées et concentrées avant et apres silanisation.
Nous avons montré que la silanisation de 'HPMC n’affecte pas la structure chimique du
polymere. Sur le plan rhéologique nous avons montré que la présence des groupements silane
réduit le volume hydrodynamique des solutions diluées, mais n’affecte pas de maniére
significative le comportement rhéologique des solutions concentrées. L’effet du pH et de la
stérilisation sur le comportement de ’HPMC-Si a été egalement étudié. En solution diluée, les
résultats de la viscosité intrinseque de différentes solutions d’HPMC-Si ont montré que la

stérilisation réduit lIégerement le volume hydrodynamique des chaines macromoléculaires. Dans
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le domaine concentré, nous avons montré que I’augmentation du pH réduit la viscosité limite
des solutions stériles, mais n’affecte pas de manicre significative le comportement rhéologique
des solutions non stériles. Aussi avons nous étudié la formation des hydrogels a partir des
solutions visqueuses d’HPMC-Si.. Nous avons montré la dépendance de la cinétique de
réticulation aux différents paramétres (concentration, pH et température).

Dans la deuxieme partie, nous avons étudié la stabilité, la rhéologie et I’injectabilité des
suspensions phosphocalciques injectables. Nous avons montré I’influence de la formulation sur
la stabilité de différentes suspensions avant et apres stérilisation. Les résultats ont montré que la
vitesse de sédimentation des particules phosphocalciques diminue lorsque la viscosité du fluide
suspendant (HPMC) augmente, ou le diamétre des particules diminue. Ensuite nous avons
réalisé¢ une ¢tude visant a comprendre le lien entre la rhéologie et 1’injectabilité¢ de ce type de
biomatériaux phosphocalciques. Nous avons montré que les suspensions présentent une
viscosité élevée par rapport a la solution d’HPMC. De plus, les propriétés rhéologiques de la
suspension dépendent de la composition. La simulation d’injection a été réalisée grace a une
seringue munie d’une aiguille. Une approche théorique basée sur I’écoulement capillaire d’un
fluide non-newtonien a été utilisée pour prédire la pression d’injection a partir des courbes
d’écoulement et des conditions d’extrusion. Les deux fluides (fluide newtonien et solution
d’HPMC) utilisés comme modéles ont montré un accord quantitatif entre les valeurs
expérimentales et théoriques de la pression d’extrusion. L’injection des suspensions
phosphocalciques a permets d’établir 1’existence d’un glissement a la paroi suite a la différence
entre la pression d’injection obtenue expérimentalement et celle prévue par le modcle.
L’influence du glissement a la paroi a conduits a un facteur de proportionnalité constant entre la

théorie et I’expérience.

En conclusion, ce travail nous a permis de caractériser le comportement rhéologique de deux
biomatériaux injectables différents (hydrogel et suspension). Ces biomatériaux, de par la

diversité de leur structure et leur comportement, sont considérés comme des fluides complexes.

Ce travail de these représente une petite partie du programme régional BIOREGOS
(Biomatériaux et Régénération OstéoArticulaire) de la région Pays de la Loire. C’est un
programme de recherche pluridisciplinaire large qui a pour objectif d’associer les biomatériaux
a des cellules vivantes. Cela permettra de réaliser des autogreffes hybrides afin de résoudre des
cas cliniques complexes jusqu’ici insolubles. Le deuxieme objectif de ce programme est de
chercher a prévenir les fractures locales lors d’ostéoporose par ’injection de biomatériaux
chargés en substances actives ou d’injecter des hydrogels innovants associes aux cellules dans

le cas de la réparation du cartilage articulaire.
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CONCLUSION GENERALE - PERSPECTIVES

Les résultats de ce travail nous encouragent & poursuivre nos recherches dans le domaine de la
rhéologie des biomatériaux injectables. Tout d’abord par la réalisation des études sur des
nouveaux hydrogels appliqués en ingénierie tissulaire. Ensuite par la caractérisation de
I’interaction cellules-hydrogel en utilisant des méthodes rhéologiques, biomécaniques
(relaxation des contraintes, compression, etc...) et physiques (parametre de maille, gonflement,
etc...).

Enfin, la rhéologie et I’injectabilité des ciments phosphocalciques et d’autres suspensions
phosphocalciques en fonction de la composition (HA, a-TCP, B-TCP, etc...) nous semblent tout
a fait envisageables. Des études complémentaires seront envisagées afin de confirmer le lien

entre la rhéologie et I’injectabilité.
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Annexe 1 : Relation entre le débit et 1a contrainte a la paroi dans une conduite cylindrique

Pour caractériser un écoulement il est nécessaire d’établir une relation entre des grandeurs
mesurables telles que la pression et le débit. Considérons I’écoulement d’un fluide dans un

canal cylindrique.

Le bilan de quantité¢ de mouvement sur I’enveloppe cylindrique s’écrit sous la forme :
X forces intérieures + X forces extérieures = 0
La somme des forces extérieures est nulle (écoulement établi, donc conservation du profil de
vitesse).
Les forces intérieures englobent les :
1. Forces de frottement visqueuses dues au transfert radial de quantité de mouvement ;
2. Forces de pesanteur ;

3. Forces de pression exercées aux extremites.
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.dear [P-=P
da — 1 2 r
" Tar { L +'ng}

Notons P =P+ pg,h la pression motrice
et B—P+p00,L=P-P,+00#®-h, ::|f>1_|52 =AP

Donc d & _A_Pr soit T:A_P£+c_te
dr L L2 r

Comme zn’est pas infinia r =0 donc cte=0

On obtient donc 7, = gA—f ou gy est la contrainte de frottement a la paroi.

s r . : .
On en déduit = = R’ cette relation est valable quel que soit le fluide.
Tw

Le débit Q est défini comme étant la vitesse u du fluide qui traverse I’élément de surface dS.

R
Donc le débit est donné par : Q = JZﬂfUdr
0

Apres intégration par partie et compte tenu de la relation rhéologique donnant le comportement
du fluide considéreé :

. du ~ r Q RO r
=g = fa= f(rwﬁj ona-< = |12u Q—lrsz=Jr2f(Tw§jdr

/A

En éliminant r = R-= on a la relation de Rabinowitsch valable pour tous les fluides :
Tw

Q 1%,
—~ == |’f ¢dr
R -([ -

Si on connait la nature du fluide c.a.d. f t on intégre et on a une relation entre Q et 4P (ou

Tw)-

Avec I’expression y = _% = f ¢, une intégration fournira le profil de vitesse correspondant &
r B}

I’écoulement laminaire établi dans la conduite cylindrique.

Examinons a présent des exemples ou le comportement rhéologique du fluide est connu.

a. Fluide newtonien
La loi de comportement rhéologique dans ce cas est :

y=1f ¢« ==L (loi de Newton)
n
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Si on rapporte cette loi dans la relation de Rabinowitsch on obtient : % :Z—W, soit la relation
Ui
de Hagen-Poiseuille :
oo ™" AP
128; L

b. Fluide rhéofluidifiant

La loi de comportement rhéologique d’un fluide d’Ostwald-de-Waele s’écrit sous la forme :

1
— K" soit & ==
e[

L’intégration de la relation de Rabinowitsch donne alors : & n (T—Wj or 7, :%

AR 3n+1

n

don AP _ o[ 30+1) Un
L Rn 1
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Annexe 2 : Correction du glissement a la paroi

Une des hypothéses majeures dans le dépouillement des mesures en filiére capillaire est que le
produit adhere a la paroi de I’écoulement. Or, dans certaines conditions d’écoulement ou pour
certains produits (en particulier les produits formulés, comportant charges et additifs divers),
cette hypothese peut étre mise en défaut, ce qui conduit a des erreurs importantes dans
I’interprétation des données.
Pour mettre en évidence le glissement a la paroi, il existe deux grandes catégories de méthodes :
La premiere consiste a utiliser des filieres de geometrie identique mais d’états de surface
différents : une filiere rainurée donnera des conditions de non-glissement, alors qu’une filiere
lisse pourra permettre celui-ci. La comparaison des courbes d’écoulement permet alors de
conclure :
- Si les courbes contrainte de cisaillement / taux de cisaillement apparent sont
confondues, il n’y a pas de glissement.
- Si les courbes sont distinctes, il y a glissement et la vitesse de glissement correspondante
Vg peut étre déduite de la différence entre les deux courbes suivantes a contrainte

donnée :

Surface rainurée

Surface lisse

7./a,r j/a,l 7}a

Cette technique est rarement utilisée. La difficulté majeure concerne I’importance des rainures
nécessaires pour assurer le non-glissement, et I’effet de ces rainures sur les parametres
géométriques utilisés dans I’interprétation des résultats.

La deuxiéeme méthode est la plus largement utilisée dans ce domaine. Elle consiste a utiliser des
capillaires de diametres différents. Ici aussi, I’obtention de courbes contrainte de cisaillement /

taux de cisaillement apparent superposées est le gage de conditions de non-glissement, alors que
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des courbes distinctes permettent de conclure a un glissement a la paroi. Dans ce dernier cas, Si
on suppose que la vitesse de glissement Vy n’est fonction que de la seule contrainte de

cisaillement a la paroi z, on peut écrire :

o . W
7a,g=ﬁ=7a+_g

R
ol y,, est le taux de cisaillement apparent avec glissement, y, est le taux de cisaillement
apparent sans glissement.

En tracant alors y, , en fonction de I/R a contrainte z,, on va obtenir une droite, dont I’ordonnée

a I’origine donne y, et la pente 4V.

ya,g

|~
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RESUME

Les biomatériaux injectables constituent un domaine particulier d’utilisation par voie percutanée
des biomatériaux. Cela leur impose certaines propriétés rhéologiques lors de leur mise en
ceuvre. Au cours de ces travaux, le principal objectif fut d’évaluer les propriétés rhéologiques de
deux biomatériaux injectables utilisés en ingénierie ostéoarticulaire et dentaire : (i) une matrice
extracellulaire synthétique et (ii) une suspension phosphocalcique injectable.

Un hydrogel (HPMC-Si) a été obtenu par greffage de 3-glycidoxypropyltriméthoxysilane
(GPTMS) sur les groupements hydroxyle d’une hydroxypropylméthylcellulose commerciale.
Les propriétés rhéologiques de la solution avant et lors de la gélification ont été étudiées. Les
résultats ont montré que la silanisation réduit le volume hydrodynamique des solutions diluées,
mais n’affecte pas de maniere significative le comportement rhéologique des solutions
concentrées. Nous avons observé que la stérilisation des solutions d’HPMC-Si réduit le volume
hydrodynamique des chaines macromoléculaires et que 1’augmentation du pH des solutions
concentrées stériles réduit leur viscosité limite. L’étude de la thermoggélification de I’'HPMC a
montré une séparation de phase durant la sterilisation. Les associations intra et
intermoléculaires, non totalement réversibles, établies lors de cette étape peuvent étre
responsables des modifications des propriétés rhéologiques. La formation de différents
hydrogels a partir des solutions basiques d’HPMC-Si a été étudiee. Grace a la caractérisation
rhéologique de ces hydrogels nous avons montré que la cinétique de réticulation ainsi que les
propriétés viscoélastiques dépendent de la concentration finale en HPMC-Si, du pH final et de
la température.

Une suspension de céramique phosphocalcique injectable considérée comme un substitut
osseux injectable prét a I’emploi a été étudiée. La caractérisation rhéologique de ’THPMC, qui
constitue le fluide suspendant de cette suspension, a confirmé le comportement d’une solution
macromoléculaire. La cinétique de sédimentation des particules phosphocalciques a montré
I’influence de la taille des particules et la concentration du fluide suspendant sur la vitesse de
sédimentation et sur la compacité des sédiments avant et aprés stérilisation. Les propriétés
rhéologiques et d’injectabilité de cette suspension phosphocalcique ont ensuite été étudices.
Nous avons montré que les suspensions présentent une viscosité plus élevée par rapport a la
solution d’HPMC et que les propriétés rhéologiques dépendent de la composition de la
suspension. La simulation d’injection a été réalisée grace a une seringue munie d’une aiguille.
Une approche théorique basée sur I’écoulement capillaire d’un fluide non-newtonien a été
utilisée pour prédire la pression d’injection a partir des résultats rhéologiques et des conditions
opératoires d’extrusion. L’estimation théorique de la pression d’extrusion a confirmé le
glissement a la paroi. L’influence du glissement a conduit & un facteur de proportionnalité

constant entre la théorie et I’expérience.



ABSTRACT

Injectable biomaterials are a particular field of biomaterials used for noninvasive surgical
techniques (e.g. percutaneous surgery). The fundamental characteristic of this type of
biomaterials is theirs rheological properties during implantation. In this context, the subject of
this research work was to evaluate the rheological properties of two injectable biomaterials used
in osteoarticular and dental tissue engineering: (i) a synthetic extracellular matrix and (ii) an
injectable calcium phosphate suspension.

The rheological properties of silated hydroxypropylmethylcellulose hydrogel were studied. It is
shown that although silanization reduces the hydrodynamic volume in dilute solution, but it
does not affect significantly the rheological behavior of the concentrated solutions. In dilute
solution, intrinsic viscosity of different HPMC-Si solutions before steam sterilization indicated
that macromolecular chains occupied larger hydrodynamic volume compared to the sterilized
HPMC-Si solutions. For the sterilized HPMC-Si concentrated solutions the limiting viscosities
decreased when the pH increasing. This change remarked in dilute and concentrated domain has
been attributed to the formation of both intra and intermolecular associations during the phase
separation process of HPMC-Si during steam sterilization. The formation of HPMC-Si
hydrogels from injectable aqueous solution was studied after neutralization. The study of the
gelation process revealed the dependence of the final concentration of HPMC-Si hydrogel, pH
and temperature on cross-linking Kinetics and viscoelastic properties.

An injectable calcium phosphate ceramic suspension was studied. This ‘ready to use’ injectable
bone substitute is consisting of an aqueous HPMC solution as matrix and calcium phosphate
particles as fillers. The rheological characterization revealed the macromolecular behavior of
the HPMC. The investigations of settling kinetics showed the dependence of the particle size
and the HPMC concentration on the settling velocity and sediment compactness before and
after sterilization. The rheological properties and injectability of this suspension were also
studied. The suspensions showed a strongly increased viscosity as compared to the HPMC
solution. The rheological proprieties of suspensions depend on the composition. A simple
device has been used to characterize extrusion of the paste using a disposable syringe fitted with
a needle. The injectability modeling was realized. A theoretical approach based on the capillary
flow of non-newtonian fluids was used to predict the necessary pressure for injection, on the
basis of rheological properties and extrusion conditions. The theoretical estimation of the
extrusion pressure showed a wall slip in the suspensions, so that the injection pressure is less
than anticipated. The influence of wall slip leads however to a constant proportionality factor
between theory and injection experiments.
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