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Introduction

Introduction

L’ingénierie tissulaire est une trés jeune discipline scientifique. Méme si 1’idée de maintenir
des organes en culture ex vivo avait été évogquée dans un ouvrage intitulé « The culture of
organs » écrit par Alexis Carrel et Charles A. Lindbergh en 1938, la notion d’ingénierie
tissulaire en elle-méme est apparue au debut des années 1980, aprés un temps nécessaire
d’accumulation de connaissances sur les cultures cellulaires et la biologie cellulaire et de
développement des biomatériaux. Le principe général de I’ingénierie tissulaire a été établi par
R. Langer et J.P. Vacanti dans une publication dans Science intitulée « Tissue Engineering » :
développer in vitro au sein de bioréacteurs des greffons visant a remplacer partiellement ou
entierement des organes défaillants. Depuis, le développement de cette discipline et la
recherche sur ce sujet ont connu une croissance exponentielle, comme en témoigne la figure
ci-dessous, qui indique année par année le nombre de publications répertoriées par Web of

Science dont le résumé contient les mots « tissue engineering ».
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Figure 0 : Nombre de publications répertoriées par Web of Science dont le résumé contient les mots
« tissue engineering », année par année.
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Cette forte croissance est probablement proportionnelle a 1’espoir que suscite la technique,
notamment pour pallier le manque d’organes pour des patients en attente d’une
transplantation. Cette croissance est et sera entretenue car I’ingénierie tissulaire concerne de
plus en plus d’organes, et cela ouvre de nouvelles voies de recherche, y compris dans des

domaines annexes nécessaires au développement de 1’ingénierie tissulaire.

Le concept de I’ingénierie tissulaire est baseé sur une idée a la fois originale et durable :
I’utilisation des cellules souches d’un patient pour créer le greffon dont il a besoin. L’implant
est composé d’un biomatériau bio-inerte et biodégradable et de cellules autologues et
constitue ainsi en quelque sorte 1’autogreffe idéale, dans le sens ou non seulement la greffe est

autologue mais aussi aucun préléevement, hormis celui des cellules, n’est nécessaire.

Dans le cas de I’ingénierie tissulaire osseuse, les premiers bioréacteurs ont été développés
dans les années 1990 en vue de créer des greffons capables de combler des défauts osseux de
grande taille. Les greffons sont composés de cellules souches mésenchymateuses,
ensemencées sur un biomatériau et cultivées dans un environnement tridimensionnel adapte.
L’amélioration progressive des connaissances sur le sujet de la mécanotransduction, processus
par lequel les cellules s’adaptent a leur environnement mécanique, a conduit a I’introduction
de contraintes mécaniques au cours des cultures d’ingénierie tissulaire. Les cellules osseuses,
in vivo, sont sensibles aux contraintes mécaniques et s’y adaptent, via le phénoméne de
remodelage osseux. Cette sensibilité aux contraintes mécaniques représente une opportunité
pour I’ingénierie tissulaire osseuse, de créer plus rapidement des greffons plus homogénes et
mieux aptes a s’intégrer in vivo. Les pistes de recherche sont encore nombreuses dans ce
domaine. La connaissance de la biologie cellulaire et du comportement des cellules face a des
stimuli externes peut encore progresser. Cela permettra 1’optimisation des bioréacteurs en
termes de biomatériaux, de stimulation mécanique, de reproductibilité, ... Pour faciliter ces

progrés expérimentaux, les simulations numériques sont de plus en plus répandues dans le but
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de modeliser les bioréacteurs et de caractériser les contraintes mécaniques appliquées aux
cellules, voire méme de simuler leur ensemencement, leur consommation de nutriments et

leur production de matrice extracellulaire.

Cette these aborde le sujet des contraintes mécaniques en ingénierie tissulaire osseuse a la fois
du point de vue expérimental et du point de vue numérique. Deux questions ont été le fil
conducteur de ce travail de thése : A quelles sollicitations mécaniques les cellules souches
mésenchymateuses humaines sont-elles les plus sensibles ? Comment améliorer les

bioréacteurs existants en tirant partie de cette sensibilité ?
Ce document est composé de 5 chapitres.

Le chapitre | est une étude bibliographique qui servira de base de travail aux chapitres
suivants. Les sujets traités dans ce chapitre sont: le tissu osseux, la mécanotransduction,
I’ingénierie tissulaire osseuse ainsi que les principaux résultats expérimentaux et numériques
obtenus au cours du développement des bioréacteurs et de leur optimisation mécanique

progressive.

Dans le chapitre I, la réponse de cellules souches mésenchymateuses humaines a des
contraintes mécaniques de nature et de niveaux variés a été analysée dans 1’objectif
d’identifier un stimulus optimal et les voies de signalisations activées par la perception d’un

signal mécanique.

Dans le chapitre III, un bioréacteur d’ingénierie tissulaire osseuse a « scaffold » granulaire est
étudié numériquement. Le niveau et la distribution du cisaillement sont analysés en fonction

du flux d’entrée et de la configuration geométrique du scaffold.

Dans le chapitre 1V, une étude expérimentale du bioréacteur modélisé au chapitre précédent

est menée. Plusieurs flux d’entrée et plusieurs géométries de scaffold sont aussi testés, et la
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réponse des cellules souches mésenchymateuses humaines a ces différents régimes de culture

est analysée.

Dans le chapitre V, des cellules souches mésenchymateuses humaines sont cultivées sur
différents types de biomatériaux et soumises a une contrainte de cisaillement, dans I’optique
d’analyser D’effet de la nature du biomatériau utilis¢ comme scaffold sur la réponse des

cellules aux contraintes mécaniques.



Chapitre | Bibliographie

Chapitre I

Bibliographie



Chapitre | Bibliographie

Introduction

Le tissu osseux, grace a sa structure et aux cellules qui le composent, est remarquablement
capable de supporter et de s’adapter aux contraintes mécaniques liées a ’activité du quotidien.
Cette adaptabilité est permise grace aux processus de remodelage osseux et de
mécanotransduction. Ces deux phénomeénes permettent également au tissu osseux de réparer
de lui-méme des défauts de faible taille. En revanche, des défauts trop importants ne peuvent

pas se réparer seuls et d’autres techniques doivent alors étre mises en ceuvre.

Ce premier chapitre bibliographique décrit dans un premier temps le tissu osseux (81) et le
phénomeéne de mécanotransduction sur les cellules souches mésenchymateuses humaines
(§2). Le principe de I’ingénierie tissulaire ainsi que les premiers résultats obtenus par cette
technique sont ensuite abordés (83). Le 84 décrit les études expérimentales tridimensionnelles
en bioréacteurs et les effets mécaniques de différents parameétres. Enfin, les différentes études

numeériques portant sur le cisaillement au sein de bioréacteurs sont décrites (85).

1. Le tissu 0sseux

1.1 Généralités sur le squelette

Chez les vertébrés, le squelette est une charpente interne qui sert de support aux autres
organes et donne une forme a I’organisme. Il est constitué¢ d’os et de cartilage. Chez I’étre
humain, le squelette est composé de 206 os. Ils sont de formes et de structures différentes en
fonction de leur localisation dans 1’organisme, de leur chargement mécanique et de leur
fonction. Il existe des os longs (fémurs, tibias), des os courts (vertébres), des os plats (scapula)

et des os irréguliers (os maxillaire).
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1.2 Fonctions de I’os

Les os assurent de nombreuses fonctions au sein de 1’organisme. Le squelette sert de
charpente et de soutien et donne une forme au corps. Il permet également la protection des
organes internes vitaux comme le cceur, les poumons et le cerveau. Avec I’ensemble du
systeme musculo-squelettique, les os permettent également la mobilité et la locomotion. Les
0s sont une réserve minérale et jouent un réle important dans la régulation du métabolisme
phosphocalcique. Enfin, dans le canal médullaire, au sein de la moelle osseuse se trouvent les
cellules souches hématopoiétiques, a I’origine des cellules sanguines, et les cellules souches

mésenchymateuses, a I’origine des cellules osseuses, cartilagineuses, musculaires, etc.

1.3 Composition chimique

Le tissu osseux est un tissu conjonctif, les cellules osseuses sont non jointives et la matrice
extracellulaire est prédominante. Cette matrice extracellulaire, solide, est composée d’une
matrice organique : microfibrilles de collagéne de type I (90%) et protéines, et d’une phase

minérale principalement constituée de cristaux d’hydroxyapatite (Cas(PO,)3(OH)).

1.4 Structure

La majorité des os est composeée de deux parties : 1’os trabéculaire, dans la partie la plus
interne, et I’os cortical, dans la partie externe. L’os trabéculaire est surtout présent dans les
épiphyses des os longs, ¢’est-a-dire aux extrémités. L’os cortical est présent dans tous les os,
mais il est le plus épais au niveau des diaphyses des os longs, c’est-a-dire dans la partie

médiane. Une illustration de ces différentes parties est présentée figure 1-1.

11
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Os cortical
2cm

Figure I-1: Coupe de la partie proximale d’un fémur humain
[https://depts.washington.edu/bonebio/ASBMRed/structure.html]

Une membrane appelée le périoste entoure 1’os cortical, assurant une fonction de
vascularisation et d’innervation. Celle-ci joue aussi un rdle fondamental dans le processus de

cicatrisation et de réparation osseuse.

Les deux types de tissu, schématisés figure 1-2, ont des structures bien différentes.

Figure 1-2 : Coupe schématique d’un os présentant la structure ostéonale de 1'os cortical et la
structure spongieuse de I’os trabéculaire [LAR01]

12
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1.4.1. L os cortical

L’os cortical représente 80% de la masse osseuse chez un adulte humain. Il forme un
manchon dense, dur et résistant. Il est organisé en ostéons, structures cylindriques d’environ
300 um de diamétre. Ils sont composés d’un canal central appelé canal de Havers entouré de
lamelles concentriques de matrice extracellulaire (figure 1-2). 1l présente une faible porosité
(10%), qui correspond aux canaux de Havers et de VVolksmann (perpendiculaires a la direction
de I’ostéon) dans lesquels circulent vaisseaux sanguins et neurones, les canalicules et les
lacunes ostéocytaires. Une coupe d’os cortical perpendiculairement a la direction des ostéons

est présentée figure 1-3.

: .’ : "‘_“""“‘A“ "“.'4 \ ' :‘.“i" .
U ALY 3 PR T '.‘*"6 A
Figure 1-3 Photographie au microscope optique d’un ostéon issu d’un échantillon d’os humain
[ARDO1]. Le canal de Havers est bien visible au centre, ainsi que les lacunes ostéocytaires et les
canalicules.

Les fibres de collagene des différentes lamelles ont une orientation différente d’une lamelle a
I’autre. A cette échelle sont également visibles les lacunes ostéocytaires au sein de ces
lamelles. A 1’échelle de la nanostructure, on peut observer les fibres de collagene,
principalement de type |, elles-mémes organisées en fibrilles. Ces fibrilles alignées d’environ
1 nm de diameétre sont constituées de molécules de collagene, entre lesquelles sont intercalées
des cristaux d’hydroxyapatite (phase minérale). Les éléments correspondants a ces différentes

échelles sont représentés figure 1-4.
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Collagen
molecule

Cancellous bone { .
I’

Collagen

Bone
Crystals

Microstructure Nanostructure

Macrostructure Sub-microstructure Sub-nanostructure
Figure I-4 Organisation hiérarchique de [’os a différentes échelles [RHO98]

1.4.2. L’os trabéculaire

L’os trabéculaire est un tissu poreux (porosité de 50 a 90 %), constitué de travées osseuses
plus ou moins interconnectées entourées par de la moelle et de la graisse (figure 1-2). Ces
travées sont orientées suivant les directions de plus fortes contraintes mécaniques au sein de
I’os (figure 1-5). En raison de sa porosité importante, les propriétés mécaniques de 1’os
trabéculaire sont 10 fois moins ¢€levées que celles de 1’os cortical. Cette structure poreuse

permet cependant une fonction d’amortissement des chocs mécaniques.

e o

trabéculaire dont la direction est adaptée au chargement

Figure 1-5: Travées 0Sseuses dosl
mécanique [LAR02]
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1.5 Les cellules osseuses et le remodelage osseux
1.5.1 Les cellules souches mésenchymateuses

Les cellules souches mésenchymateuses (CSM) sont des cellules souches adultes immatures
et indifférenciées. Elles sont présentes a 1’état naturel dans la moelle osseuse ainsi que dans le
tissu adipeux [ZUKO02]. Elles peuvent étre facilement isolées grace a leur capacité d’adhésion
au plastique des boites de culture. La figure 1-6 montre des CSM humaines en culture dans
une flasque de culture. Ce sont des cellules progénitrices qui peuvent notamment se
différencier en cellules osseuses (ostéoblastes), cartilagineuses (chondrocytes), graisseuses
(adipocytes), musculaires (myoblastes) [CAP91, PRQO97]. Ces différentes voies de
différenciation, présentées figure I-7, dépendent des stimuli physico-chimiques et des facteurs
environnementaux de leur croissance, ainsi que de l’espece considérée. Par exemple, la
différenciation des CSM en ostéoblastes peut étre favorisée par 1’utilisation de
dexaméthasone, BMP-2, vitamine D [JOR04], ou par I’application de cisaillement [DATOG,
KREO08, SHA09, ZHAO07, L104]. De plus, les CSM ont une capacité de prolifération tres
élevée et leur nombre peut étre amplifi¢ de maniére importante (d’un facteur 10°) tout en

conservant leur multipotentialité et leur capacité de prolifération [P1T99].

Figure 1-6 : Photographie au microscope optiqe de CSM humaines cultivées au laboratoire
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Figure I-7 : Différentes voies de différentiation possibles pour les CSM [CAP94]

1.5.2 Les ostéoblastes

Les ostéoblastes dérivent des CSM. In vivo ces cellules se situent a la surface du tissu osseux
en formation. Les ostéoblastes ont une fonction de formation de tissu osseux. Chez I’adulte,
ils sont recrutés aprés 1’action d’ostéoclastes (résorption d’os) pour combler la cavité de
résorption, probablement suite a un message biochimique envoyé par les ostéocytes et par les
ostéoclastes en apoptose. Ils apposent d’abord un tissu ostéoide tres peu minéralisé
principalement constitué de collagene, de glycoprotéines et de glycosaminoglycanes, puis
favorisent la minéralisation de ce tissu en sécrétant notamment des sialoprotéines osseuses et

de I’ostéocalcine.
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1.5.3 Les ostéocytes

Les ostéocytes sont des ostéoblastes différenciés, qui aprés la phase de création de matrice
osseuse, ont été inclus au sein de cette matrice. Ces cellules se situent dans des cavités au sein
du tissu osseux appelées lacunes ostéocytaires. Elles possédent des prolongements
cytoplasmiques qui forment un réseau de communication ostéocytaire a travers les canalicules
de I’os. Ces cellules ont une fonction de maintien de la matrice osseuse et de ’homéostasie de
la calcémie et jouent également un role fondamental de mécanosenseurs et de signalisation a

destination des ostéoclastes et des ostéoblastes.

1.5.4 Les ostéoclastes

Les ostéoclastes sont les seules cellules osseuses non issues des CSM mais des cellules
souches hématopoiétiques. Elles sont recrutées du systéme sanguin a 1’état de pré-ostéoclastes
puis fusionnent pour former des cellules géantes polynucléées qui ont une fonction

d’ostéorésorption.

1.5.5 Le remodelage osseux

L’os est un matériau vivant. A travers le processus de remodelage osseux, le tissu osseux est
perpétuellement résorbé et reconstruit. Les différentes cellules présentées ci-dessus jouent un
role actif dans ce renouvellement continu de I’0s. Le processus de remodelage 0sseux est
résumé sur la figure I-8. A I’état de repos, la surface osseuse est bordée de cellules inactives.
Des ostéocytes sont présents au sein de la matrice. Le phénomeéne de remodelage osseux
intervient généralement apres apparition de microfissures. Dans la phase d’activation, des pré-
ostéoclastes sont recrutés dans la circulation sanguine et se différencient en ostéoclastes.
Ceux-ci se fixent sur la matrice osseuse et résorbe 1’os par attaque acide, c’est I’étape de

résorption. Les ostéoclastes meurent ensuite par apoptose. Des préostéoblastes sont ensuite
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recrutés puis différenciés en ostéoblastes, c’est la phase d’inversion. Dans la phase suivante
de formation, les ostéoblastes apposent ensuite un tissu ostéoide dans le défaut, qui se
minéralisera petit & petit. Certains ostéoblastes subissent ensuite une apoptose, d’autres sont
intégrées dans la matrice osseuse et se transforment en ostéocytes. Ceux-ci ont ensuite un réle
de mécanosenseurs, via la circulation de fluide interstitiel. Les ostéocytes sont reliés les uns
avec les autres via les canalicules en un réseau de communication. Le processus de
minéralisation intervient entre 24 et 72 heures apres 1’apposition. Il est constitué¢ d’une
premicre étape de nucléation des cristaux de phosphate de calcium, suivie d’une phase de

croissance cristalline.

) Apoptose
=
‘\
TOSSSES ¢ Cellules bordantes
> ——E 5 Ostéocytes
F'ré-ostéoclaste/ .
o Quiescence \ Ostéoblastes
o 00 09 = LI R R =
Activation Formation

Ostéoclaste
Apoptose Pré-ostéoblaste ' _
B <X e

Diffsrenciation \ . / Recrutement

ostéoclastique et differenciation
de l'ostéoblaste

Résorption

Figure 1-8 : Le cycle du remodelage osseux [MARO1]
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2. La mécanotransduction du tissu 0sseux

D’une manicre générale, la mécanotransduction est un processus qui permet & un organisme
vivant de s’adapter a son environnement mécanique. En ce qui concerne le tissu osseux, la
mécanotransduction est le processus par lequel les cellules osseuses détectent les stimuli
mécaniques et le convertissent en signaux biochimiques [VANO05]. D’aprés Duncan et al.
[DUN95], ce processus peut étre divisé en 4 phases distinctes : I’action mécanique, la réaction
biochimique, la transmission du signal et la réponse des cellules actrices du remodelage

osseux, qui réalisent en conséquence les adaptations nécessaires a 1’échelle du tissu.

2.1 La mécanotransduction a plusieurs échelles

2.1.1 Echelle macroscopique : observations de modification de [’épaisseur du

tissu

L’adaptation de 1’0os a son environnement mécanique a €té évoquée pour la premiére fois par
Wolff en 1892 [WOL92], sous la forme de ce qu’on appelle la loi de Wolff: « L’0os d’une
personne ou d’un animal sain s’adapte aux chargements mécaniques auxquels il est soumis ».
A T’¢échelle macroscopique, les effets de la mécanotransduction ont été¢ observés depuis les
années 1970. Les observations les plus marquantes concernent les astronautes de retour d’un
séjour prolongé en apesanteur. La masse et la densité osseuses diminuent fortement, en raison
d’une inhibition de la formation osseuse [MOR78]. De tels effets sont également observés a
moindre échelle sur des patients alités sur une longue periode [ZER98]. Inversement, les
sportifs de haut niveau développent une masse osseuse plus importante [BAS94, HAAOO].

Ceci est la preuve que les sollicitations mécaniques des cellules osseuses modifient leur
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activité, avec des résultats visibles a 1’échelle macroscopique. En revanche, les mécanismes

de cette mécanotransduction a 1’échelle microscopique sont encore en cours d’investigation.

2.1.2 Echelle microscopique : mécanosensation et communication

intercellulaire

La mécanotransduction concerne I’ensemble des cellules osseuses. En ce qui concerne la
perception d’un chargement mécanique, les ostéocytes semblent étre les meilleurs candidats.
Ceux-ci sont situés a I’intérieur de la matrice osseuse. Le corps cellulaire se trouve dans une
lacune ostéocytaire de la matrice osseuse. Ces cellules présentent également des
prolongements dans les canalicules de cette méme matrice. C’est via ces canalicules que les
cellules sont en contact les unes avec les autres, formant ainsi un réseau tridimensionnel de
mécano-perception et de communication [BUR99]. Un chargement mécanique de 1’0s
engendre une circulation du fluide interstiticl dans les canalicules au sein de la matrice
osseuse. Des études in vitro et in vivo ont montré que les ostéocytes soumis a un chargement
mécanique augmentent leur activité métabolique [BONO6]. Les ostéocytes établissent ensuite
probablement une communication moléculaire, engendrant un recrutement d’ostéoclastes puis
une activité de résorption/apposition d’os. Cependant, les mécanismes réels de cette action
mécanique transformée en signal moléculaire et cellulaire ne sont encore que partiellement

élucidés.

Des études in vitro ont également montré des effets des contraintes mécaniques sur les

cultures d’ostéoblastes et de CSM, comme détaillé dans la section suivante.
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2.1.3 Echelle cellulaire : signaux intracellulaires activés par un stimulus

mécanique

Lorsqu’une cellule est soumise a des contraintes mécaniques, une chaine de réactions
biologiques est mise en action. Pour observer ces effets, les cellules sont cultivées in vitro en
monocouche et soumises a des contraintes mécaniques, le plus souvent de cisaillement. Ces
mécanismes de réaction a un stimulus mécanique sont extrémement nombreux, variés et
interdépendants, mais on peut tout de méme présenter les phénoménes suivants, observés et

décrits dans la littérature :

— Production de monoxyde d’azote (NO) immédiatement apres un cisaillement, par les

ostéoblastes [SMA97] et les CSM [BAKO1, RUBO3].

— Production de prostaglandines. Le cisaillement induit par la circulation d’un fluide sur des
cellules osseuses induit la production et le relargage de PGE2 in vitro [SMA97, BAKOL,
BAKO3]. Les prostaglandines facilitent tous les processus de la formation osseuse lors du

chargement mécanique de 1’os [VANO5].

— Augmentation de I’expression de génes impliqués dans 1’ostéogénése. On distingue les
genes a réponse précoce (PTGS2, EGR1 et IER3) ; et les genes a réponse plus tardive (HIF1,

VEGF, ITGB1, PTGES, HIF, ALP, OPN) [AJU99, YOUO01, DONO03]

— Production de certaines protéines MAPK (mitogen-activated protein kinases) : ERK1/2

[YOUO1], p38 par des CSM et des ostéoblastes.
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2.2 Etudes de la sensibilité des cellules souches mésenchymateuses humaines aux

contraintes mecaniques

2.2.1 Contraintes mécaniques in vivo

Le cisaillement induit par la circulation de fluide dans les pores du tissu osseux est considéré
comme étant le stimulus mécanique le plus important pour activer les signaux de
mécanotransduction et pour arbitrer 1’adaptation [DUN95, BUR99], en comparaison par

exemple & des contraintes de compression ou a la déformation du substrat.

La question se pose de savoir quelles contraintes mécaniques, et en particulier quelles
contraintes de cisaillement, sont ressenties par les cellules in vivo, de maniere & essayer de
reproduire ces niveaux de contraintes in vitro. La mesure de ces contraintes étant impossible,
il a fallu utiliser la modélisation pour obtenir un ordre de grandeur. Weinbaum et al. [WEI94]
ont créé un modele qui a montré que la circulation de fluide physiologique au sein du systeme
lacuno-canaliculaire lors d’une activité physique normale créait un cisaillement compris entre

0.8 et 3 Pa [WEI94].

2.2.2 Réponse au cisaillement de cellules souches mésenchymateuses humaines

cultivées en 2D

Pour observer les effets des contraintes mécaniques de maniere précise et controlée, les
cellules sont généralement cultivées en monocouche sur des lames montées en chambre a flux
paralléle. 11 a ét¢ montré lors de ce type d’études que les contraintes de cisaillement régulent
I’activité cellulaire. La stimulation mécanique de cisaillement créée par le flux a augmenté la
quantité de nombreuses molécules «signal » (ions calcium), de facteurs paracrines
(prostaglandine E2, PGE2) et I’ARN messager de protéines de la matrice osSeuse

(ostéopontine), comme en témoigne le tableau I-1.
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Référence Stimulation Temps Effet observé

Klein-Nulend et al. | Cisaillement 1h Augmentation de la production de NO et de

[KLE98] pulsatile 0.7 Pa, I’expression de ecNOS
5Hz

Lietal. [LI04] Cisaillement 2h Augmentation de la concentration de calcium
oscillant, 1 Pa, 1 intracellulaire, de la prolifération cellulaire et de
Hz I’expression des génes ostéopontine et ostéocalcine

Grellier et al. [GREOQ9] Cisaillement 30 min | Augmentation de I’expression du géne ALP

continu 1.2 Pa 90 min | Diminution de I’expression du géne Coll
Pas de modification de 1’expression des genes

Cbfal/Runx2
Phosphorylation de ERK1/2 et p38
Yietal. [YI10] Cisaillement 6h Augmentation de I’expression des protéines
continu 0.3 Pa AnnexinA2 et GAPDH

Tableau I-1 : Etudes sur les effets du cisaillement sur CSM humaines en 2D en fonction du niveau et
de la durée de stimulation.

On constate grace a ce tableau que méme en considérant une seule espéce et un seul type
cellulaire, on observe des effets des contraintes mécaniques trés différents en fonction

notamment du type de stimulation, du temps de stimulation et du support de culture.

3. L’ingénierie tissulaire comme réponse a la problématique des grands

défauts osseux

3.1 Les grands défauts osseux

Lorsqu’un défaut osseux de petite taille apparait au sein du tissu osseux, celui-Ci est réparé
naturellement et automatiquement par I’organisme. Cette réparation se passe en trois phases :
inflammation, réparation et remodelage. Lors de la phase inflammatoire, un caillot de sang se
forme et des cellules phagocytaires interviennent pour éliminer les débris. Ensuite, des
ostéoblastes recrutés du périoste recouvrent le caillot puis des CSM migrent vers la fracture.
Si celle-ci est stabilisée, ils se différencient en ostéoblastes, sinon en chondrocytes pour

produire un lien provisoire entre les deux parties. Tout se passe ensuite comme au cours de
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I’embryogénese, il y a formation d’os tissé, petit a petit résorbé et remplacé par de I’os

lamellaire.

Lorsqu’un défaut osseux est de taille trop élevée, il n’y a pas de réparation. Ces défauts
peuvent apparaitre lors d’un traumatisme, ou bien consécutivement a un curetage pour enlever
une tumeur ou un kyste. Dans ce cas, il y a nécessité d’intervention humaine pour combler le
défaut. Le nombre annuel de greffes osseuses dans le monde s’¢léve a plus de 2 millions,
faisant de I’os le deuxiéme tissu le plus transplanté apres le sang. Actuellement, le traitement
le plus utilisé dans ce cas-la est I’autogreffe. Un morceau d’os est prélevé, le plus souvent au
niveau de la créte iliaque de I’os du bassin, puis réimplanté au niveau du défaut. Cela permet
le comblement du défaut en prélevant du tissu a un endroit ou le chargement mécanique est
faible. Une telle greffe présente tous les éléments nécessaires a une bonne réparation osseuse :
une matrice minéralisée et des cellules ostéocompétentes. Cette technique présente 1’avantage
¢vident d’éviter tout risque de rejet par le caractére autologue de la greffe. De plus, le greffon
a des propriétés d’ostéoconduction, d’ostéoinduction et méme d’ostéogénicité.
L’ostéoconduction est la propriété passive d’un matériau a recevoir la repousse osseuse, par
invasion vasculaire et cellulaire a partir du tissu osseux receveur au contact de ce matériau.
L’ostéoinduction est la propriété d’un matériau qui contient des protéines de la morphogénése
osseuse (BMPs) et dont la libération va induire le recrutement local de CSM indifférenciées et
provoquer leur différenciation en ostéoblastes capables de synthétiser une matrice osseuse
minéralisable. L’ostéogénicité est la propriété d’un matériau contenant des cellules
ostéocompétentes capables de synthétiser un tissu osseux. L’autogreffe est considérée comme

le matériau de référence en matiére de substitution osseuse.

Ce traitement présente toutefois des inconvénients majeurs, qui motivent des recherches de

techniques alternatives. En effet, la chirurgie est double donc plus longue, plus complexe et
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plus risquée. De plus, le nombre de sites ou il est possible de prélever de 1’os sans perte de
fonctionnalité est limité et il est compliqué de faire une greffe efficace dans le cas d’un défaut
a forme irréguliere. Enfin, les complications post-opératoires sont assez fréquentes (10% des
cas) : infections, fractures, douleur, paresthésie, dommage nerveux et morbidité du site

donneur [MIS05].

A défaut de pouvoir réaliser une autogreffe, le chirurgien peut utiliser de 1’0os de banque
décellularisé ou des matériaux ostéoconducteurs, qui ne servent alors que de support passif a

la néoformation osseuse et possedent un potentiel ostéogene limité.

Dans ce contexte, 1’ingénierie tissulaire peut étre considérée comme une alternative
prometteuse, permettant la création de matériaux ostéogenes a partir de biomatériaux

ostéoconducteurs et de cellules ostéocompétentes.

3.2 Principe général de I’ingénierie tissulaire

La définition générale de 1’ingénierie tissulaire a été formulée par Langer et Vacanti en 1993
[LAN93]. C’est un « domaine interdisciplinaire qui applique des principes d’ingénierie et des
sciences de la vie en vue de développer des substituts biologiques pouvant restaurer,
maintenir ou ameliorer la fonction d’un organe ». Le principe est d’utiliser des cellules
souches d’un patient, de les cultiver in vitro dans des conditions adéquates sur le plan de
I’environnement tridimensionnel (support de la culture, apport en nutriments et en oxygene,
évacuation des déchets et éventuellement sollicitations mécaniques et électriques) pour en
former un greffon de dimension, de composition et de structure maitrisées, que 1’on peut alors
réeimplanter sans risque de rejet. La majeure partie de ces cultures se déroulent dans un

bioréacteur, dispositif qui permet le controle des parametres environnementaux cités ci-
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dessus. Un schéma de principe de 1’ingénierie tissulaire osseuse est présenté figure 1-9 ci-

dessous.

Prélévement et
sélection des
cellules

Os a
nouveau
fonctionnel

Multiplication
cellulaire

Ensemencement
cellulaire dans un
biomatériau

Implantation in-
vivo

|

Multiplication et
différenciation
cellulaire

& N

Bioréacteur | Sollicitations Sollicitations
\mécaniques biochimiquey

Figure 1-9 : Schéma de principe de l'ingénierie tissulaire 0sseuse et de ses différentes étapes

Dans le cas de I’ingénierie tissulaire osseuse, on place dans le bioréacteur les CSM
ensemencées sur un biomatériau « scaffold » et en présence de milieu de culture en
circulation. La nature et la fonction de ces constituants sont détaillées dans les sections

suivantes.

3.3 Le bioréacteur d’ingénierie tissulaire osseuse et ses composants
3.3.1 Les cellules souches mésenchymateuses

Gréce a leur capacité élevée de prolifération et d’autorenouvellement, et a leur possibilité de

se différencier en cellules osseuses, les CSM sont les meilleures candidates pour 1’ingénierie
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tissulaire de I’os [TIT10]. Elles apportent une excellente capacité de régénération comparées a
des cellules déja partiellement ou totalement différenciées. Elles présentent de plus I’avantage
d’étre assez faciles d’acces et faciles a isoler, en prélevant de la moelle par ponction (créte
iliaque ou sternum), sur des résidus de téte de fémur issus d’opérations de la hanche, ou
encore en prélevant du tissu adipeux par liposuccion. La moelle osseuse peut étre mise en
culture directement et les CSM, seules cellules adhérentes au plastique des boites de cultures,

peuvent étre isolées.

3.3.2 Le biomatériau

Differents biomatériaux sont utilisés dans la littérature comme support des cultures

d’ingénierie tissulaire osseuse, appelé « scaffold » :

- Des céramiques d’origine synthétiques: hydroxyapatite pure [BOY99] ou
hydroxyapatite et triphosphate de calcium [JANOG]

- Du corail [PET00, DAV11]

- Des polymeres, avec ou sans insertion de cristaux de céramique : acide polylactique
[LIA01, MONO8, ORRO08]

- Del’os de banque ou décellularis¢ [GRAQ8]

- Delasoie [MEIO5]

Ces biomatériaux présentent chacun des propriétés et des avantages différents, mais ils sont
tous biodégradables et poreux, certains naturellement, d’autres grace a leur procéde de

fabrication.

3.3.3 L environnement biologique et mécanique, fourni par le bioréacteur

Le bioréacteur est le dispositif qui donne aux cellules I’environnement tridimensionnel

biochimique et mécanique nécessaire a leur bon développement. 1l est nécessairement rempli
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de milieu de culture pour fournir aux cellules nutriments et oxygene. Ce milieu de culture est
souvent en circulation par rapport au scaffold sur lequel se trouvent les cellules, cela permet
de nourrir les cellules, d’éliminer les déchets biologiques mais aussi, comme cela sera détaillé

par la suite, d’apporter aux cellules une stimulation mécanique.

3.4 Preuves de concept

La premiere preuve de ce concept dans le domaine de 1’ingénierie tissulaire osseuse a été
établie en 2000 sur un modele de « gros animal » par Petite et al. [PET00]. Dans ce travail,
des défauts osseux ont été créés sur des métatarsiens de brebis, puis comblés par trois
différents matériaux : du corail seul, du corail mélangé a de la moelle osseuse fraiche et du
corail préalablement ensemencé avec des CSM de brebis. Le corail est utilisé sous forme de
particules dont I’ensemble forme le scaffold. Aprés 16 semaines, les analyses par
microtomographie et coupes histologiques ont établi que la seule méthode de comblement qui
a résulte en une réparation osseuse et une restauration de la continuité corticale était celles des
cellules souches ensemencées sur le corail, comme en témoignent les figures 1-10 et 1-11 ci-

dessous.

Dans une autre étude, des résultats positifs de minéralisation et d’ostéogénése ont été obtenus
avec des CSM de chévres ensemencées sur des granules d’hydroxyapatite/triphosphate de

calcium aprés une implantation en sous-cutané chez la souris « nude » [JANO6].
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Controle Corail Corail + moelle Corail + CSM
osseuse fraiche

Figure 1-10 : Images radiographiques des métatarsiens de brebis, 16 semaines aprés la résection et
[’implantation ou non d’un matériau de comblement [PETOQ0].

Controle Corail Corail + moelle Corail + CSM
osseuse fraiche

Figure 1-11 : Coupes obtenues au microscanner des métatarsiens de brebis, 16 semaines apreés la
résection et I'implantation ou non d’un matériau de comblement [PET00].

En 2007, Marcacci et al. [MARO7] ont méme rapporté de trés bons résultats sur quatre
patients humains, dont les défauts osseux ont été comblés avec leurs CSM issues d’une
ponction au niveau de la créte iliague, ensemencées sur des cylindres de céramique poreux de
la taille du défaut. Trois de ces patients ont été suivis en postopératoire pendant plus de 6 ans,
montrant ’efficacité de cette méthode de traitement a long terme. Une étude angiogénique
réalisée sur un des patients a méme montré une excellente restauration de la vascularisation de

la zone traitée.
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4. Résultats biologiques dans les bioréacteurs a perfusion

4.1 Réponses de cellules souches mésenchymateuses a un stimulus mécanique

induit par un flux de milieu de culture

Il a été montré que des CSM de rat ou de souris ensemencées dans un environnement
tridimensionnel répondent positivement a une stimulation mécanique [BANO02, CARO3,
SIK03, DATO05, HOLO5, VAN11]. Ceci s’est traduit par la « promotion » de la prolifération
cellulaire, de la différentiation cellulaire (surexpression des genes RunX2, ostéocalcine, ALP)
et de la production de matrice extracellulaire. Les niveaux estimés de cisaillements

correspondant a ces résultats positifs sont de 0.005 a 2.5 Pa [MAEQ9, STOO09].

L’effet du flux au sein d’un bioréacteur sur des CSM humaines a été étudié par Zhao et al.
[ZHAO07] et Correia et al. [COR13]. Dans le premier cas, les CSM, ensemencées sur une
matrice poreuse en polymere, ont répondu positivement a de tres faibles flux créant des
cisaillements compris entre 10 et 10™ Pa [ZHA07]. Cela s’est traduit par une augmentation
du nombre de cellules, de la quantité de protéines produites, de 1’activité¢ de 1’alcaline
phosphatase et de la déposition de calcium, par rapport a un contréle statique. Dans le second
cas, les CSM, ensemenceées sur un scaffold de soie, ont répondu positivement a des flux créant
des cisaillements de 5 a 15 mPa. Cela s’est traduit par une augmentation de 1’expression des

genes ostéopontine, BSP (bone sialoprotein) et PTGS2 ainsi que de la minéralisation.

En revanche, des niveaux délétéres de cisaillement ont été rapportés pour des cultures 3D au
sein de scaffolds poreux, entre 2.6 et 5.4 Pa [CAR03, ALVO07]. Les flux a I’origine de tels
cisaillements ont engendrés la mort et/ou le décollement des cellules. A partir de ce constat,
Vance et al. [VANO5] proposent d’utiliser un flux faible pour maintenir la viabilité cellulaire

tout en interposant de brefs accés de stimulation mécanique (flux oscillant correspondant a un
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stimulus mécanique physiologique, 30min/jour pendant 2 jours a environ 1.2 Pa) pour
augmenter la production de PGE2. Cette idée a été testée sur des CSM de souris ensemencées
sur des scaffolds de phosphate de calcium. Il a été observé une augmentation significative de
la quantité de PGE2 entre le cas du flux faible seul par rapport aux conditions statiques, ainsi
qu’une augmentation significative de la quantité de PGE2 entre le cas de la stimulation et le

cas du flux faible seul en continu.

4.2 Différences entre les niveaux de stimulation 2D et 3D

Les expériences bidimensionnelles et tridimensionnelles présentent de grandes différences
dans les valeurs de cisaillement auxquelles les cellules répondent positivement. Par exemple,
des cellules ostéoblastiques cultivées en 2D ne produisent pas de PGE2 avec un cisaillement
de 30 mPa [SMAQ97] alors qu’en 3D, elles en produisent avec des cisaillements de 1 mPa
[JAAO08]. Les raisons de ces différences sont multiples. Méme si elles ne sont pas entiérement

élucidees, quelques hypothéses peuvent déja étre avanceées.

D’une part, la nature du scaffold joue un réle. Lors des expériences bidimensionnelles, les
cellules sont ensemencées en monocouche sur des lames de verre ou de polystyréne. Hors
dans les environnements tridimensionnels des bioréacteurs, les cellules sont ensemencées sur
des scaffolds de corail, de phosphate de calcium synthétique ou de PLLA (acide poly-
lactique). Une différence de matériau est a la fois une différence chimique, une différence
topographique mais aussi une différence mécanique (dureté). Cela engendre nécessairement

des différences de réponses cellulaires [DELO1, SIKO1].

D’autre part, les conformations spatiales adoptées par les cellules sont évidemment différentes

dans un environnement 3D par rapport a une culture en monocouche 2D. Les scaffolds
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poreux, formant des enceintes quasi-sphériques autour des cellules, donnent la possibilité a
celles-ci de former des «ponts» (bridges) allant d’une paroi a I’autre, plutdt que de
s’ensemencer « a plat » (flat) sur les parois du biomatériau, comme c’est nécessairement le
cas en 2D. Il a été constaté que les cellules se mettent préférentiellement en conformation
« bridge » dans un scaffold poreux [JUN09%, MCC10, MCC12]. L hypothése peut étre faite
que des cellules en configuration « bridge » subiraient des niveaux de déformation bien plus
élevés que des cellules ensemencées a plat, du fait de leur position perpendiculaire au flux. De
plus, les points focaux d’adhésion d’une cellule en conformation 3D ne sont pas les mémes
que les adhérences d’une cellule ensemencée a plat sur leur substrat [CUKO1, GRIO6]. Les
signaux de communication intra- et intercellulaire peuvent aussi étre modifiés. Ainsi ces
cellules ne peuvent pas subir en 3D des cisaillements élevés comme ceux pratiqués lors des
expériences en monocouches, mais en revanche elles répondent positivement a des flux tres

faibles.

4.3 Effet des parametres de culture : flux, viscosité et géométrie du scaffold

Toutes les études ayant testé des flux différents au sein des bioréacteurs rapportent des effets
bénéfiques du flux par rapport a une condition statique, et d’un flux plus élevé par rapport a
un flux plus faible [GRAO08, BANO02, SIK03, MCC12], jusqu’a un certain seuil ou celui-ci

devient délétere [CARO3].

Une augmentation du flux a viscosité constante (en gardant le méme milieu de culture),
augmente nécessairement le transport de masse et les échanges nutriments/déchets, ce qui
peut étre la cause des effets positifs sur la prolifération et la minéralisation. Pour vérifier ce

point, Sikavitsas et al. [SIK03] ont mis au point des expériences a flux constant (transport de
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masse constant) et a viscosité différente (cisaillement différent) en ajoutant au milieu une
substance plus visqueuse mais inerte biologiquement parlant. Cette étude a révélé que c’était
bien le stimulus mécanique de cisaillement qui avait des effets positifs sur 1’activité des

cellules.

D’autres études se sont portées sur 1’influence de la géométrie des pores ou de la géométrie
des scaffolds utilisés. Les résultats montrent une forte dépendance du cisaillement et donc de
la réponse cellulaire a la distribution des pores [OLI09], la forme du scaffold [GUTO08], la
porosité et la taille des pores [MCC12, MAS06, VOR10% et méme la courbure des pores

[RUMOS].

4.4 Emergence des scaffolds granulaires

Des scaffolds massifs et poreux ont été développés en premier lieu. Avant la culture, une
premiere étape de perfusion avec une suspension cellulaire est nécessaire pour ensemencer le
biomatériau. Puis pendant la culture, le biomatériau doit étre perfusé avec du milieu de culture
pour alimenter les cellules en nutriments et évacuer leurs déchets. Mais ces deux étapes ne
sont pas aisées. Rien ne garantit une densité surfacique homogéne de cellules avec cette
méthode d’ensemencement. De plus, au cours de la culture, il se peut que le fluide circule
difficilement, le transport de masse se faisant alors moins bien, voire plus du tout au fur et a

mesure que les cellules produisent de la matrice extracellulaire.

Dans ce contexte, un nouveau type de scaffold a commencé a étre utilisé et étudié depuis
2006 : les scaffolds granulaires, parfois aussi appelés scaffolds modulaires. 1l s’agit d’utiliser
des particules de biomatériaux, de taille millimétrique, dont I’empilement forme un scaffold.

L’ensemencement est facilit¢ puisqu’il peut étre réalisé au préalable de la culture en
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bioréacteur sans nécessiter une perfusion a travers des pores étroits. De plus, ce type de
scaffolds présente I’avantage de pouvoir étre modulé. Grace a leur caractére granulaire, il est
possible de combler des défauts de n’importe quelle forme et taille, sans avoir un besoin

préalable de concevoir une géométrie précise du biomatériau.

Ces nouvelles géomeétries de scaffolds ont deja été utilisées avec I’ensemble des biomatériaux
habituellement utilisés en ingénierie tissulaire osseuse : céramique synthétique [JANO6],
corail [DAV11, VIAQ07], polymére [ORR08, YEA11%]. Lors d’études d’implantation in vivo,
de bons résultats ont été obtenus en termes de minéralisation et d’ostéointégration [JANOG,

VIAQ7].

5. Contraintes mécaniques au sein des bioréacteurs a perfusion

5.1 L’évolution des bioréacteurs vers une meilleure stimulation mécanique des

cellules

Dans I’histoire de 1’ingénierie tissulaire osseuse, la prise en compte des facteurs de
mécanotransduction est trés récente. La simple association de cellules avec un biomatériau
permet certes le comblement du défaut mais présente de faibles propriétés ostéogénitrices.
Dans I’objectif d’obtenir des greffons plus homogenes dans de meilleurs délais, ou les cellules
sont correctement stimulées pour la prolifération et pour la différenciation, et pour se
rapprocher des conditions environnementales réellement connues par les cellules in vivo, les
contraintes mecaniques sont devenues des éléments de plus en plus importants du cahier des

charges des bioréacteurs d’ingénierie tissulaire osseuse.
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5.1.1 Du statique au dynamique

Dans les cultures tridimensionnelles statiques, il a été observé que les cellules se
concentraient a la périphérie des scaffolds poreux, ce qui a pour conséquence de limiter
drastiquement les échanges de nutriments et de déchets au milieu du scaffold [GOLO01]. Dés
lors, une importante apoptose cellulaire est observée au centre des scaffolds. Ainsi, le
développement de bioréacteurs dynamiques est apparu comme 1’alternative pour améliorer les

échanges de nutriments et de déchets, et favoriser la croissance cellulaire [GLO98, GOLO01].

5.1.2 Les bioréacteurs dynamiques

Plusieurs types de bioréacteurs dynamiques ont été expérimentés : les bioréacteurs a parois
rotatives, les bioréacteurs « spinner flasks », les bioréacteurs a compression et enfin les
bioréacteurs a perfusion [VET13]. Les premiers bioréacteurs dynamiques ont été congus
uniquement pour pallier le probléme d’échange de nutriments et de déchets [BANO2], ceux-ci

n’étaient donc pas congus en vue de stimuler les cellules mécaniquement.

Ce n’est qu’assez récemment que la mécanotransduction a été prise en compte dans les
processus de conception et de développement des nouveaux bioréacteurs. Dans ce contexte,
ce sont les bioréacteurs a perfusion qui se sont largement imposeés. Le principe est le suivant :
les cellules sont ensemencées a la surface d’un biomatériau poreux, et le tout est perfusé par
du milieu de culture. Celui-ci passe a travers le scaffold, et dans tous les pores, assurant ainsi
la fonction de transport de masse et appliquant un cisaillement induit par le flux au niveau des
cellules. Les contraintes mécaniques de cisaillement sont celles sur lesquelles I’accent a été

mis en raison de bon résultats obtenus in vitro en cultures 2D [GAS12, HUN13].
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En plus des fonctions de transport et de mécanostimulation, les bioréacteurs dynamiques
pourraient aussi permettent de réduire les temps de culture et d’améliorer les propriétés

mécaniques des greffons [VANO5].

5.2 Nécessité des simulations numeriques

La connaissance des contraintes mécaniques présentes au sein des bioréacteurs existants est
fondamentale a la compréhension des effets du flux sur les cellules ainsi qu’a 1’optimisation
de ces bioréacteurs du point de vue de la stimulation mécanique. Tout d’abord, il est & noter
que le cisaillement aux parois des scaffolds n’est pas une grandeur mesurable. Il est donc
nécessaire de le calculer, en fonction de la géométrie du scaffold et du flux. Ce calcul ne peut
étre réalisé de maniére analytique que dans des cas standards extrémement simples. Goldstein
et al. [GOLO1] ont créé¢ un modéle, basé sur I’hypothése de pores cylindriques, qui permet

d’approximer le cisaillement dans des structures poreuses perfusées :

sul
= — Eqg. I-1
T d q

Ou 7 est le cisaillement moyen aux parois, u est la viscosité dynamique du fluide, V est la
vitesse moyenne du fluide dans un pore et d le diamétre moyen d’un pore. Il a été montré que
cette méthode permet d’obtenir un ordre de grandeur mais surestime le cisaillement moyen

dans un bioréacteur [JUN09"].

Dans le cas de structures tridimensionnelles complexes ou le cisaillement n’est pas du tout
homogene, variant d’un bioréacteur & un autre ou d’un scaffold a un autre, des simulations
numériques doivent étre réalisées. Seuls ces calculs pourront permettre de déterminer les

niveaux de cisaillements locaux en tout point du scaffold, mais également ensuite grace a un
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traitement post-simulation la moyenne et la distribution de ce cisaillement. Une complexité
supplémentaire est ajoutée lorsque 1’on souhaite en plus prendre en compte dans le calcul
I’expansion cellulaire et la création de nouvelle matrice extracellulaire, revenant a une
géomeétrie variable au cours du temps [POR07]. La viscosité du milieu peut également évoluer
dans le temps au fur et & mesure des sécrétions des cellules, comme les prostaglandines par
exemple [SANO8]. On peut cependant au moins dans un premier temps faire I’hypothése que
la présence des cellules n’affecte pas le flux, approximation qui est estimée valable pour au

moins une semaine de culture par Voronov et al. [VOR10%).

5.3 Notions de mécanique des fluides

Avant de réaliser une simulation, il est nécessaire de comprendre la mécanique de
I’écoulement du fluide au sein du bioréacteur. Dans notre cas, nous nous intéressons a
I’écoulement d’un fluide homogene, incompressible, visqueux et newtonien. Un tel fluide a

une masse volumique p constante. La loi de comportement d’un tel fluide est la suivante :
o=u(Vo+ (V)T —pl Eq. I-2

ou o est le tenseur de contraintes de Cauchy, [ est la viscosité dynamique du fluide, v est le
vecteur vitesse et p est la pression. L’écoulement de ce type de fluide est régi par les équations

de Navier-Stokes stationnaires :
pZ—f—quﬁ+p(f5. Vo+Vp=F Eqg. I-3

Vi =0 Eq. I-4
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5.4 Simulations d’écoulements de milieu de culture au sein des bioréacteurs

Les hypothéses suivantes sont généralement adoptées lors des simulations. Le scaffold n’est
ni deformable, ni affecté par le flux. Le cisaillement ressenti par les cellules, exercé a la
surface de leur membrane, est le cisaillement aux parois de leur substrat. La viscosité d’un

milieu de culture supplémenté en sérum de veau foetal est de I’ordre de 103 Pas.

Le premier article qui rapporte une étude numérique du flux et du cisaillement local au sein
d’un scaffold poreux en trois dimensions est celui de Porter et al. [PORO05]. Le scaffold étudié
est un échantillon d’os trabéculaire, sa géométrie est obtenue par microtomographie et la
simulation du flux est réalisée par la méthode de Lattice-Boltzmann. Les résultats montrent
que le champ de vitesse est tres hétérogene et que les cisaillements aux parois les plus élevés
sont observés sur les surfaces des plus petits canaux du scaffold. Un cisaillement moyen de
5x10™ Pa a été associé avec une bonne viabilité et prolifération cellulaire, tandis qu’un

cisaillement moyen supérieur & 10 Pa a été nuisible a la viabilité des cellules.

Plusieurs autres études ont été menées, avec des scaffolds différents et des méthodes de

simulation différentes. Un résumé de ces travaux est donné dans le tableau 1-2.

Référence Scaffold Méthode Cisaillement moyen calculé
numérique
Porter et al. [POR05] Os trabéculaire humain Lattice- 0.05 mPa
Boltzmann

Boschetti et al. [BOS06] | Scaffold de PLLA a géométrie | Eléments finis Modele de référence : 3.7mPa
périodique

Cioffi et al. [CIO06] Mousse  biodégradable  de | Volumes finis 3.94, 3.73, and 3.28 mPa
polyestherurethane selon le modéle

Cioffi et al. [C1008] Mousse de polyethyleneglycol | Volumes finis 2.56 and 0.256 mPa selon le
terephthalate/polybutylene flux d’entrée
terephthalate (PEGT/PBT)

Sandino et al. [SANO8] | Scaffolds poreux et | Eléments finis Valeurs modales autour de
biodégradable : phosphate de 0.05 mPa
calcium et verre

Jungreuthmayer et al. | Scaffolds de phosphate de | Volumes finis 19.4 et 745.2 mPa

[JUNO09"] calcium et de collagéne-
glycosaminoglycane
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Maes et al. [MAEQ9] Scaffolds  de  titane et | Volumes finis 1.95 et 1.46 mPa
d’hydroxyapatite
Milan et al. [MIL09] Scaffold de PLLA - verre Eléments finis Entre 0.04mPa et 40mPa
selon le flux d’entrée
Melchels et al. | 2 scaffolds de PLLA avec une | Volumes finis 31 et 27 mPa
[MEL11] architecture de pores gyroide
VanGordon et al. | Mousse poreuse en PLLA et | Lattice- Entre 12 mPa and 27 mPa
[VAN11] scaffold réseau de fibres Boltzmann selon le flux d’entrée et la
géomeétrie
Yanetal. [YAN11] Scaffolds de chitosane- | Eléments finis Entre 1 et 7 mPa
hydroxyapatite &  structure
réguliéere
Maes et al. [MAE12] Scaffolds  de titane et | Volumes finis 1.41 et 1.09 mPa
d’hydroxyapatite

Tableau 1-2: Etudes numériques réalisées sur différents scaffolds pour évaluer les niveaux de

cisaillement aux parois. Tableau initialement réalisé dans le cadre d’une étude bibliographique pour
un article publié en 2015 [BOU15]

Dans ce tableau, seuls Sandino et al. [SANO8] et Maes et al. [MAE12] ont étudié des
scaffolds entiers, toutes les autres simulations ont été réalisées sur des sous-modéles, avec
pour conséquence possible des artéfacts de conditions aux limites. Sauf exception, les
cisaillements calculés sont généralement compris entre 10 et 10 Pa, valeurs bien inférieures
aux niveaux d’efficacité des expériences 2D ou aux niveaux de cisaillement in vivo, comme

cela a déja été dit.

Il est bien évident que ces valeurs numériques dépendent de nombreux parameétres,
notamment le flux d’entrée, la porosité, la taille des pores, leur géométrie, la viscosité du
fluide. La relation entre le flux d’entrée et le cisaillement moyen obtenu est linéaire dans la
mesure ou le flux reste laminaire, ¢’est-a-dire pour des flux d’entrée raisonnablement faibles
(termes convectifs de 1’équation de Navier-Stokes négligeables) [C1006, SANO08]. Un
cisaillement plus élevé est obtenu lorsque les pores sont plus petits en raison de gradients de
vitesse plus élevés [BOS06, JUN09]. A taille de pore égale, la porosité n’affecte pas le
cisaillement d’aprés 1’étude de Boschetti et al. [BOS06]. Le cisaillement moyen varie

proportionnellement avec la viscosité du fluide [SANO0S].
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5.5 Distributions des valeurs de cisaillement et généralisation a I’ensemble des

scaffolds

On remarque que pour chaque scaffold ou pour chaque bioréacteur, il est nécessaire de
réaliser une simulation pour connaitre le cisaillement appliqué aux cellules. Cependant, une
étude de Voronov et al. [VOR10"] s’est attelée & trouver une maniére de déterminer le
cisaillement et sa distribution au sein d’un scaffold a priori, en connaissant seulement
quelques parametres géométriques. Cette équipe a étudié un grand nombre de scaffolds trés
poreux par simulations de Lattice-Boltzmann et a mis en évidence que la distribution du
cisaillement normalisé pour des flux a travers ces milieux trés poreux suit une fonction
densité de probabilité de type gamma a 3 parametres qui apparait étre universelle :
I'(0=2.91,y=-1.43,$=0.45). En faisant ensuite intervenir la loi de Darcy sur les écoulements en
milieu poreux et I’équation de Wang et Tarbell sur le cisaillement aux parois de structures
périodiques, les auteurs expriment toutes les variables du probléeme en fonction du
cisaillement moyen et des parametres géométriques. Ainsi, sans simulation systématique, en
connaissant le cisaillement moyen (par exemple en I’approximant grice a I’équation de
Goldstein et al., [GOLO01]), la distribution et le niveau de cisaillement aux parois d’un

scaffold extrémement poreux peuvent étre estimés.

La suite de cette étude, publiée dans I’article de Pham et al. [PHA12], a montré que ceci est
généralisable a des scaffolds moins poreux (jusqu’a 50% de porosité). En revanche, ce travail
montre également que plus la structure du scaffold est réguliére, moins la concordance est
bonne entre la fonction densité de probabilité de I’échantillon et la fonction gamma de
Voronov. Il a été montré qu’une augmentation du flux engendrait un décalage et un étalement
de la fonction densité de probabilité vers les plus hauts cisaillements [VAN11]. Cela confirme

qu’une augmentation du flux augmente le cisaillement. De plus cela met en évidence le fait
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que plus le flux est élevé, moins il existera un pic autour d’une certaine valeur de cisaillement

et plus le cisaillement sera homogeéne.

Conclusion

Aprés un paragraphe introductif sur la nature du tissu osseux, ce chapitre bibliographique
dresse un ¢état de D’art en matiere de mécanotransduction et de cultures cellulaires
tridimensionnelles dynamiques en bioréacteurs. Les cellules souches mésenchymateuses, les
plus utilisées en ingénierie tissulaire osseuse, sont sensibles aux contraintes mécaniques et en
particulier aux contraintes de cisaillement. Des cultures dynamiques tridimensionnelles en
bioréacteur ont des effets bénéfiques sur la prolifération cellulaire, I’engagement des cellules
souches mésenchymateuses sur la voie ostéoblastique, ainsi que 1’ostéogénése. Les scaffolds
évoluent au fur et a mesure des recherches et récemment, les scaffolds granulaires ont fait leur
apparition. Enfin, dans une optique d’optimisation des stimulations mécaniques au sein des
bioréacteurs et de reproductibilité des expériences, des modeles numériques ont été mis en
ceuvre de maniére a caractériser précisément les niveaux et distributions de cisaillement

existant au sein des bioréacteurs a perfusion les plus utilisés.
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Chapitre II

Effets comparés de contraintes de
compression hydrostatique et de
cisaillement sur I'activité des cellules
souches mesenchymateuses humaines
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Chapitre 11 Effets comparés de contraintes de compression hydrostatique et de cisaillement sur
’activité des cellules souches mésenchymateuses humaines

Résumé

Les contraintes mecaniques auxquelles les cellules sont soumises au sein des bioréacteurs
d’ingénierie tissulaire osseuse sont relativement peu connues. Elles sont complexes et
constituées d’une combinaison de contraintes de cisaillement et de compression. Les réponses
des cellules a de tels stimuli sont des informations fondamentales dans des applications
comme I’ingénierie tissulaire, en vue d’une meilleure compréhension des phénoménes entrant

en jeu au sein des bioréacteurs et de I’optimisation de ces derniers.

Ainsi, ce chapitre évalue les réponses précoces de cellules souches mésenchymateuses
humaines au cisaillement et a la compression hydrostatique. La production de monoxyde
d’azote et I’expression de I’ARNm de plusieurs genes connus comme mécanosensibles, de
méme que ’activation de ERK1/2 dans la réponse des cellules souches mésenchymateuses

(CSM) humaines aux deux stimuli mécaniques testés ont été mesurés et compares.
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1. Introduction

En ingénierie tissulaire, des bioréacteurs ont été développé pour créer un microenvironnement
biochimique et biophysique adapté a la viabilité et la prolifération des cellules ainsi qu’a la
croissance d’un tissu nouveau. Dans le cas de 1’0s, de nombreux bioréacteurs ont été
développés [YEA13, GAR14]. lls sont toujours composés d’un scaffold, servant de support
tridimensionnel aux cellules souches mésenchymateuses, et d’un milieu de culture en
circulation, ce qui permet la nutrition des cellules, I’¢limination de leurs déchets, mais aussi
I’application de stimuli mécaniques a ces cellules. Cependant, ces stimuli mécaniques sont
complexes, bien souvent une combinaison simultanée de cisaillement di au flux et de
compression hydrostatique. 11 n’est alors pas possible d’isoler et d’identifier le stimulus
mécanique spécifique qui engendre les réponses cellulaires pertinentes a la formation d’un
tissu nouveau. L’élucidation de cette question pourrait avoir des implications majeures dans la
production de greffons osseux de taille clinique. Il serait alors possible de concevoir les

bioréacteurs de maniere a cibler spécifiquement ce type de contrainte mécanique.

Les cellules répondent de différentes manieres a la perception d’une contrainte mécanique. La
littérature rapporte plusieurs effets indiqués ci-aprés. Le monoxyde d’azote (NO) est un
marqueur typique de la réponse cellulaire a un chargement mécanique [KNO98, MILO07]. Il a
été montré que les cellules soumises a un stress d’origine mécanique larguent ce produit dans
le milieu de culture environnant en fonction du niveau de contrainte appliqué [TJAO6,
SANO09]. Il est donc possible de quantifier la réponse de cellules a un stimulus mécanique en

effectuant un dosage du NO présent dans le milieu de culture aprés stimulation.

Les contraintes mécaniques engendrent aussi une reponse génique des cellules. En effet, une
cellule souche mécano-sensible soumise a un stimulus mécanique peut par exemple

commencer un processus de différentiation en ostéoblaste, ce qui passe par I’expression de
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génes caractéristiques. Les principaux géenes impliqués dans la mécanotransduction ou dans la

différentiation ostéogénique sont présentes ci-apres.

- PTGS2 (Prostaglandin-endoperoxide Synthase 2) code pour une enzyme qui catalyse
la synthése de prostaglandine-E2, arbitre la formation d’os induite par le chargement
et est impliqué de maniere critique dans la réparation de fracture osseuse in vivo
[TIAO6]. L’expression de PTGS2 par des CSM issues de pulpe dentaire humaine est
régulée par du cisaillement [KRA10].

- EGR1 (Early Growth Response 1) code pour un facteur de transcription mécano-
sensible. 1l a été identifié comme jouant un réle important dans la formation osseuse in
vivo [REU11% REU11°, PRE14]. EGR1 est aussi impliqué dans la croissance
cellulaire, I’apoptose, et la différentiation et contribue au processus de réparation
osseuse [REU11"].

- IER3 (Immediate Early Response 3) est un gene exprimé par les cellules humaines
pour produire une protéine qui participe a la voie de signalisation MAPK ERK1/2. En
réponse a une stimulation mécanique, ce géne a été surexprimé dans des cellules
ligamentaires [WAN11] et artérielles [ARL11]

- PTGES (Prostaglandin E Synthase) est un gene impliqué dans la réponse
inflammatoire [THIO7].

- IGF1 (Insulin-Like Growth Factor 1) code pour une hormone de croissance et a été
identifi¢é comme induisant la croissance et 1’hypertrophie in vitro et in vivo du muscle
stimulé mécaniquement et endommagé [KAW12]. IGFl joue aussi un réle
fondamental dans 1’acquisition et la préservation de la masse osseuse [BIK11].

- IGFBP1 (Insulin-Like Growth Factor Binding Protein 1) code pour les facteurs de
croissance IGF («insuline-like growth factors »), et est impliqué dans les voies

d’expression de ERK1/2 et promeut la migration cellulaire [NIE13].
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- ITGB1 (Integrin, Beta 1) code pour des récepteurs membranaires impliqués dans
I’adhésion cellulaire qui percoivent le microenvironnement mécanique et participent a
divers processus biologiques dont 1’embryogénése, 1’hémostase, la réparation de
tissus, la réponse immunitaire et la diffusion métastatique de cellules tumorales
[CAR13].

- VEGFA (Vascular Endothelial Growth Factor A) et FGF2 (Fibroblast Growth Factor
2) interviennent lors d’une situation d’hypoxie et sont impliqués dans le
développement vasculaire et I’angiogénése [STRO02].

- RUNX2 (Runt-Related Transcription Factor 2) code pour une protéine essentielle a la
différentiation ostéoblastique et a la morphogénese du squelette [HUGO6].

- ALP (Alkaline Phosphatase) est impliqué dans la minéralisation de la matrice osseuse
[KRA10].

- HIF1 (Hypoxia Inducible Factor 1) intervient lors d’une situation d’hypoxie et est

impliqué dans le processus d’angiogenese [LEEO1].

Les génes PTGS2, EGR1, IER3, PTGES, IGF1, IGFBP1, ITGB1, VEGFA et FGF2 sont des
genes a réponse precoce tandis que les genes RUNX2, ALP et HIF1 sont a réponse plus
tardive. Tous les génes précités sont impliqués dans le processus de cicatrisation osseuse.
Leur expression peut étre analysée par «reverse-transcriptase polymerase chain

reaction » (RT-PCR).

Enfin, ERK1/2 est une protéine présente dans le cytoplasme et qui s’active lorsqu’une
contrainte mécanique est appliqguée a la cellule. Cette activation se traduit par une
phosphorylation et participe a la mécanotransduction cellulaire, spécifiguement a la traduction
de signaux mécaniques en signaux biologiques intracellulaires qui régulent la prolifération et
la différentiation cellulaire [FANO6, LIU06, KANO7, WAROQ7]. L’activation de cette protéine

peut étre mise en évidence par une technique de Western Blot.
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Dans la littérature, I’effet du cisaillement sur I’activité des CSM a été largement étudié. Ce
type de stimulus mécanique agit sur la prolifération [SCA08, GRE09], I’orientation [OCEOQS,
DONQO9], la production ou I’activation de certains marqueurs [KLE98, LI104, Y110] et la
différentiation des cellules [SCA08, GRE09]. Quelques études montrent également un effet de

la compression hydrostatique sur les cellules dans certaines conditions [ALLO7, LIUQ9].

L’objectif de ce chapitre est de déterminer et de comparer les réponses précoces de CSM
humaines (cultivées en monocouches sur des plaques planes en polystyréne) lorsque ces
cellules sont exposées soit a un cisaillement soit @ une compression hydrostatique. Plusieurs
niveaux de cisaillement (0.1, 0.7, 2.1 ou 4.2 Pa) et plusieurs niveaux de compression (10000,
50000, 75000 ou 100000 Pa) ont été étudiés. Les mémes cellules et les mémes supports de
culture ont été utilisés pour toutes les expériences permettant ainsi une comparaison

pertinente des deux types de stimulus mécanique.

Différents marqueurs ont été choisis pour étudier les effets du cisaillement et de la
compression. Premiérement, la production de NO a été étudiée par dosage colorimétrique.
Cette étape a permis d’identifier et de sélectionner le cisaillement le plus efficace ainsi que la
compression la plus efficace dans la gamme de sollicitation précitée. Ces niveaux de
contraintes optimaux ont été utilisés dans la suite des analyses. Notamment, 1’expression
d’une sélection de génes mécano-sensibles a réponse précoce, sensibles & 1’hypoxie et/ou
osteogéniques a éte étudiée par RT-PCR. Enfin, I’activation de la voie ERK1/2, ¢’est-a-dire la
phosphorylation de cette protéine qui participe a la mécanotransduction cellulaire, a été

étudiée.
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2. Matériels et méthodes

Dans la suite, a chaque fois qu’il est écrit « dans les conditions classiques de culture », cela

signifie dans un incubateur humidifié, a 37°C et avec 5% de CO,.

2.1 Dispositif de compression

Un dispositif sur mesure a été développé pour permettre une culture de cellules sous
contrainte de compression. Un schéma de principe est présenté figure 1l-1. Il est composé
d’une chambre confinée en acier inoxydable et d’un compresseur, reliés par un systéme de
valves, et pilotés par ordinateur. De maniére classique, les cellules sont ensemencées au fond
de boite de cultures et immergées dans un milieu de culture. Le principe est d’augmenter la
pression de la phase gazeuse au-dessus du milieu de culture. Cette augmentation de pression a
la surface du milieu est transmise dans tout le liquide et les cellules sont alors sollicitées en

compression de maniére hydrostatique.

Plus précisément, un programme Labview (National Instruments, France) pilote le
fonctionnement d’un systéme de valves solénoides présent entre le compresseur et la
chambre, en fonction du niveau de pression voulu, contr6lé en permanence par un capteur. Le
programme permet d’appliquer une pression de maniére cyclique et sinusoidale entre 0 et
100 000 Pa avec une fréquence entre 0 et 2 Hz. Une chambre de contréle similaire en tout
point mais non exposée a la pression est utilisee pour les échantillons contréles. Pendant les

expériences, les deux chambres sont maintenues dans les conditions standards de culture.
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Figure I1-1 : Schéma de principe du systeme développé au laboratoire pour exposer les cellules a une
compression hydrostatique.

2.2 Dispositif de cisaillement

Le dispositif commercial Ibidi (Ibidi-Integrated BioDiagnostics, Allemagne) a été utilisé pour
permettre une culture de cellules sous contrainte de cisaillement. Un schéma de principe est
présenté figure 11-2. 1l est composé d’une lame sur laquelle est collée une plaque formant ainsi
un tunnel de surface 5 x 50 mm et de hauteur 0.4 mm. Le principe est de mettre en circulation
le milieu de culture de maniere unidirectionnelle dans ce tunnel de faible épaisseur pour créer

une contrainte de cisaillement au niveau de la lame sur laquelle les cellules sont ensemencées.

Plus précisément, le systéme est composé d’une pompe pilotée par ordinateur, de deux
réservoirs de milieu de culture (seringues), d’un systéme de perfusion et de valves et de la
lame. Le fluide circule de maniére unidirectionnelle, continue ou pulsatile. La pompe produit
une pression au niveau des seringues, générant un débit de 0.03 a 35 mL/min qui peut créer
des cisaillements de 0.03 a 15 Pa respectivement. Lors des expériences, le systéme est

maintenu dans les conditions standards de culture.
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Figure 11-2: Schéma du systéme Ibidi utilisé pour exposer les cellules & une contrainte de
cisaillement.

Computer

2.3 Cellules souches mésenchymateuses humaines : extraction et préparation.

Les cellules souches mésenchymateuses humaines utilisées dans cette étude ont été extraites
d’échantillons de moelle osseuse. Ces échantillons sont issus de déchets opératoires osseux,
avec le consentement éclairé des patients et en accord avec les procédures du comité
d’¢éthique. Les cellules utilisées pour le dosage du monoxyde d’azote sont issues d’un
prélevement de moelle osseuse sur déchets opératoire issus d’un patient agé de 16 ans. Les
cellules utilisées pour les expériences suivantes (expression génique et phosphorylation de
ERK1/2) sont un mélange de cellules issues de prélevements de moelle osseuse sur déchets

opératoire issus de 6 patients différents.

La procédure d’extraction est la suivante : la moelle osseuse est aspirée de 1’échantillon d’os
puis diluée dans du milieu de culture a-MEM supplémenté avec 10% de sérum de veau feetal
(a-MEM-10%SVF). Les CSM sont dites « adhérentes », ce sont les seules cellules de la
moelle osseuse a adhérer au plastique. Elles peuvent ainsi facilement étre isolées des autres.

La suspension de cellules primaires obtenue est donc mise en culture dans des boites de
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culture classiques, en polystyréne. Le premier changement de milieu réalisé aprés environ 3
jours de culture permet de retirer toutes les cellules non-adhérentes. La suite de la préparation

des cellules se déroule dans les conditions standards de culture.

2.4 Expériences de compression et de cisaillement

La veille de I’expérience, les cellules sont décollées de leur boite de culture et réensemencées
dans des boites de culture rondes en polystyréne de 6 cm de diamétre pour la compression ou
sur les lames Ibidi pour le cisaillement & une densité de 44.10° cellules/cm2. Aprés 2h
d’adhésion dans du milieu a-MEM-10%SVF, le milieu est remplacé par du milieu a-MEM-
2%SVF (a-MEM supplémenté avec 2% de sérum de veau feetal). Ce milieu est changé 30

minutes avant I’exposition a la contrainte mécanique.

3 boites de cultures sont placées dans la chambre pressurisée. Les cellules sont soumises a des
compressions de 10000, 50000, 75000 ou 100000 Pa pendant 30 minutes a 2 Hz. Les
contréles sont maintenus en paralléle dans des conditions identiques mais sans exposition a la

compression.

Le cisaillement est appliqué en connectant la lame Ibidi au systeme pompe-seringues. Les
cellules sont exposées a un cisaillement de 0.1, 0.7, 2.1 ou 4.2 Pa pendant 30 minutes a 2.8
Hz. Les contrdles sont maintenus en parallele dans des conditions identiques mais sans

exposition au cisaillement.

52



Chapitre 1l Effets comparés de contraintes de compression hydrostatique et de cisaillement sur
’activité des cellules souches mésenchymateuses humaines

2.5 Analyses évaluant la réponse des CSM humaines aux stimuli mécaniques
2.5.1 Dosage du monoxyde d’azote NO

Le monoxyde d’azote produit par les cellules est présent dans le milieu surnageant sous la
forme de métabolites NO, et NO3™ . Ceux-ci se dégradent assez rapidement donc le dosage
doit étre réalisé immédiatement aprés I’expérience. Le milieu surnageant apres sollicitation
est prélevé ainsi que celui du contrdle correspondant. Le dosage est effectué grace au réactif
de Griess (H3PQO4, 1% sulfanilamide, 0.1% naphtylethylenediamine). Celui-ci réagit avec les
ions nitrite et nitrate pour former un composé azo de couleur violette. La concentration en
nitrate/nitrite est déterminée par dosage colorimétrique. La droite d’étalonnage est préparée
grace a une serie de solutions de NaNO, diluées dans du sérum o-MEM-2%SVF, aux
concentrations allant de 5 a 35 uM. L’absorbance de chaque solution est mesurée a une
longueur d’onde de 540 nm. La concentration en NO de I’échantillon issu des expériences de
stimulation mécanique est obtenue en comparant 1’absorbance de la solution aprés la réaction

a la droite d’étalonnage.
2.5.2 Mesure de [’expression génique par RT-PCR en temps réel

Les cellules sont récoltées aprés expériences a certains temps spécifiques : Oh, 1h et 6h apres
I’exposition aux stimulations mécaniques. L’ARN total est isolé des CSM humaines gréce a
du TRIzol® (Invitrogen, France), qui dénature les membranes cellulaires et nucléaires. La
concentration et la puret¢ de I’ARN sont controlées. Cet ARN total est ensuite
« rétrotranscris » en ADN complémentaire (ADNCc) : L’ARN est dénaturé, des amorces se
fixent dessus puis une enzyme appelée reverse transcriptase crée le brin d’ADN

complémentaire correspondant.

La PCR en temps réel est effectuée a partir de cet ADNc. L’ADNc correspondant aux genes

suivants est amplifié : PTGS2, PTGES, IER3, EGR1, RUNX2, ALP, HIF1A, VEGFA,
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ITGB1, FGF2, IGF1, IGFBP1 et 18S. Le gene 18S est un gene de ménage qui a une
expression constante dans les CSM humaines, il est utilisé comme controle interne.

L’expression génique est calculée de maniére relative par rapport au contréle par la méthode

-AACT
2 .

2.5.3 Mesure de la phosphorylation de ERK1/2 par Western Blot

Apreés stimulation mécanique, les protéines sont extraites des CSM humaines avec un tampon
de lyse. La concentration totale en protéines est déterminée. Une méthode de « Western Blot »
est utilisée pour la détection des protéines ERK1/2 et B-tubuline. La B-tubuline est une
protéine intrinseque toujours présente dans les cellules en méme quantité et non sensible aux

contraintes mecaniques.

Les échantillons protéiques sont déposés sur un gel d’électrophorése. Un courant électrique
est appliqué, les protéines migrent, a des vitesses différentes en fonction de leur poids
moléculaire. Les proteines sont ensuite électrotransférées sur une membrane de cellulose.
Cette membrane est ensuite bloquée pour limiter les interactions non spécifiques entre les
anticorps et la membrane. Les anticorps anti-ERK1/2 phosphorylé et anti -tubuline sont mis
en contact avec la membrane pour I’étape de la détection. Un anticorps secondaire
luminescent est fixé sur ces anticorps et les bandes de protéines sont détectées de maniére
semi-quantitative par densitométrie. Les valeurs de phosphorylation de ERKZ1/2 sont

normalisées par le niveau respectif des protéines B-tubuline.

2.5.4 Inhibition et activation de ERK1/2 phosphorylé

Pour confirmer le role de ERK1/2 dans la réponse des cellules a une stimulation mécanique,

des expériences vont étre réalisées :

- d’une part en inhibant la phosphorylation de ERK1/2 avec I’enzyme U0126,
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- d’autre part en induisant la phosphorylation de ERK1/2 avec du PMA.

2.6 Analyses statistiques

Les données sont analysées grace a des tests T de Student pour déterminer des différences
statistiquement significatives. L’intervalle de confiance est fixé a 95% et le niveau de
significativité a 5%. Toutes les données des expériences sont obtenues sous forme de

tripliquas.

3. Résultats

3.1 Calibration des systemes mécaniques

Dans le systeme de compression, la température est contr6lée tout au long de I’expérience. La
hausse maximum de température observée a été de 0.5°C a 100000 Pa et 2 Hz pendant 3
heures. Pour valider la pression appliquée, avant chaque expérience, une pression de 50000 Pa
est imposée dans les deux chambres de compression et les valeurs de pression sont mesurées

et vérifiées grace au capteur.

Le logiciel de controle de la pompe Ibidi contrdle la pression sortante appliquée a 1’unité
fluidique. Le cisaillement dd au flux est seulement une résultante de 1’application de cette
pression sortante, du set de perfusion et de la microlame spécifique. Avant chagque expérience,
le flux est mesuré selon la procédure Ibidi pour s’assurer que le cisaillement appliqué aux

cellules corresponde bien a la valeur choisie.

Ces résultats de calibration fournissent 1’assurance de la performance de ces deux systemes

mécaniques utilisés pour les expériences sur les cellules.
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3.2 Effet des stimuli mécaniques sur le relargage de NO

Les résultats des dosages de monoxyde d’azote sont présentés sur la figure 11-3.

La concentration moyenne en NO (combinaison de NO; et NO3") dans le milieu surnageant
des CSM humaines non exposeées au cisaillement pendant 30 minutes (controles) est de 1.74 +
1.19 uM. Les CSM humaines exposees a des cisaillements de 0.1, 0.7, 2.1 et 4.2 Pa pendant
30 minutes présentent des niveaux de NO de 9.22 + 7.37, 24.62 + 8.98, 15.24 + 11.41 et 8.61
+ 7.39 UM respectivement. Les ratios d’augmentation de NO dans le surnageant des cellules
exposées au cisaillement pendant 30 minutes sont donc de 5.28, 14.11, 8.73 et 4.93 pour 0.1,
0.7, 2.1 et 4.2 Pa respectivement. Ces augmentations sont significatives par rapport aux
contréles pour les cisaillements de 0.7 et 2.1 Pa (p<0.05). Le relargage de NO maximal est

obtenu pour un cisaillement de 0.7 Pa pendant 30 minutes.

La concentration moyenne en NO (combinaison de NO; et NO3’) dans le milieu surnageant
des CSM humaines non exposées a une compression pendant 30 minutes (contréles) est de
1.80 + 1.76 uM. Les CSM humaines exposées a des compressions de 10000, 50000, 75000 et
100000 Pa pendant 30 minutes présentent des niveaux de NO de 1.15 + 0.11, 4.69 + 1.75,
2.81 £ 2.17 et 3.62 £ 1.73 uM respectivement. Les ratios d’augmentation de NO dans le
surnageant des cellules exposées a la compression pendant 30 minutes sont donc de 0.64,
2.60, 1.56 et 1.69 pour 10000, 50000, 75000 et 100000 Pa respectivement. Une de ces
augmentations seulement est significative par rapport aux contréles pour une compression de

50000 Pa pendant 30 minutes (p<0.05).
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Figure 11-3 : Effets du cisaillement (a) et de la compression hydrostatique (b) sur la production de
monoxyde d’azote par les CSM humaines. Les étoiles (*) montrent les cas ou une différence
significative est observée par rapport au controle.
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3.3 Effet des stimuli mécaniques sur I’expression génique

Les résultats des RT-PCR sont présentés figure I1-4 et décrits ci-apres.

3.3.1 Expression des genes a réponse précoce

Les 9 genes a réponse précoce suivants ont été étudiés: PTGS2, PTGES, IER3, EGRI,
ITGBL, FGF2, IGF1, IGFBP1 et VEGFA. Ces génes sont reconnus pour étre caractéristiques
d’une réponse précoce des cellules a un stimulus mécanique. Des échantillons d’ARN ont €été
récoltés immeédiatement, une heure et 6 heures aprés exposition des CSM humaines aux deux

types de stimuli mécaniques et ont été analysés par RT-PCR en temps réel.

Par rapport aux controles, les cellules ayant subi un cisaillement de 0.7 Pa & 2 Hz pendant 30
minutes ont présenté, immédiatement aprés la stimulation, une augmentation relative
d’expression de 36.02 pour PTGS2, de 8.33 pour IER3, 14.73 pour EGRI1, de 10.23 pour
IGF1 et de 28.14 pour IGBP1. Ces valeurs sont plus élevées lorsque la mesure est effectuée
1h aprés la stimulation. Elles sont de 56.90 pour PTGS2, de 17.87 pour IER3, de 17.31 pour
IGF1, de 38.93 pour IGFBP1, de 8.02 pour ITGB1, 16.74 pour FGF2 et 14.31 pour VEGFA.
Six heures aprés 1’exposition au cisaillement, la surexpression des genes diminue mais reste
significativement élevée pour PTGS2 (x22.25), IER3 (x7.4), IGF1 (x5.2) et IGBP1 (x26.9).
L’expression du géne PTGES n’a par contre pas été significativement modifiée par le

cisaillement.

Quel que soit le temps entre 1’expérience et 1’analyse génique (0, 1h ou 6h), I’exposition des
CSM humaines a une contrainte de compression de 50000 Pa et 2 Hz pendant 30 minutes ne
produit aucune augmentation significative de l’expression des genes suivants : PTGS2,

PTGES, IER3, EGR1, IGF1, IGBP1, ITGB1, FGF2 et VEGFA.
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Figure 11-4 : Expression d’une sélection de génes Oh (a et d), 1h (b et e) et 6h (c et f) aprés exposition
des CSM humaines a un cisaillement (0.7 Pa, 2.8 Hz, 30min) ou a une compression hydrostatique
(50000 Pa, 2 Hz, 30min). QR signifie quantité relative, les valeurs présentées étant normalisées par
rapport au contréle lors du calcul des AACT. Les étoiles (*) montrent les cas ou une différence
significative est observée par rapport au controle.
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3.3.2 Expression des genes RUNX2, ALP et HIF1A

L’effet d’un stimulus mécanique sur la différentiation ostéogénique des CSM humaines est
testé en examinant les expressions des génes RUNX2 et ALP. Elles sont en fait similaires a

celles de leur contréle respectif apres exposition au cisaillement et a la compression.

Six heures aprés 1’exposition des CSM humaines au cisaillement (0.7 Pa et 2.8 Hz pendant 30
minutes), I’expression du géne HIF1A a augmenté de 0.36 en proportion. Au contraire, six
heures aprés I’exposition a la compression hydrostatique (10000 Pa, 2Hz, 30 minutes),

I’expression du gene HIF1A a augmenté de 2.13 en proportion.

3.4 Effet des stimuli mécaniques sur la phosphorylation de ERK1/2

La figure I1-5-A présente les résultats des western blots sur la phosphorylation de ERK1/2

sous cing conditions de culture différentes :

- CSM humaines non exposées a la compression

- CSM humaines exposées a la compression (50000 Pa, 2 Hz, 30 min)

- CSM humaines non exposées au cisaillement

- CSM humaines exposées au cisaillement (0.7 Pa, 2.8 Hz, 30 min)

- CSM humaines prétraitées avec U0126 (inhibiteur spécifique de ERK1/2) avant

exposition au cisaillement de 0.7 Pa a 2.8 Hz pendant 30 minutes.
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Figure 11-5: Activation de ERK1/2 en réponse des CSM humaines au cisaillement ou a la
compression. (a) Phosphorylation de ERKI1/2 détectée par une technique de Western Blot, la [5-
tubuline servant de controle interne. (b) Induction de la phosphorylation de ERK1/2. Les étoiles (*)
montrent les différences significatives obtenues entre les différents cas testés.

L’augmentation relative de la bande de ERK1/2 phosphorylé est normalisée par la bande de [3-
tubuline. On s’affranchit ainsi des variations éventuelles de quantité d’échantillon déposée sur
la membrane. La seule modification significative du niveau de phosphorylation de ERK1/2 est
observée lorsque les cellules sont soumises a un cisaillement de 0.7 Pa, 2.8 Hz, 30 min
(augmentation relative de 9.46 + 0.89). Le traitement au U0126 précédent ce type de
cisaillement a empéché la phosphorylation de ERK1/2. Le niveau de ERK1/2 phosphorylé n’a

pas été modifié par I’application d’une pression de 50000 Pa a 2 Hz pendant 30 minutes.
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4. Discussion et conclusion

Dans cette étude, les réponses précoces des CSM humaines a une sollicitation mécanique de
cisaillement et de compression hydrostatique ont été étudiées et comparées. Le but était de
déterminer quel était le stimulus mécanique le plus efficace pour la différentiation
ostéoblastique et les fonctions ostéogéniques des CSM humaines. Dans ce but, un panel de
biomarqueurs a été testé pour comparer les réponses des CSM humaines au cisaillement et a

la compression.

Premierement, la production de NO a été induite par 30 minutes d’exposition a I’un ou 1’autre
type des stimuli mécaniques étudiés. Ces résultats sont en accord avec la littérature qui a
rapporté des productions de NO en réponse a des cisaillements intermittent ou continu de 0.6
ou 1 Pa et une fréquence oscillatoire de 5 Hz pour divers types de cellules : CSM humaines
issues de pulpe dentaire [KRAL10], de tissu adipeux [TJA06, BAS10], CSM de chevre issues
de tissu adipeux [KNIO5], ostéoblastes [MULOG] et ostéocytes de souris [SANO9]. A notre
connaissance, cette étude est la premiére a montrer que les CSM humaines issues de la moelle

osseuse humaine produisent du NO en réponse a un stimulus de compression hydrostatique.

Ces résultats de production de NO sont obtenus pour des cellules cultivées sur des substrats
rigides et exposées a une contrainte mécanique simple et spécifique. Au contraire, lorsque les
cellules ensemencées dans des scaffolds 3D sont cultivées en bioréacteur, elles sont exposées
a des stimuli mécaniques complexes, combinant cisaillement, compression hydrostatique et
étirement. Dans les conditions de 1’étude, les niveaux maximaux de production de NO ont été
obtenus lorsque les CSM humaines ont été exposées a un cisaillement de 0.7 Pa et a une
compression de 50000 Pa. Ces niveaux de contrainte ont donc été considerés comme
optimaux et ont été utilisés dans les expériences suivantes, conduites pour comparer les
réponses des CSM humaines au cisaillement et a la compression. De plus, la production de

NO etait significativement plus élevée (p<0.05) aprés exposition des CSM humaines au
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cisaillement qu’a la compression (précisément 14 fois vs 2.6 plus grand respectivement). Ceci
suggeére que, par comparaison, le cisaillement est plus efficace que la compression pour

obtenir un relargage de NO des CSM humaines.

L’expression d’ARNm d’un panel sélectionné de génes mécano-sensibles a été évaluée aux
niveaux de contraintes optimaux de chaque stimulus établis dans cette étude (ie 0.7 Pa pour le
cisaillement et 50000 Pa pour la compression). Les aspects notables de ces résultats sont le
grand nombre de génes affectés, les différences notables d’expression génique dans la réponse
des CSM humaines aux deux stimuli mécaniques testés, et surtout I’étendue de la bioactivité

des composés respectifs.

PTGS2 a présenté la plus grande augmentation d’expression sous les 2 conditions de
stimulation mécaniques optimales testées. De plus, au moment du pic de I’augmentation
d’expression (ie 1 heure aprés I’exposition au stimulus mécanique) le cisaillement est plus
efficace que la compression pour induire I’augmentation d’expression de PTGS2 (56 fois vs
4.2 fois respectivement par rapport au controles respectifs) ; cette tendance est similaire a ce
qui a été observé dans cette étude pour le relargage de NO. Des tendances similaires dans la
réponse des CSM humaines aux contraintes mécaniques testées sont observées pour tous les
autres genes étudiés dans ce travail (ie PTGES, IER3, EGR1, IGF1, IGFBP1, ITGBI,

VEGFA et FGF2).

Cette étude fournit la premiére preuve que (i) PTGS2, IER3, EGR1, IGF1, IGFBP1, ITGB1,
VEGFA et FGF2 sont exprimés en réponse des CSM humaines a I’exposition au cisaillement
et que (i) FGF2 (mais pas PTGES, EGR1 et VEGFA) est impliqué dans la réponse des CSM
humaines a la compression. Enfin, I’expression observée de génes mécano-sensibles est
retournée a son niveau basal entre 6 et 24 heures apres 1’exposition des cellules au stimulus

mécanique. Ce résultat est pertinent et applicable a I’utilisation de bioréacteurs utilisés en
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ingénierie tissulaire : pour promouvoir les niveaux de réponses des génes précités, une

exposition répétée des cellules au stimulus mécanique est nécessaire toutes les 6 a 24 heures.

Les effets des stimuli mécaniques pour induire une différenciation des CSM le long de
certaines voies phénotypiques spécifiques ont été largement étudiés en raison de leur grand
intérét en biologie et en ingenierie tissulaire. L’expression de RUNX2 des CSM humaines
exposées aux deux types de stimuli mécaniques testés dans cette étude était similaire a celle
obtenue pour les contréles correspondants. Ces résultats sont en accord avec la littérature,
aucun changement de 1’expression génique de RUNX2 n’a été observé apres I’exposition des
CSM humaines au cisaillement de 1.2 Pa pendant 30 minutes [GRE09]. En revanche, d’autres
articles rapportent une augmentation de I’expression des genes associés a la voie ostéogénique
(RUNX2, Osterix, ALP) quand des cellules ostéocompétentes (MC3T3, CSM humaines) sont
exposeées au cisaillement [SCA08, KRA10, MILO7]. Le désaccord entre ces reésultats peut étre
d0 aux différences de conditions expérimentales utilisées dans les différentes études
notamment : le milieu de culture [SCA08, SHA09, KRA10], la nature du matériau, la
structure tridimensionnelle des scaffolds [HOL05, BAN11, LIU11, LIU12], le type de
stimulus mécanique et enfin ’origine (cellules primaires ou de lignées) et les espéces des
cellules étudiées (humain, rat, chevre, brebis). Les résultats de ce travail se sont concentrés
exclusivement sur les réponses précoces (0, 1h et 6h aprés stimulation) des CSM humaines
suivant une exposition de 30 minutes a un chargement mécanique. Ils suggerent ainsi que des
expositions plus longues de cellules ostéocompétentes favorisent la différentiation
ostéogénique, ce qui est en accord avec la littérature [HOL05, KRA10, BAN11, LIU11].
Enfin, la diminution de I’expression de HIF1A observée 6 heures apres 1’exposition des CSM
humaines au cisaillement suggére qu’un environnement de cisaillement fournit les conditions
pour un transport d’oxygene efficace. HIF1 est un régulateur clé surexprimé en cas de tension

en oxygene basse.

64



Chapitre 1l Effets comparés de contraintes de compression hydrostatique et de cisaillement sur
’activité des cellules souches mésenchymateuses humaines

(@) (®) ©

Compression

Niveau basal de phosphorylation Phosphorylation aprés stimulation  Inhibition de la phosphorylation :

(d) o R L A A

- _ )“:\“ & a¥em D, \

) 'Y » S \\I - S v 0

e [ N > - - : X

o - < > 4 =

2 - PR SR

E R T A

.2 ‘ - - ~ ) ’ .‘—- L Z;

@] &7 el i S -~ - . '
b 7 - 1 - . 5 < ,
Ty A 2N 200 tim

L SRS . - - al < , o

Figure 11-6 : Preuve qualitative de I’augmentation du niveau de phosphorylation de ERK1/2 dans les
CSM humaines exposées au cisaillement. Photographies en microscopie optique de CSM humaines
immuno-marquées pour la phosphorylation de ERK1/2, qui induit une coloration du cytoplasme des
cellules en marron.

Pour confirmer son rdle dans les mécanismes de mécanotransduction, I’activation de ERK1/2
sous cisaillement et sous compression a été examinée. L’activation de ERK1/2 est survenue
quand les CSM humaines ont été exposées au cisaillement. La confirmation de la médiation
de ERK1/2 a été fournie par le fait que U0126, un inhibiteur spécifique de 1’activation de
ERK1/2, a aboli I’effet du cisaillement sur 1’activation précoce du géne PTGS2 (cf figure 1l-
6). Ce résultat est similaire a celui observé et rapporté avec les CSM humaines de pulpe
dentaire [KRA10]. Au contraire, ERK1/2 n’a pas ¢été activé quand les CSM humaines ont été
exposées a la compression. A cet égard, les résultats de ce travail different de la littérature qui
rapporte que 1’exposition des CSM humaines a la compression hydrostatique a résulté en une
activation précoce de la voie de signalisation ERK1/2 [KIMO07, PEL12]. Ces différences
peuvent étre expliquées en prenant en considération le fait que, quand les CSM humaines
ensemencées sur des scaffolds de fibres ou de PLLA sont soumises a une compression, elles
sont probablement exposées simultanément non seulement & une compression mais aussi a
une déformation du substrat polymérique sous-jacent [SIMO03]. De plus, la compression de
tels scaffolds sous compression hydrostatique peut également induire un cisaillement a travers

le flux de fluide dans la structure du scaffold poreux.
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En résumé, I’exposition des CSM humaines au cisaillement a induit une augmentation claire
de tous les marqueurs géniques ou moléculaires testés. Cela prouve I’importance de ce
stimulus mécanique dans la réponse de ces cellules souches parce que ces composés bioactifs
sont impliqués dans la régulation et/ou le contrle de divers aspects du processus de
réparation du tissu. Au contraire, I’exposition des CSM humaines a la compression a résulté
en une surexpression légere de seulement certains des génes testés, mais pas d’augmentation
de la voie ERK1/2 suggérant que les CSM humaines ne répondent pas a une contrainte de
compression. Ces résultats établissent que par rapport a la compression, le cisaillement est un
stimulus plus efficace pour induire des réponses des CSM humaines pertinentes par rapport au
processus de réparation osseuse. De tels résultats ont une pertinence importante pour des

applications biomédicales.

Ces résultats seront utilisés dans le chapitre suivant dans une optique de fournir des
microenvironnements appropriés pour exposer les cellules souches a des contraintes

mécaniques efficaces.
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Résumé

En ingénierie tissulaire osseuse, la maitrise de I’environnement mécanique au sein des
bioréacteurs représente un élément clé dans leur optimisation. Des effets positifs d’un flux de
milieu de culture ont été observés dans des bioréacteurs 3D, mais les contraintes appliquées
localement aux cellules demeurent inconnues. Ce défaut d’information a conduit au
développement d’outils numériques pour déterminer le microenvironnement mécanique des
cellules au sein des bioréacteurs. Récemment, une nouvelle géométrie de scaffolds a fait son
apparition : des empilements granulaires. Dans ce chapitre, 1’objectif principal est de
comparer I’efficacité de tels scaffolds avec celle des autres scaffolds présentés dans la
littérature en termes de niveau et de distribution de cisaillement. Dans ce but, trois différents
types d’empilements granulaires ont été générés par une méthode d’éléments discrets, et une
méthode numérique de dynamique des fluides (computational fluid dynamics : CFD) a ensuite
été utilisée pour simuler le flux a travers ces empilements. Les niveaux et les distributions de
cisaillement ont été determines. Une relation linéaire entre le cisaillement et la vitesse
d’entrée a été observée, et sa pente est similaire a celles de données de la littérature. Les
distributions de cisaillement normalisé obtenues sont indépendantes de la vitesse d’entrée et
treés comparables a celles des scaffolds poreux. Les empilements granulaires présentent des
caractéristiques similaires aux scaffolds massifs poreux dont I’utilisation est trés répandue et
présentent 1’avantage d’étre faciles a manipuler et a ensemencer. Les méthodes développées
dans ce chapitre sont généralisables a 1’étude d’autres configurations d’empilements
granulaires. L’ensemble des résultats de ce chapitre a fait 1’objet d’un article publié¢ en 2015

[CRU15].
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1. Introduction

Il existe de nombreux types différents de scaffolds présentés dans la littérature utilisés dans
les bioréacteurs a perfusion. Les mousses extrémement poreuses sont les plus présentes
[HOLO5, DATO06, TANO5, CIO06, VAN11, LIU12] mais des « réseaux de fibres » [VAN11,
RAI02, SIK03, SIK05, ZHAOQ7] et des scaffolds a architecture réguliere [BOS06, OLI09,
MEL11] sont aussi décrits. Tous ces scaffolds sont massifs et poreux et les cellules sont
ensemencées par perfusion d’une suspension cellulaire. Au sein de ces scaffolds poreux
tridimensionnels divers, de faibles flux ont conduit a une prolifération cellulaire accrue
[HOLO5, VAN11] ainsi qu’a des effets ostéogéniques : la surexpression de genes impliqués
dans la mécanotransduction [TANO5, LIU12] et I’augmentation de I’activité de 1’alcaline
phosphatase [GOMO03, ZHAOQ7]. Cependant, en raison de la complexité de la géométrie
tridimensionnelle des scaffolds et de leur mode de perfusion, les contraintes mécaniques
ressenties par les cellules ne sont pas homogénes et ne peuvent pas étre prédites
analytiquement. Dans ce contexte, des outils numériques ont été largement utilisés pour
évaluer les niveaux et les distributions de cisaillement au sein des scaffolds actuels. Les
géomeétries des modéles ont été soit déterminées par microtomographie, soit créées avec des
objets géométriques. Les simulations ont été réalisées par méthode de dynamique des fluides
numérique (« computational fluid dynamics ») [CIO06, RAI02, SAN08, JUN09°, MAE12,
ZER14] ou par méthode de Lattice-Boltzmann [VAN11, PORO05]. Aux flux utilisés
expérimentalement, les niveaux de cisaillement évalués avec les techniques de simulation
prennent des valeurs entre 10™ et 10 Pa. Réaliser une étude numérique systématique dés le
développement d’un nouveau scaffold poreux est contraignant. En 2010, Voronov et al.
[VOR10°] ont donc étudié un ensemble important de scaffolds poreux et ont pu définir une

fonction gamma a 3 parameétres spécifique qui prédit d’une maniére simple les fonctions
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densités de probabilité de tous les scaffolds. Cette fonction a aussi été validée pour d’autre

scaffolds poreux de la littérature.

Récemment, une nouvelle configuration possible de scaffold a été envisagée et étudiée : des
empilements de particules [DAV11, YEA11% YEA11?, PHA14, ORRO08]. Plutdt que d’étre
massifs, ces scaffolds sont composés d’un assemblage de plusieurs particules de biomatériau
sur lesquelles les cellules sont ensemencées. Dans un contexte clinique, de tels scaffolds
seraient plus adaptables aux aléas chirurgicaux, en termes de taille et de forme. Ils
présenteraient aussi 1’avantage d’étre plus faciles a ensemencer et a manipuler.
Expérimentalement, la perfusion de scaffolds granulaires par du milieu de culture a présenté
des effets positifs sur la prolifération cellulaire [DAV11, YEA1la, YEA1lb, ORRO08] et sur
’ostéogénése : augmentation des marqueurs de formation osseuse [DAV11, YEA119,
minéralisation [DAV1l, YEAlla, YEAL1lb], ... Cependant, jusqu’a maintenant et a notre
connaissance, le cisaillement a la paroi des particules dans un scaffold granulaire n’a jamais

été examiné en simulations numériques tridimensionnelles.

Dans ce chapitre, un bioréacteur en colonne composé d’un cylindre vertical rempli de
particules granulaires a été étudié. Trois types d’empilements granulaires ont eté analysés : un
empilement de cubes (précédemment étudié expérimentalement dans le travail de David et al.,
[DAV11]), un empilement de billes pour analyser I’effet de la géométrie et un empilement
bidisperse de billes pour analyser 1’effet de la porosité. Dans ce but, une méthode de
dynamique des fluides numérique en trois dimensions a été développée pour simuler le flux
au sein du bioréacteur en colonne. L’objectif a été de déterminer numériquement les niveaux
et distributions du cisaillement a la paroi de ces scaffolds et de comparer ces résultats avec
ceux des scaffolds poreux massifs, décrits dans la littérature. D’un point de vue biologique,
mes résultats de cette étude numérique présentent une étape clé dans I’optimisation du

microenvironnement mécanique des cellules dans des cultures dynamiques 3D. Les
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distributions de vitesse du fluide et de cisaillement aux parois des particules ont été analysées
en fonction du flux d’entrée et de la géométrie des particules. L’efficacité mécanique du flux
a été évaluée et la dispersion des valeurs de cisaillement a été comparée avec la fonction

gamma a 3 paramétres proposée par Voronov et al [VOR10"].

2. Matériels and méthodes

Le but de cette étude est de déterminer le niveau de contrainte mécanique percue par les
cellules dans un bioréacteur en colonne d’ingénierie tissulaire osseuse [DAV11] composé
d’un tube vertical de Plexiglas® de 13.1 mm de diamétre et rempli de particules de corail.
Dans ce bioréacteur, les cellules sont ensemencées sur la surface des particules et un flux

continu unidirectionnel de milieu de culture alpha-MEM est imposé.
2.1 Génération des empilements granulaires

La simulation du flux dans un bioréacteur nécessite une connaissance précise de la geométrie
du scaffold composé ici de différents empilements de particules. Dans ce travail, trois types

de particules ont été utilisés :

- Des cubes de 3 mm de c6té
- Des billes de 2 mm de diamétre

- Des billes de 3.5 mm de diamétre

Dans chaque cas, les particules ont été considérées comme parfaites d’un point de vue
géométrique et suffisamment grandes par rapport a la taille typique d’une cellule pour pouvoir
supposer un attachement plat des cellules. Trois empilements de particules cubiques et
sphériques ont été générés a partir de ces particules. Les trois configurations sont composées
de :
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- Ccube : 51 cubes de 3 mm de coté
- Cilbille : 71 billes de 3.5 mm de diamétre

- C2bille : 36 billes de 3.5 mm de diamétre et 108 billes de 2 mm de diametre

Dans Ccube, le nombre de particules a été déterminé par rapport a un volume représentatif
d’un empilement de particules correspondant a un défaut de 15 mm de hauteur. Pour les
autres configurations, le nombre de particules a été choisi afin d’avoir la méme surface
spécifique, environ 2740 mm?, fournissant ainsi la méme surface disponible pour
I’attachement cellulaire. Pour créer ces empilements granulaires, les particules ont été choisies
au hasard une par une et laissées tomber sous 1’effet de la gravité dans un tube représentant le
bioréacteur cylindrique. Cette procédure numeérique reproduit de maniere réaliste les
conditions expérimentales de remplissage du bioréacteur. Dans ce but, le logiciel LMGC90
basé sur la méthode des éléments discrets a été utilisé. Ce logiciel a été principalement
développé pour des simulations de matériaux granulaires et tous les détails de cette méthode
de simulation peuvent étre trouvés dans Jean et al. [JEA99] et Radjai et al. [RADQ9]. Pour
chaque configuration, quatre empilements aléatoires ont été générés menant ainsi a douze
empilements granulaires étudiés dans ce travail. Un exemple de chaque configuration peut

étre visualisé sur la figure 1.

Comme la surface globale des empilements a été fixée égale pour toutes les configurations, la
hauteur moyenne de C2bille (h=17.6 mm) est significativement plus faible que celle de Ccube
(h=22.4 mm) et de Clbille (h=23.6 mm). La porosité, définie comme le rapport entre le
volume de fluide sur le volume total de I’empilement, est de 54.2 %, 49.8 % et 46.9 % pour

les configurations Ccube, Clbille et C2bille respectivement.

Grace aux données de positions et d’orientations obtenues avec LMGC90, les douze

configurations sont créées dans le modele numérique puis maillées avec le logiciel Comsol
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Multiphysics 3.4 (Comsol, Inc, USA). Les particules sont considérées comme fixes et
indéformables. Dans tous les empilements granulaires, la méme densité d‘éléments a la
surface des particules a été imposée a une valeur proche de 40 éléments triangulaires par mmz2,
Cette densité avait été identifiée lors d’une étude de convergence préalable comme permettant
a la fois des simulations précises et des temps de calcul raisonnables. Ensuite, le domaine du
fluide composé du cylindre entier moins le volume des particules a été maillé avec des
¢léments tétraédriques tridimensionnels (tétraédres a 10 nceuds, Lagrange P2-P1). Dans toutes
les configurations, la densité moyenne de tétraedres a été fixée a environ 200 tétraedres par

mm?.

2.2 Simulations de dynamique des fluides numérique

Dans toutes les simulations, le fluide a été considéré comme homogéne, newtonien et
incompressible avec une densité p = 1000 kg/m® et une viscosité dynamique n = 1.45x10°°
Pa.s [MILQ9]. Le fluide suit un écoulement classique de Poiseuille a la limite inférieure et la
vitesse suit donc une équation parabolique (Eqg. 111-1) :

2

- Eq. 11-1

v(r) = % * (1
Ou r est la position radiale de la particule de fluide considérée, ¢ est le flux entrant et R est le
rayon du cylindre. Dans cette étude, 5 flux entrants différents ont été testés : 10 mL/min, 50
mL/min, 100 mL/min, 150 mL/min et 200 mL/min correspondant a une vitesse moyenne
d’entrée de 1.2 mm/s, 6.2 mm/s, 12.4 mm/s, 18.5 mm/s et 24.7 mm/s respectivement. La
limite supérieure est définie comme une frontiere libre ou seule la pression est imposée a la
pression atmosphérique. Une condition classique de non glissement est utilisée sur toutes les

autres limites a savoir les parois des particules et du tube. La simulation du flux en trois
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dimensions a I’intérieur du bioréacteur revient a la résolution des équations de Navier-Stokes

en analyse stationnaire.

2.3 Analyses des niveaux et distributions du cisaillement

Les résultats des simulations analysés sont la vitesse du fluide et le cisaillement aux parois des
particules en termes de valeurs moyennes et de distributions. Les lignes de courant ont été
tracées pour observer le comportement du fluide au travers des empilements de particules. Le
cisaillement aux parois a été calculé en tous les nceuds de la surface des particules comme
étant la projection du vecteur contrainte dans le plan perpendiculaire a la normale a la paroi,

selon la formule suivante (Eqg. 111-2) :
t = |T — (T.7)| Eq. 11-2

Ou T = .7 est le vecteur contrainte, 7 est le vecteur normal & la surface et o est le tenseur
des contraintes de Cauchy donné par la loi de comportement classique pour un fluide
newtonien incompressible et visqueux. Pour le calcul des moyennes et la détermination des
distributions de contraintes, chaque valeur de cisaillement a la paroi a été ponderée par la
taille locale du maillage correspondant. Les nombres de Reynolds calculés pour chaque
configuration ont prouvé que 1’on pouvait faire I’hypothése d’un écoulement laminaire. Ceci a
¢té confirmé par la suite par ’obtention d’une relation linéaire entre la vitesse d’entrée et le

cisaillement moyen.

Les fonctions densité de probabilité (fdp) du cisaillement aux parois pour toutes les
simulations CFD ont aussi été générées. Les valeurs de cisaillement ont préalablement été

normalisées suivant 1’équation (Eq. 111-3) :
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T—1 Eq. 111-3

ou T est le cisaillement moyen a la paroi et o, est I’écart-type de la distribution des contraintes
de cisaillement. Les cisaillements adimensionnalisés ainsi obtenus sont ensuite classes du plus
petit au plus grand et répartis dans 50 intervalles de taille égale grace a Matlab. La fonction
densité de probabilité gamma a 3 parametres 77(2.91,-1.43,0.45) définie par Voronov et al.

[VOR10"] a été comparée a ces fdp expérimentales.

2.4 Analyse de I’hétérogénéité

Une analyse d’hétérogénéité de la répartition des contraintes de cisaillement au sein de
I’empilement a également été menée. En effet, dans le contexte de 1’ingénierie tissulaire, il est
nécessaire de créer des greffons homogenes en termes de concentration cellulaire ainsi qu’en
termes de production éventuelle de matrice extra-cellulaire. Cela passe évidemment par une

homogénéité des contraintes de cisaillement présentes au sein du bioréacteur.

Pour caractériser 1’hétérogénéité verticale de la distribution des contraintes au sein des
empilements, le modéle est discrétisé en 50 tranches (cf figure 111-1.a). Pour chaque tranche,
le cisaillement moyen est calculé. L’écart-type entre ces 50 valeurs est noté ofZ.Le
cisaillement moyen sur I’ensemble de I’empilement est noté 7. Pour comparer toutes les

configurations, le paramétre hétérogénéité verticale H; a été défini comme suit :

oz Eq. 111-4
T

De la méme maniere, pour caractériser 1’hétérogénéit¢ radiale de la distribution des
contraintes au sein des empilements, le modele est discrétisé en 20 anneaux (cf figure I11-1.b).

Pour chaque anneau, le cisaillement moyen est calculé. L’écart-type entre ces 20 valeurs est
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noté of.Le cisaillement moyen sur I’ensemble de 1’empilement est noté 7. Pour comparer

toutes les configurations, le paramétre hétérogénéité radiale H, a été défini comme suit :

ol Eq. 11I-5
T

3mm

L

n
I]|

(a) — = (b) ﬁ

Figure 111-1 : (a) Représentation schématique du modéle discrétisé en 50 tranches dans la direction
verticale. (b) Représentation schématique du modéle discrétisé en 20 anneaux dans la direction
radiale.

2.5 Analyse statistique

Pour chaque configuration et pour chaque flux, quatre empilements aléatoires ont été générés
et analysés. Dans cette étude, la valeur moyenne correspond a la valeur moyenne entre les
quatre simulations d’une méme configuration, et les barre d’erreur présentées sur les graphes

représentent plus ou moins un écart-type.

L’analyse statistique a été réalisée avec le logiciel R (The R foundation) avec un seuil de
significativité fixé a 5 % (risque alpha). Un test non-paramétrique de Kruskal-Wallis a été

utilisé pour détecter des différences significatives entre les configurations. Si au moins une
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des configurations était détectée comme significativement différente des autres, un test post-

hoc de Conover-Iman a été utilisé pour comparer les configurations deux a deux.

L’influence du flux entrant sur la valeur moyenne du cisaillement a été étudiée par des tests

de corrélation de Spearman.

3. Résultats

3.1 Vitesse et lignes de courant

Un résultat typique de champ de vitesse 3D pour un empilement de chaque configuration est
présenté figure 111-2 a 200 mL/min. Les lignes colorées représentent les lignes de courant, leur

couleur étant proportionnelle a la valeur de la norme du vecteur vitesse local.

Figure I11-2 : Lignes de courant obtenues pour un empilement de chaque configuration Ccube (a),
Clbille (b) and C2bille (c) a 200 mL/min. La couleur des lignes représente la norme du vecteur vitesse
local. Le fluide circule de bas en haut au sein de I’empilement.

Les valeurs moyennes de vitesse sont de 0.045, 0.053 et 0.054 m/s pour Cube, Clbille et

C2bille respectivement. Ces valeurs peuvent étre comparées a la vitesse moyenne en entrée de
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0.025 m/s. Les niveaux les plus élevés de vitesse sont obtenus dans la configuration C2bille.
Les niveaux de vitesse de fluide au sein des empilements sont donc dépendants de la

géométrie et de 1’organisation spatiale des particules.

3.2 Niveaux de cisaillement

Le cisaillement aux parois des particules est présenté sur la figure I11-3 pour un empilement
de chaque configuration et pour chaque flux entrant testé. Pour un méme flux, le cisaillement
augmente en passant de Ccube a Clbille et de Clbille a C2bille. Comme attendu, le
cisaillement augmente aussi lorsque le flux d’entrée augmente, pour une méme configuration.
Au sein d’un empilement, la localisation du cisaillement maximal est similaire quel que soit le

flux d’entrée.

10 mL/min 50 mL/min 100 mL/min 150 mL/min 200 mL/min

Ccube

Cibille

C2bille

Echelle
(Pa)

Figure I11-3 : Cisaillement aux parois obtenu pour un empilement de chaque configuration Ccube,
Clbille and C2bille a chaque flux d’entrée. Le fluide circule de bas en haut a travers l’empilement.
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La figure I11-4 présente le cisaillement moyen en fonction du flux d’entrée pour chaque
configuration. Chaque barre correspond a la valeur moyenne des quatre simulations sur les

quatre empilements de chaque configuration, avec 1’écart-type associe.

Comme attendu, le cisaillement moyen augmente avec le flux d’entrée. Dans la gamme de
flux d’entrée considérés, la relation entre le cisaillement moyen a la paroi et le flux d’entrée
est linéaire, ce qui valide ’hypothése d’un écoulement laminaire. Les pentes valent 16.1
Pa.s.m™ (p<0.0001, R2=0.995), 27.5 Pas.m™ (p<0.0001, R?=0.995) et 38.6 Pa.s.m™
(p<0.0001, R?=0.998) pour Ccube, C1bille et C2bille respectivement. L’efficacité mécanique
du flux d’entrée obtenu a travers cette pente dépend fortement de la configuration. Pour un
méme flux, le cisaillement moyen aux parois augmente de 70% en passant de Ccube a Clbille

et encore de 40% en passant de C1bille a C2bille.

1 _
m Ccube
0.8 - B Clbille
O C2bille
3
— 0.6 -
c
£
@ 0.4 -
o
©02 -
0 - L
10 50 100 150 200

Flux d'entrée (mL/min)
Figure 111-4 : Cisaillement moyen aux parois pour les configurations Ccube, Clbille et C2bille a 10
mL/min, 50 mL/min, 100 mL/min, 150 mL/min et 200 mL/min. Chaque barre représente la valeur
moyenne calculée pour les quatre empilements de chaque configuration.
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Figure I11-5 : Distribution du cisaillement aux parois pour les configurations Ccube, Clbille et
C2bille a 50 mL/min (a), 100 mL/min (b), 150 mL/min (c) et 200 mL/min (d). Chaque barre représente
la valeur moyenne des quatre empilements pour chaque configuration.
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3.3 Distributions de cisaillement

A T’échelle locale, le flux entrant joue un réle important sur la répartition du cisaillement
appliqué a la surface des particules. Les distributions sont présentés figure 111-5, chaque barre
correspondant a la valeur moyenne des quatre simulations pour les quatre empilements de
chaque configuration, avec 1’écart-type associé. La distribution pour un flux entrant de 10
mL/min n’est pas présentée parce que 100 % des valeurs de cisaillement sont comprises dans
le premier intervalle [0-0.2 Pa] pour toutes les configurations. Comme attendu, le cisaillement
local augmente avec le flux d’entrée. Pour chaque flux, la distribution de C2bille était plus

étalée sur la droite vers les cisaillements élevés que celles de Ccube et de Clbille.

3.4 Analyse de la dispersion locale

Les fonctions densité de probabilité (fdp) obtenues pour les trois géométries de cette étude
sont présentées figure 1l1-6. Les 1000 points correspondant aux 50 points des quatre
empilements et pour les cinq flux d’entrée sont présentés sur un méme graphe. Les trois fdp
obtenues ont une forme de fonction gamma a 3 parametres. Plus précisément, Ccube et
C1bille présentent des fréquences élevées pour les cisaillements faibles, créant un pic élevé et
étroit sur la gauche. Ce pic est plus élevé dans Ccube (0.83) que dans Clbille (0.67). La fdp
de C2bille est plus large avec une valeur maximale plus faible (0.53) et une traine plus
allongée vers les cisaillements les plus élevés. La ligne pointillée sur chaque graphe
représente la fdp T'(2.91,-1.43,0.45) définie par Voronov et al. [VOR10"]. Dans le présent
travail, un test de Kolmogorov-Smirnov a montré que les fdp de toutes les configurations de
cette étude suivaient la distribution gamma a trois parametres 1'(2.91,-1.43,0.45) de Voronov

avec un niveau de significativité de 25 a 30%.
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Figure 111-6 : Fonctions densité de probabilité du cisaillement aux parois adimensionnalisé pour
Ccube (a), Cibille (b) et C2bille (c). 50 points ont été créés pour chaque calcul résultant en un total
de 1000 points par configuration. La ligne pointillée représente la distribution gamma obtenue par
Voronov et al. [VOR10"): 172.91,1.43,0.45).
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3.5 Analyse de I’hétérogénéité du cisaillement

Les différences entre les valeurs d’hétérogénéité verticale ne sont pas significatives entre les
différentes configurations. Par exemple, a 200 mL/min, les hétérogénéités verticales calculées

sont de 34.1%, 30.7% et 31.6% pour Ccube, Clbille et C2bille respectivement.

Les valeurs des hétérogénéités radiales calculées pour toutes les configurations et tous les flux
sont présentées figure I11-7. Pour chaque flux, Hr est de I’ordre de 15% pour C2bille, plus
faible que dans les deux autres configurations (20 a 30%). Pour toutes les configurations, Hr

décroit 1égérement lorsque le flux d’entrée augmente.

40 - ® Ccube

Clbille

[98]
<
I

OC2bille

b
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I
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=
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Hétérogénéité radiale (%)

10 50 100 200
Flux d’entrée (mL/min)

Figure 111-7: Hétérogénéité radiale obtenue pour les quatre empilements des configurations Cube,
C1lbille et C2bille a 10 mL/min, 50 mL/min, 100 mL/min, 150 mL/min et 200 mL/min. Chaque barre
représente la valeur moyenne calculée pour les quatre empilements de chaque configuration.

4. Discussion et conclusion

Dans cette étude, trois scaffolds poreux faits de particules cubiques ou sphériques de taille

millimétrique ont été étudiés. Les cisaillements locaux ont été calculés par CFD pour ces trois
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types d’empilements granulaires. La présente étude numérique tridimensionnelle sur le
cisaillement au sein de scaffolds granulaires a mis en évidence des pistes intéressantes pour le
futur développement de tels scaffolds. La géométrie des particules influence fortement la
vitesse du fluide, les niveaux et les distributions de cisaillement, 1’efficacit¢é mécanique du

flux et joue un réle sur I’homogénéité des cisaillements au sein du scaffold.

Comme attendu pour chaque empilement, une relation linéaire a été établie entre le
cisaillement moyen a la paroi et la vitesse moyenne a 1’entrée du dispositif. La pente de cette
relation linéaire, notée S,, dans la suite de cette étude, représente la capacité du scaffold a
convertir 1’effet du flux de milieu de culture en une stimulation mécanique a 1’échelle
cellulaire. Le tableau I1lI-1 donne les pentes S,, obtenues pour les scaffolds étudiés dans
ce travail ainsi que différents scaffolds analysés dans la littérature. Dans cette étude, Sw est
fortement dépendant de la géométrie du scaffold et de la distribution des tailles de particules.
En particulier, la pente de la configuration C2bille est deux fois plus grande que la valeur

obtenue pour la configuration Ccube.

. Porosité Diametre de Pente S,
Référence Type de scaffold (%) por?“rrr:lc;yen (Pa.s/m)
Zermatten et al. [ZER14] Mousse - SF 55.5 160 56
Zermatten et al. [ZER14] Mousse - PCL 37.9 220 46
Maes et al. [MAE12] Mousse — Ha 73 270 41
Maes et al. [MAE12] Mousse — Ti 77 280 32
McCoy et al. [MCC12] Mousse — CG 90 85-325 75
VanGordon et al. [VAN11] Mousse — PLA 85 271 79
Lesman et al. [LES10] Mousse — PLA 90 500 30
Lesman et al. [LES10] Mousse — PLA 90 150 105
Milan et al. [MIL09] Mousse —PLA 90 - 30
Jungreuthmayer et al. [JUN09"] | Mousse — CG 90.5 96 80
Jungreuthmayer et al. [JUN09"] | Mousse — CaPo 58.5 350 29
Cioffi et al. [CIO06] Mousse — PEGT 80 180 25
Cioffi et al. [C1008] Mousse - Degrapo 77 100 68
Boschetti et al. [BOS06] Mousse — PLA 77 100 78
Ccube Empilement de cubes 54.2 - 16
Clbille Empilement de billes 49.8 - 28
C2bille Empilement de billes 46.4 - 39
VanGordon et al. [VAN11] Fibres 85 - 79
Raimondi et al. [RAI02] Fibres - - 67

Tableau Il1-1: Porosité, taille des pores et pentes S, obtenues pour différents scaffolds de la
littérature et de cette étude.
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Dans la littérature, de nombreuses études portent sur les mousses poreuses utilisées comme
scaffolds. Ces mousses sont composees de différents matériaux, avec une porosité variant de
38 & 90% et un diameétre de pores de 100 a 500 um. Bien que trés dispersées, toutes ces
mousses donnent le méme ordre de grandeur de la pente S,, avec une valeur moyenne
d’environ 50 Pa.s.m™. Goldstein et al. [GOLO01] ont proposé un modéle simplifié de pores
cylindriques pour donner une évaluation analytique de cette pente, inversement
proportionnelle au diameétre de pore et a la porosité. Cette formule prédit grossierement la
variation observée dans les différentes configurations. Les simulations sur des scaffolds de
type «réseaux de fibres » sont plus rares mais deux études référencées dans le tableau

présentent une pente légerement plus élevée que celle obtenue pour les mousses.

Les pentes des empilements granulaires de ce travail sont plus faibles que celles trouvées dans
la littérature mais restent toutefois du méme ordre de grandeur. Ces variations ne peuvent pas
étre expliquées par la faible diminution de porosité observée dans les configurations
granulaires, ce qui suggere un effet important de la taille des espaces vides entre les
particules. La morphologie typique des empilements granulaires rend impossible la définition
d’un diametre moyen des pores. Cependant, on peut noter que 1’espace vide a été réduit
lorsque le nombre de particules et le nombre de leurs points de contacts a été augmenté au
sein d’une méme fraction volumique, en passant par exemple de Clbille & C2bille, qui
présente une pente nettement plus élevée. Ce résultat suggere que la pente des empilements
granulaires pourrait étre améliorée en utilisant une distribution plus large de taille de
particules, ou bien des particules plus petites. Toutefois, il est a noter que la taille des
particules gouverne la vitesse de dissolution du greffon et doit étre supérieure a un certain

seuil, dépendant de la vitesse de création d’os nouveau.

Récemment, Voronov et al. [VOR10"] ont développé une nouvelle méthode basée sur les

fonctions densité de probabilité pour évaluer a priori la distribution de contraintes au sein de
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scaffolds poreux. En particulier, ces auteurs ont montré que la fonction densité de probabilité
gamma a 3 parametres I'(2.91,-1.43,0.45) est suivie par les fdp de contraintes obtenues pour
36 scaffolds extrémement poreux fabriqués sur place et a été validée pour d’autres mousses
poreuses d’autres laboratoires [CIO06, MAE12, JUNO9"]. Cette nouvelle méthode a
également été validée sur les empilements granulaires utilisés dans cette étude montrant que

les fdp de toutes les configurations suivent cette méme distribution gamma 3p.

Cette etude a montré que les scaffolds granulaires suivent la méme fdp que les scaffolds
poreux massifs. Dans Ccube et Clbille, un pic a haute fréquence est observé proche du
cisaillement normalisé -1 suggérant une architecture plus ordonnée, d’aprés les travaux de
Pham et al. [PHA12]. Jusqu’a aujourd’hui a notre connaissance, c’est la seule étude portant
sur les fdp de cisaillement aux parois dans des scaffolds de porosité de I’ordre de 45 a 55%.
Dans ce travail les auteurs ont trouvé que pour les configurations les plus aléatoires et avec
une porosité inférieure a 60%, les fdp suivaient toujours la distribution gamma a 3 parametres
mais avec une modification de forme: un pic a haute fréquence proche du cisaillement
normalisé -1 est apparu, la décroissance généralement observée a la gauche de ce pic a
disparu et I’effet était plus prononcé avec une porosité plus faible. D’apres ces résultats,
I’absence de pic dans la configuration C2bille révéle, comme attendu, une géométrie plus
aléatoire et suggeére que d’autres distributions de tailles de billes conduisant a une plus faible

porosité pourraient étre acceptable.

L’analyse d’hétérogénéité a montré que la configuration C2bille fournit un cisaillement plus
homogéne au sein des empilements que les deux autres configurations. Il est probable que
I’ajout de petites billes dans C2bille par rapport a Clbille a réduit et homogénéisé la taille et
la forme des pores dans I’empilement et par conséquence a considérablement réduit

I’hétérogénéité des contraintes. Ceci est trés important du point de vue de la conception de
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bioréacteurs car ’homogénéité des contraintes est directement liée avec 1’homogénéité de

I’adhérence cellulaire et de la production de matrice extracellulaire.

Dans cette étude, la géométrie initiale du modéle a été créée par une méthode d’éléments
discrets consistant en des particules prélevees aléatoirement une par une parmi une
bibliotheque de particules définies. Cette procédure originale est rapide et facile a
implémenter par rapport & une approche par microtomographie. Une limitation de la méthode
de cette étude dérive des caractéristiques parfaites des particules et de 1’absence de rugosité a
la surface des particules. Cependant, a notre connaissance, 1’effet sur le cisaillement a la paroi
d’une rugosité submicrométrique n’a jamais été analysé¢ dans les différentes simulations sur
scaffolds poreux en raison de la limite imposée par la résolution de la microtomographie.
Prendre en compte la rugosité n’était pas dans les objectifs de cette étude mais créer un
ensemble de particules rugueuses a la place des particules parfaitement lisses est

techniquement réalisable.

Dans les scaffolds poreux 3D, les effets bénéfiques du flux ont été observés et reportés dans la
littérature pour des cisaillements allant de 10° & 102 Pa. La prolifération cellulaire, la
production de matrice extracellulaire, I’activation de protéines et 1’expression de certains
genes liés a la mécanotransduction ont été fréquemment rapportés dans la littérature avec ces
niveaux de cisaillement [TANO5, LIU12, SIK03, SIK05, ZHAO07]. Dans 1’étude présente, de
tels niveaux de contraintes ont été atteints dés 10 mL/min pour toutes les configurations.
Cependant, ce niveau de stimulation est assez différent des valeurs de cisaillement in vivo de
0.8 a 3 Pa [WEI94] ou dans des expériences bidimensionnelles sur des cultures en
monocouche allant de 0.3 a 2 Pa [GRE09, KLE98, L104]. Le dispositif étudié dans ce travail,
un bioréacteur en colonne rempli d’un scaffold granulaire, permet d’atteindre des niveaux de
stimulation de cet ordre de grandeur. Les flux d’entrée élevés requis pour atteindre ces

niveaux indiquent cependant qu’il faut prévoir des expériences a flux intermittent. Un
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chargement mécanique discontinu composé de séquences alternées de faibles flux et de flux
élevés serait comparable a un chargement connu in vivo, avec des phases alternées d’activité

et de repos.

En conclusion, les scaffolds composés d’empilements granulaires sont équivalents en termes
d’efficacité mécanique du flux et de distribution des contraintes, et seraient plus adaptés a un
contexte chirurgical. La configuration C2bille est la meilleure des trois testées dans ce travail
en termes d’efficacité mais aussi d’homogénéité. La méthode numérique proposée ici pourrait
étre directement appliquée a d’autres distributions de particules pour optimiser les scaffolds
par rapport a ces critéres de niveau, de répartition et d’homogénéité des contraintes. Dans un
prochain chapitre, les effets des différentes configurations de ce travail seront étudies
expérimentalement et leurs effets sur la prolifération cellulaire, les marqueurs de formation

osseuse et la minéralisation seront analysés.
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types d’empilements granulaires

89



Chapitre IV Mise en ceuvre expérimentale des résultats numériques : Cultures en bioréacteurs sur
différents types d’empilements granulaires

Résumé

En ingénierie tissulaire osseuse, des bioréacteurs a perfusion ont d’abord été développés de
maniére a assurer un meilleur transport de masse. Le flux de milieu de culture crée aussi des
contraintes au sein des bioréacteurs, qui ont une action sur le métabolisme cellulaire. Les
scaffolds les plus répandus en ingénierie tissulaire osseuse sont des scaffolds massifs poreux
mais récemment des scaffolds granulaires ont commencé a étre etudiés. Ceux-ci ont contribué
a de bons résultats en termes de viabilité et de prolifération cellulaire, de production de

matrice extracellulaire et d’ostéoformation.

Dans ce chapitre, trois configurations géométriques différentes de scaffolds granulaires ont
été testées expérimentalement dans un bioréacteur en colonne. Des cellules souches
mésenchymateuses humaines ont été ensemencées sur des particules de corail de taille
millimétrique dont I’empilement forme un scaffold granulaire. Les effets a court terme d’un
flux continu a 10 mL/min et d’une séquence de stimulation alternant des phases de flux élevé
a 150 mL/min et de flux faible a 10 mL/min ont été analysés et comparés. Les résultats
obtenus permettent la comparaison des différentes configurations géomeétriques envisagées
pour un méme flux, et I’évolution de la réponse cellulaire en fonction du niveau de

stimulation appliqué.
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1. Introduction

Si dés les années 1990, les bioréacteurs ont été utilisés avec des scaffolds poreux, ce n’est que
depuis une dizaine d’années que des scaffolds granulaires ont commencé a étre utilisés et
étudiés. Ces scaffolds présentent des avantages quant a leur ensemencement, notamment si de
grands volumes sont requis, et permettent par leur modularité de remplir des défauts de toute
IV-1 répertorie les travaux qui ont étudié

forme et de toute taille. Le tableau

expérimentalement ces scaffolds ainsi que les résultats obtenus.

Matériau
Référence (dimension | Espéce | Bioréacteur, flux, durée Effet observe
en mm)
Janssen et al. HA/TCP chevre | Bioréacteur a perfusion, | Prolifération cellulaire, production de
[JANOG6] (2-6) 4 mL/min, 19 jours matrice exatrcellulaire in vitro
Formation osseuse in vivo (implantation
en sous cutané chez la souris nude)
Viateau et al. Corail brebis | Spinner flask, 20 Formation osseuse in vivo (implantation
[VIAOT7] Porites (3) rotations/min, 10 jours dans un défaut métatarsien de brebis)
Orr et al. [ORRO08] | PLLA (0.8) |souris | Bioréacteur a perfusion, | Prolifération cellulaire
4.8 mL/min +
compression 330 kPa, 28
jours
David et al. Corail brebis | Bioréacteur a perfusion, Prolifération cellulaire, production de
[DAV11] Acropora 10 mL/min, 21 jours matrice extracellulaire in vitro
Florida (3) Formation osseuse in vivo (implantation
en sous cutané chez la brebis)
Yeatts et al. Alginate humain | Bioréacteur & perfusion, 3 | Prolifération, augmentation de
[YEA11% 4) ou 10 mL/min, 28 jours I'expression de génes (ALP, OPN,
OCN, BMP2), production de matrice
extracellulaire

Tableau IV-1 : Etudes expérimentales portant sur des cultures de cellules souches mésenchymateuses
de différentes especes ensemencées sur des scaffolds granulaires et effet de la perfusion.

Ces études ont duré de 10 a 28 jours, les cellules utilisées sont des cellules souches
mésenchymateuses dans tous les cas, de différentes espéces. Les matériaux constituant les
scaffolds sont divers et les particules étudiées sont de taille millimétrique. Dans tous les cas,
la viabilité cellulaire était bonne et une prolifération cellulaire était observée. Une production
de matrice extracellulaire a été observée dans toutes les études ou ce paramétre a été analysé.

L’étude de Yeatts et al. [YEA11°%] a réalisé une analyse génique et a révélé la surexpression
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de geénes liés a I’ostéoformation : ALP, OPN, OCN et BMP2. Une ostéoformation in vivo a
été observeée dans les 3 cas ou une implantation a été réalisée. Les cisaillements appliqués sont
évalués a 0.07 Pa dans les travaux d’Orr et al. [ORRO08], a 0.1 et 0.3 Pa dans les travaux de

Yeatts et al. [YEA117].

Ces niveaux de cisaillement ont été calculés d’apres les valeurs expérimentales de flux mais
n’ont pas fait I’objet d’une étude d’optimisation de la mécanostimulation des cellules. Ils sont
inférieurs a ceux identifiés comme efficaces dans les cultures 2D sur polystyrene de cellules
souches mésenchymateuses des expériences du chapitre Il (0.7 Pa) et cohérents avec les
données de la littérature (0.7 - 1.2 Pa) [KLE98, LI04, GRE09]. De la méme maniere, les
niveaux de cisaillement in vivo sont compris entre 0.8 et 3 Pa [WEI94]. L’étude numérique du
chapitre 111 a montré que ces niveaux de stimulation pouvaient étre atteints avec des scaffolds
granulaires. Un niveau moyen de 0.7 Pa est notamment atteint gréce a la configuration C2bille

a 150 mL/min.

L’objectif de ce chapitre est d’évaluer les effets a court terme de la géométrie, en mettant en
ceuvre les 3 configurations testées numériquement dans le chapitre 111 et du flux : un flux
faible de 10 mL/min et un flux élevé de 150 mL/min. La réponse des cellules est évaluée en
mesurant, a court terme, 1’expression de plusieurs génes mécanosensibles. Ces expériences
permettront de savoir si les niveaux de cisaillement efficaces en cultures bidimensionnelles le

sont aussi dans un environnement tridimensionnel.
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2. Matériels et méthodes

2.1 Bioréacteur et scaffolds

Le bioréacteur utilisé est composé d’un tube de Plexiglass® vertical d’environ 15 cm de
hauteur et de 13.1 mm de diamétre intérieur. Il est percé a ses deux extrémités pour permettre
la perfusion de milieu de culture. En bas du tube, une petite grille permet 1’homogénéisation
du flux et sert de base aux empilements de particules de biomatériaux. L’ensemble est
stérilisable a I’autoclave. Le biomatériau utilisé dans cette étude est le corail Porites, avec une
porosité de 49% et un diamétre moyen de pores de 250 um, composé a 99% de carbonate de
calcium. 1l est fourni sous forme de billes ou de cubes stérilisés comme présenté sur la figure

IV-1 (Biocoral, France).

Figure IV-1 : Particules cubiques et sphériques de corail Porites
Dans ce travail, trois types de particules ont été utilisés : des cubes d’environ 3 mm de c6té,
des billes d’environ 2 mm de diamétre et des billes d’environ 3.5 mm de diametre. Trois types
d’empilements ont été créés a partir de ces particules, présentant les mémes caractéristiques
que les empilements de particules du chapitre I11. Ces trois configurations expérimentales sont

composeées de :

- Ccube®® : cubes de 3 mm de coté
- C1bille®™® : billes de 3.5 mm de diamétre

- C2bille™® : billes de 3.5 mm de diamétre (1/4) et de 2 mm de diamétre (3/4).
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2.2 Préparation et ensemencement des cellules

Les cellules utilisées dans cette étude sont des cellules souches mésenchymateuses issues d’un
prélevement de moelle osseuse sur déchets opératoire issus d’un patient 4gé de 16 ans (mémes
cellules que pour I’analyse de la production de NO dans le chapitre IT). Pour cette expérience,
les cellules ont été mises en culture pendant plusieurs jours afin d’en obtenir un nombre
suffisant pour ensemencer tous les biomatériaux & hauteur de 1.5x10° cellules/cm?. Le jour de
I’ensemencement, les cellules sont décollées puis mises en suspension dans du milieu a-
MEM-10%-SVF. Les particules de corail sont ensuite plongées dans cette suspension dans un
tube a centrifuger de 50 mL, positionné en position semi-allongée. Pendant la premiere heure,
le tube est tourné de 90° toutes les 15 minutes pour s’assurer que les particules soient
ensemencées de maniere homogeéne. Les cellules sont laissées au repos toute la nuit pour
permettre 1’adhérence. L’ensemencement peut étre controlé sur quelques particules en
utilisant une coloration « green fluorescent protein » (GFP) des cellules, comme présenté sur

la figure 1V-2.

100 pm

Figure 1V-2: Bille et cube de corail Porites ensemencés de cellules souches mésenchymateuses
colorées « GFP » et observés au microscope a fluorescence. La couleur verte observée indique que
l’ensemble de la surface des particules est bien couverte de cellules.
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2.3 Expériences de flux en bioréacteur

Les bioréacteurs sont remplis pour créer les configurations Ccube®™®, C1bille™® et C2bille®®
décrites ci-dessus. Les particules sont prélevées de maniére aléatoire. Pour 1’empilement
C2bille®™, on met alternativement 1 grande bille et 3 petites billes et ainsi de suite, de maniére
a avoir une répartition équilibrée des petites billes sur toute la hauteur de I’empilement. Les
bioréacteurs sont perfusés par un systeme de tubulures lié avec un flacon réservoir de milieu
de culture et une pompe péristaltique (Masterflex® L/S, Cole-Parmer, USA) permettant de
délivrer un flux de 10 mL/min ou de 150 mL/min (cf figure IV-3). Différents régimes de flux
ont été testés et dans chaque expérience, le cas controle est la configuration C2bille™® en
statique. Les résultats du chapitre Il ont montré que la couche inférieure et la couche
supérieure de particules au sein des empilements connaissent un cisaillement moins élevé que
dans les autres couches. Ainsi dans les expériences de ce chapitre, une couche (non
ensemenceée) de billes de verre de diametre 3.5 mm a été disposée en-dessous et au-dessus de

chaque empilement de particules de corail, de maniére a éviter les effets de bord.

- .
Figure 1V-3 : Bioréacteurs pendant une expérience de flux, avec les pompes péristaltiques, le systeme
de tubulure et le réservoir de milieu de culture.
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2.4 Analyse de I’expression génique

Apres la fin des expériences, les bioréacteurs sont ouverts sous hotte et les particules sont
retirées et placées dans du TRIzol® (Invitrogen, France). L’expression relative des génes est
mesurée par RT-PCR. Toutes les PCR sont effectuées en tripliquas. Les genes testés dans le
cadre des expériences de ce chapitre sont: PTGS2, IER3, EGR1, FGF2, IGF1, VEGFA,
IGFBP1, RUNX2, ITGBL, HIF1A et ALP. Le rdle de ces génes a déja été détaillé dans le
chapitre 1l. L’hétérogénéité intra-bioréacteur a eté évaluée en prélevant des particules issues
d’un méme bioréacteur pour réaliser deux échantillons différents. Les particules ont alors été
prélevées de maniere aléatoire dans 1’empilement. Ainsi les barres d’erreur présentées sur

certains graphes de ce chapitre correspondent a 1’écart-type entre ces deux valeurs obtenues.

3. Résultats

3.1 Ciblage des génes activés

Dans un premier temps, une analyse génique a été réalisée sur un grand nombre de genes pour
déterminer quels génes répondaient a la stimulation mécanique induite par le flux dans le
bioréacteur. Cette expérience a été menée sur la configuration C2bille™ (composé de 12
grandes billes et 36 petites billes) qui, pour un flux donné, donne le niveau de stimulation le
plus élevé par rapport aux deux autres configurations. Le cas stimulé correspond a la
configuration C2bille™® soumise a une séquence alternant 3 fois un flux de 150 mL/min
pendant 30 minutes et un flux de 10 mL/min pendant 60 minutes (notée 3*150mL/min dans la
suite). L’expérience dure donc en tout 3h30min. Cette séquence a été imaginée de maniere a
apporter une importante stimulation mécanique aux cellules, mais de facon intermittente, pour

éviter un éventuel décollement di a une exposition prolongée a un cisaillement élevé. Cette

96



Chapitre IV Mise en ceuvre expérimentale des résultats numériques : Cultures en bioréacteurs sur
différents types d’empilements granulaires

notion de sollicitation intermittente des cellules a également été suggérée par Vance et al.

[VANOS5]. Les résultats de I’analyse génique sont présentés figure 1V-4.

QR
20 ~

16 -

12 4

. rlrlrlrlr-rnr-mrlrl

PTGS2  IER3 EGR1 FGF2 IGF1 ALP VEGFa IGFBP1 RunX2 ITGb1l HIF1

O C2bille_exp statique W C2bille_exp 3*150 mL/min

Figure IV-4: Expression relative des génes mécanosensibles dans la configuration C2bille®® en
statique (contr6le normalisé a 1) et avec la séquence de stimulation 3*150 mL/min. QR signifie
quantité relative, les valeurs présentées étant normalisées par rapport au contrdle lors du calcul des
AACT.

Sur I’ensemble des genes testés, cinqg sont surexprimés apres |’exposition au flux.
L’expression des geénes IER3, EGR1, FGF2 et IGF1 est multipliée par un facteur compris
entre 3 et 5. De maniére beaucoup plus nette, ’expression de PTGS2 est quant a elle
multipliée par 19, ce géne est donc treés sensible a I’exposition a la séquence de stimulation
mécanique. Il est analysé seul par la suite pour caractériser la réponse des cellules a un
stimulus mécanique. On remarque que ce géne était également le plus sensible dans les

expériences en 2D du chapitre 11.
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3.2 Effet du nombre de séquences a flux élevé

Pour déterminer si le nombre de séquences & 150 mL/min a une influence sur la réponse
cellulaire, une nouvelle expérience a été réalisee dans les mémes conditions que
précédemment sur la configuration C2bille™ avec la séquence 3*150 mL/min, et avec une
seule séquence de 30 minutes a 150 mL/min (séquence notée 1*150 mL/min dans la suite).
Les résultats de la PCR sur I’expression du gene PTGS2 avec les différentes séquences de
stimulation sont présentés figure 1V-5.

QR
50 -

40 -

30 -

10 -

C2bille_exp statique  C2bille_exp 1*150mL/min C2bille_exp 3*150mL/min

Figure IV-5: Expression relative du géne PTGS2 dans la configuration C2bille®® en statique
(contréle normalisé a 1), a 1*150 mL/min et a 3*150 mL/min. QR signifie quantité relative, les
valeurs présentées étant normalisées par rapport au contréle lors du calcul des AACT.

L’expression du géne PTGS2 est multipliée par environ 3.4 apres application d’une seule
séquence de stimulation mécanique de 30 minutes a 150 mL/min. Cette augmentation
d’expression est treés faible par rapport a celle observée apreés 3 séquences de stimulation
mécanique. Par la suite, la stimulation mécanique retenue pour les expériences est donc 3

séquences de stimulation a 150 mL/min espacées d’une heure a 10 mL/min.
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3.3 Effet de la géométrie et du flux

Les simulations numériques avaient montré dans les résultats du chapitre 111 une différence
nette de niveau de cisaillement entre les trois configurations Ccube, Clbille et C2bille & un
flux donné. De maniere a tester expérimentalement ce résultat numérique, les 3 configurations
Ccube®™ (composée de 16 cubes), C1bille™ (composée de 16 billes) et C2bille®® (composée
de 12 grandes billes et de 36 petites billes) ont été mises en ceuvre et soumises a la séquence
de stimulation 3*150 mL/min. L’expression de PTGS2 mesurée suite a cette expérience est

présentée figure 1V-6.

Qr
40 -

30 -

20 A

10 -

C2bille_exp Ccube_exp Clbille_exp C2bille_exp

Statique | 3*150 mL/min

Figure IV-6 : Expression relative du gene PTGS2 dans les différentes configurations géométriques
testées Ccube®™, Cibille®™ et C2bille®™ dans le cas de la séquence de stimulation 3*150mL/min
(contrdle C2bille®® statique). QR signifie quantité relative, les valeurs présentées étant normalisées
par rapport au controle lors du calcul des AACT.

L’expression de PTGS2 est fortement augmentée dans toutes les configurations testées, le
facteur d’augmentation est de I’ordre de 20 dans la configuration Ccube et compris entre 30 et
40 dans les configurations Clbille et C2bille. Dans ce graphe, la configuration C2bille ne

présente pas d’avantage significatif par rapport a la configuration Clbille.

Les 3 configurations d’empilements ont également été soumises uniquement a un flux de 10

mL/min pendant 3h30, soit la méme durée que dans I’expérience précédente. Les résultats sur
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I’expression du gene PTGS2 sont présentés figure V-7, et comparés au contrdle C2bille

statique.

QR

30
20 -

10 -

C2bille_exp Ccube_exp Clbille_exp C2bille_exp

Statique 10 mL/min

Figure IV-7 : Expression relative du géne PTGS2 dans les différentes configurations géométriques
testées Ccube®®, C1bille®™ et C2bille®™® dans le cas de la séquence de stimulation de 3h30 a 10mL/min
(contrdle C2bille®® statique). QR signifie quantité relative, les valeurs présentées étant normalisées
par rapport au controle lors du calcul des AACT.

Il apparait que les ordres de grandeurs des résultats sont les mémes que dans le cas de
I’expérience précédente. Cependant, la configuration C2bille donne un résultat supérieur a la

configuration C1bille cette fois-ci.

3.4 Comparaison des résultats expérimentaux et numériques

Dans la figure 1V-8 ci-dessous sont reportés les 2 résultats précédents des expériences
réalisées & 10 mL/min et a 3*150 mL/min, ainsi que les résultats numeériques de cisaillement
obtenus au chapitre Ill. Pour chaque grandeur d’intérét (expression relative de PTGS2 ou
pente de la droite « cisaillement moyen en fonction de la vitesse moyenne d’entrée »), les

barres représentent les rapports entre les configurations Clbille et Ccube d’une part, et
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C2bille et Ccube d’autre part, a comparer a la configuration Ccube choisie comme contrdle et

normalisée a 1.

3 - .
m Ccube normalisé
& Clbille / Ccube
0O C2bille / Ccube
2 _
8
E
04
1 _
0 ; . .
Expériences Simulations Expériences
10 mL/min 3*150 mL/min

Figure 1V-8 : Comparaison des résultats expérimentaux et numériques. Les résultats expérimentaux
sont les rapports C1bille®?/Ccube®™ et C2bille®?/Ccube®™ de I’expression relative de PTGS2 a 10
mL/min et a 3*150 mL/min. Les résultats numériques sont les rapports Clbille/Ccube et
C2bille/Ccube des pentes des droites « cisaillement moyen en fonction de la vitesse moyenne

d’entrée ».

D’aprés cette figure, les rapports d’expression du gene PTGS2 a 10 mL/min sont tres
similaires aux rapports de cisaillements obtenus numériquement. Le méme ordre de grandeur
est également retrouvé entre les résultats numériques et les résultats expérimentaux a 150
mL/min sur la différence entre billes et cubes, les deux configurations C1bille®® et C2bille®®

étant identiques.
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4. Discussion et conclusion

Il a été constaté que pour une seule séquence de stimulation de 30 minutes a 150 mL/min, le
géne PTGS2 n’a que trés faiblement répondu par rapport au cas 3*150 mL/min. Cela indique

que plusieurs séquences de stimulation sont nécessaires pour induire I’expression de ce géne.

Dans ce chapitre, les expériences & 10 mL/min et & 150 mL/min réalisées sur toutes les
configurations de scaffold étudiées présentent une surexpression du gene PTGS2 comprise
entre 20 et 40 par rapport au controle statique. Ainsi dans le cas d’un scaffold granulaire

comme ceux étudiés ici, un flux méme faible a un effet important sur la réponse cellulaire.

A 10 mL/min, une hiérarchie Ccube®®/C1hille®*/C2bille®® se dessine de la méme maniére
que dans les résultats numériques de cisaillement. On rappelle les valeurs moyennes de
cisaillement obtenues numériquement pour les différentes configurations a 10 mL/min : 0.01
Pa pour Ccube, 0.02 Pa pour Clbille et 0.04 Pa pour C2bille. A 150 mL/min, les résultats
obtenus sont du méme ordre de grandeur. Toutefois, la différence entre cubes et billes est plus
nette et les deux configurations C1bille®™ et C2bille®® présentent des résultats équivalents,
malgré les différences de niveaux de stimulation entre ces deux configurations (0.5 Pa pour
Clbille et 0.7 Pa pour C2bille a 150 mL/min). Il se pourrait qu’il existe un « effet seuil »,
c¢’est-a-dire qu’en augmentant de plus en plus le cisaillement appliqué, 1’expression de PTGS2

ne dépasse jamais une certaine valeur maximale de réponse cellulaire.

L’expression du géne PTGS2 est activée avec la sequence de 3h30 & 10 mL/min et avec la
séquence 3*150 mL/min mais que faiblement avec la séquence de 30 minutes a 150 mL/min.
La différence de durée d’expérience peut étre a I’origine des écarts observes. Un
prolongement de I’expérience 1*150 mL/min par 3h supplémentaires & 10 mL/min aurait

surement permis de confirmer cette hypothese.
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D’apres les résultats du chapitre I, il existe une contrainte mécanique optimale pour stimuler
les cellules souches mésenchymateuses humaines. Cette contrainte est un cisaillement de
I’ordre de 0.7 Pa. D’aprés les résultats du chapitre 11, la configuration C2bille a 150 mL/min
permet d’atteindre un niveau moyen de cisaillement de 0.7 Pa, contre 0.04 Pa a 10 mL/min.
L’absence de différence de réponse entre les expériences a 10 mL/min et a 3*150 mL/min
était donc inattendu. Plusieurs hypothéses peuvent étre avanceées pour expliquer ce
phénomene. Le substrat n’est pas le méme entre les expérimentations du chapitre 1l
(polystyréne) et les expériences en bioréacteur ou les cellules sont ensemencées sur des
particules de corail Porites. L’environnement tridimensionnel est également différent, une
lame horizontale et plane d’une part et un empilement tridimensionnel de particules rugueuses

d’autre part.

En conclusion, les expériences en bioréacteurs realisées dans ce chapitre ont montré une
activation du géne PTGS2 induite par le flux au sein des scaffolds granulaires. En revanche,
I’absence de différence entre les expériences a 10 mL/min et a 150 mL/min conduit a penser
que l’interpolation directe entre les résultats expérimentaux 2D sur lames de plastique et
résultats expérimentaux 3D sur particules de corail ne peut pas étre réalisée. Il semble donc
intéressant de tester ’effet du substrat sur la réponse des cellules souches mésenchymateuses
aux stimulations mécaniques. Ceci pourrait étre réalisé en 3D, en utilisant des particules de
différents biomatériaux au sein des bioréacteurs, ou bien en 2D pour mieux contréler la
contrainte mécanique appliquée, en réalisant des expériences de cisaillement sur des lames
planes de différents biomatériaux. C’est cette derniére option qui sera testée dans le chapitre

suivant.
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Chapitre IV Mise en ceuvre expérimentale des résultats numériques : Cultures en bioréacteurs sur
différents types d’empilements granulaires
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Chapitre 5

Etude de I'effet du biomatériau sur la
réponse des cellules au cisaillement
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Chapitre V Etude de I’effet du biomatériau sur la réponse des cellules au cisaillement

Résumé

Le substrat d’une cellule est un des éléments fondamentaux de son environnement
tridimensionnel, notamment dans un tissu conjonctif comme le tissu osseux. Une cellule crée
des liaisons avec le substrat sous forme de points focaux essentiellement composés de
protéines transmembranaires appelées intégrines, qui lient le substrat aux protéines du
cytosquelette. La nature du biomatériau qui compose le substrat (composition chimique,

topographie de surface, rigidité, ...) a un réle déterminant dans le métabolisme cellulaire.

Dans ce chapitre, les effets de la nature du biomatériau sur la réponse de cellules souches
mésenchymateuses humaines (CSM) a une contrainte de cisaillement ont été étudiés. Dans ce
but, un dispositif de cisaillement a été spécialement congcu pour pouvoir appliquer un
cisaillement donné a des cellules ensemencées sur des lames d’un biomatériau. Plusieurs
matériaux et plusieurs niveaux de cisaillement ont été testés. La réponse des cellules au
cisaillement est analysée en termes de phosphorylation de la protéine ERK1/2 et d’expression

de génes mécanosensibles a réponse précoce.
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1. Introduction

Les études pour analyser le comportement des cellules face a des stimuli externes sont le plus
souvent réalisées grace a des expériences ou les cellules sont ensemencées en monocouche sur
des supports de verre ou de polystyréne. De cette maniere, il est facile d’observer les cellules
et de leur appliquer des stimuli bien définis. Ce type d’expériences, menées dans le chapitre
II, nous a indiqué un cisaillement optimal sur polystyréne d’environ 0.7 Pa. Cependant, le
substrat de la cellule est le premier élément par lequel elle percoit son environnement, elle y
est attachée par des liaisons solides, qui ont une influence sur son métabolisme. Il est tres
probable que ce substrat ait une influence sur la réponse de la cellule a des stimuli extérieurs,

notamment pour un substrat comme le corail utilisé dans les bioréacteurs du chapitre IV.

La nature des liaisons formees entre la cellule et son substrat dépend de la nature chimique du
substrat lui-méme. Par exemple, il a été montré que les cellules souches mésenchymateuses
s’attachent et poussent plus rapidement sur le plastique de culture que sur de I’hydroxyapatite
[DELO1]. Le chargement électrique local de la surface, rendant le substrat hydrophobe ou
hydrophile, a également une importance significative puisque de nombreux mécanismes
cellulaires sont basés sur des circulations d’ions chargés. Des études ont également montré
que non seulement les cellules différencient la chimie d’un matériau mais elles sont également

sensibles a la cristallinité de matériaux chimiquement identiques [BOY96].

La topographie de la surface du biomatériau influence 1’adhérence, la prolifération et la
différentiation cellulaire. Sur des échantillons d’hydroxyapatite, il a été montré que
I’augmentation de la rugosité était positive sur la prolifération de =~ CSM [DELO1].
Inversement, la prolifération et I’activité de ’ALP de cellules ostéoblastiques humaines ont
diminué avec ’augmentation de la rugosité d’un substrat en titane [MAR95]. Ces résultats

divergents suggerent que I’influence de la topographie de surface sur les cellules dépend du
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type de cellules, de ’organisation du cytosquelette, de la nature de 1’adhérence cellulaire et
méme des interactions intercellulaires [BOY96]. De plus, 1’espacement et la désorganisation
d’éléments de nanotexturation jouent également un role sur 1’adhérence cellulaire. Les
informations des différences de hauteur du substrat sont transmises au noyau via les filaments

d’actine et influencent 1’expression genique [HUN13].

De récents travaux [YIMO05, ENGO06] ont également montré que la différentiation des CSM
était tres dépendante de la rigidité du substrat : les CSM cultivées sur un matériau au faible
module élastique (équivalent a celui des tissus non minéralisés) adoptaient un phénotype de
cellules neuronales, musculaires ou graisseuses. Au contraire, les CSM cultivées sur les

polymeres les plus durs ont plus tendance a exprimer des marqueurs 0SSeux.

Les précédentes considérations montrent que les caractéristiques chimiques, topographiques
et mécaniques du biomatériau ont une influence notable sur de nombreux aspects du
comportement des CSM : morphologie de la cellule, vitesse de prolifération, activité de
I’alcaline phosphatase, voie de différentiation, ... Dans ce contexte, il est raisonnable de
penser que la nature du biomatériau sur lequel les cellules sont ensemencées aura aussi un
effet notable sur la réponse des CSM a une sollicitation de cisaillement. A ce jour et a notre
connaissance, aucun travail dans la littérature n’a réalisé d’étude comparative de la réponse au

cisaillement de cellules en fonction du biomatériau support.

L’objectif de cette partie est ainsi de soumettre des CSM ensemencées sur différents substrats
a un stimulus de cisaillement. Les différents biomatériaux testés sont: le plastique des
flasques de culture (polystyréene), le corail Porites utilisé dans le bioréacteur du chapitre 1V et
le corail de bénitier, qui présente la méme composition chimique avec une porosité quasiment
nulle. La réponse des cellules est mesurée a travers 1’expression de geénes mécanosensibles a

réponse précoce : PTGS2, IER3 et EGR1 et la phosphorylation de la protéine ERK1/2.
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2. Matériels et méthodes

2.1 Conception et développement d’un dispositif de cisaillement

Un dispositif de culture cellulaire a été developpé de maniére a pouvoir appliquer aux cellules
en culture un cisaillement précis et contrdlé, quel que soit le type de biomatériau sur lequel

elles sont ensemencées. Le cahier des charges de ce dispositif est résumé ici :

- Comme tous les bioréacteurs : stérilisable, facile a assembler (pour limiter les risques
de contamination), assurer une température de 37°C et une atmosphére humide avec
5% de CO,, permettre le changement du milieu en conditions stériles, assurer un
approvisionnement adéquat en substances nutritives.

- Pour cette application en particulier : transparent (pour pouvoir vérifier I’absence de

bulles d’air), permettre d’appliquer un cisaillement précis et controlé.

Pour creer un cisaillement uniforme sur toute la surface ou les cellules sont ensemencées, il
faut que les cellules soient ensemencées au fond d’un tunnel d’épaisseur contrdlée et de
largeur suffisamment grande devant 1’épaisseur pour avoir un cisaillement uniforme sur la
majeure partie de la largeur. Ainsi, le dispositif créé s’est inspiré des expériences de

cisaillement réalisées au chapitre I1.

Le cisaillement appliqué aux cellules dans un tel tunnel peut étre calculé selon la formule
suivante, basée sur les caractéristiques d’un écoulement d’un fluide newtonien dans une
conduite a section rectangulaire [COR28] :

d <« (—D"br (2

3
Th
tr=0y=—h)=n_ Ko E) tanh((Zn +1) %) Eq. V-1
n=

Ou n est la viscosité du milieu, ® est le flux dans le tunnel, 2h est la hauteur du tunnel et 2b sa

largeur et :
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4 4 (2n + 1)mh
q=3hb - 8b() Z(z e ( — ) Eq. V-2

Un dispositif spécifique a donc été concu dans le cadre de cette thése, il est présenté figure V-

1.

Figure V-1 : Dispositif de cisaillement développé. Sur la photo sont visibles la pompe, le circuit de
tubulures, le flacon réservoir et le dispositif en lui-méme, fermé hermétiquement grace a un systeme
de vis-écrous.

Le matériau choisi est le Plexiglass®, inerte et transparent. Il est composé d’une piéce socle,
dans laquelle est creusé un canal dans lequel on peut insérer une lame de biomatériau
ensemencé ; d’une lamelle de 0.5 mm d’épaisseur évidée en son centre de maniére a créer un
tunnel de 0.5 mm d’épaisseur lorsqu’elle est posée sur la lame de biomatériau ; ainsi que
d’une piéce couvercle qui ferme le tunnel et est percé de 2 trous cylindriques permettant

I’entrée et la sortie du milieu de culture en circulation responsable du cisaillement.

Ce dispositif est relié a une pompe péristaltique par un systeme de tubulure approprié. La
pompe péristaltique est pilotée par le logiciel WinTest® 7 (Bose, USA) qui permet de définir
n’importe quel régime de flux, en réglant la valeur du flux mais aussi la forme du « signal »

créé ainsi que sa fréquence.
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2.2 Preparation des lames et des cellules

Des lames de différents biomatériaux sont analysées. Des lames de corail sous deux formes,
corail de bénitier et corail Porites, sont étudiées. Le corail Porites est le matériau qui compose
les particules utilisées dans les expériences du chapitre IV. Le bénitier a été choisi pour sa
composition chimique identique au Porites (carbonate de calcium) et son architecture
différente, puisque c’est un matériau non poreux. Des lames de polystyréne servent de cas
contréle (découpées dans des flasques de culture). Des cellules non ensemencées sur des
lames de biomatériau et restées dans les flasques de culture sont analysées. Deux conditions

mécaniques sont testées, un cas statique sans flux et un cas avec un cisaillement.

Des lames de 50 mm de longueur et de 8 mm de largeur sont découpées dans les difféerents
matériaux a tester (bénitier, Porites, polystyréne). Les lames de corail, bénitier ou Porites, sont
ensuite polies successivement avec un papier P1200/4000 puis au micron sur un tapis de
polissage avec pate de diamant. Les lames de polystyrene ne sont pas polies pour ne pas
dégrader le traitement de surface destiné a assurer 1’adhérence cellulaire. Avant d’étre
ensemencées, toutes les lames sont passées dans un bain d’ultrasons pour éliminer les
éventuelles impuretés, puis dans un bain de PBS-antibiotique pour les désinfecter pendant au

minimum deux heures puis dans un bain de milieu de culture pendant au minimum une heure.

Parallélement, les cellules sont préparées. Il s’agit de CSM humaines identiques a celles
utilisées dans le chapitre 1V, disponibles sous formes de cryotubes conservés a -80°C. Les
cellules sont décongelées et mises en culture dans des flasques de culture cellulaire avec du
milieu de culture a-MEM-10%SVF. Lorsque les cellules arrivent a confluence, elles sont
décollees avec de la trypsine puis réensemencees sur les lames de biomatériau. Le milieu est

changé deux heures plus tard et remplacé par du milieu a-MEM-2%SVF. On laisse les
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cellules adhérer une nuit avant de réaliser les expériences de cisaillement. La figure V-2 ci-

dessous présente une photo de lames ensemencées dans I’incubateur.

Figure V-2 : Lames ensemencées de corail de bénitier et de polystyréne dans une boite stérile.

2.3 Expériences de cisaillement

Le flux @ est déterminé a partir de I’équation V-1. Avec une hauteur de fluide de 0.5 mm, le

cisaillement appliqué vaut :

T (Pa)=0.0717 * ® (mL/min) Eqg. V-3
A chaque expérience, une lame ensemencée de CSM est insérée dans le dispositif de maniére
stérile (sous hotte). Le circuit est ensuite disposé dans un incubateur a 37°C et 5% de CO,
puis branché sur la pompe péristaltique (Biodynamic® multicanaux, Bose, USA). Les cellules
ensemencées sur la lame de biomatériau sont sollicitées en cisaillement pendant une durée de
30 minutes. La pompe fonctionne par intermittence, a une fréquence de 2.8 Hz, de maniére a
reproduire le mode de sollicitation appliqué au chapitre 1. La figure V-3 montre le dispositif

au cours d’une expérience de cisaillement sur une lame de bénitier.
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Figure V-3 : Dispositif pendant une expérience de cisaillement sur une lame de corail de bénitier.

2.4 Analyses

Pour les analyses de phosphorylation de ERK1/2, a la fin de I’expérience, le dispositif est
ouvert de maniere stérile, la lame est rincée au PBS puis placée dans un puit ou elle est rincée
avec un tampon de lyse (100 uL) de maniere a dégrader les membranes cellulaires. Le lysat
obtenu est immédiatement congelé a -80°C. La phosphorylation de la protéine ERK1/2 est
ensuite quantifiée par une technique ELISA, et normalisée par rapport a la quantité totale de
protéine dans 1’échantillon, de maniére a s’affranchir des inégalités de quantité de cellules
d’un échantillon a I’autre. Le principe de la technique ELISA est rapidement détaillé ici : le
lysat de chaque échantillon est mis dans un puits au fond duquel sont fixés des anticorps anti-
ERK1/2 pour que les protéines y adhérent. Le reste est ensuite lavé et les protéines restant au
fond des puits sont remises en contact avec le méme anticorps couplé a une enzyme.
L’application d’un substrat compatible avec cette enzyme va émettre ensuite un signal coloré,
dont la densité optique dépendra de la concentration en protéine dans le lysat initial. La figure
V-4 présente une plaque d’analyse Elisa avant la derniére étape de mesure de la densité

optique.
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Figure V-4 : Plaque de puits pour analyse Elisa avant la derniére étape de mesure de densité optique.

Une des analyses de phosphorylation de ERK1/2 (validation du dispositif) a cependant été

réalisée par Western Blot, dont le principe a déja été explique.

Pour ’analyse génique, les lames sont rincées au TRIzol® (Invitrogen, France) et I’expression
des génes mécanosensibles a réponse précoce PTGS2, IER3 et EGR1 est analysée par une

technique de RT-PCR déja décrite précédemment.

3. Résultats

3.1 Calibration de la pompe

Le débit délivré par la pompe a été vérifié, en ouvrant le circuit pompe-bioréacteur et en
faisant fonctionner le programme prévu pour les expériences de cisaillement pendant 10

minutes, 3 fois.
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3.2 Croissance cellulaire

Le tableau V-1 montre des photographies des cultures des CSM en flasque de culture a deux
grossissements différents. Le temps entre 1’ensemencement est indiqué dans la premicre
colonne, sachant que cet ensemencement a été réalisé directement apres la décongélation des
cellules. Sur la premiere image, deux heures aprés I’ensemencement, on peut observer des
cellules en train d’adhérer a la flasque, celles qui sont aplaties, et certaines autres qui n’ont
pas encore adhéré et ont donc un aspect rond sur la photo. Apres 24h, toutes les cellules
vivantes adhérent a la flasque et commencent a s’étaler. Aprés 48h, on peut constater que les
cellules ont commence a proliférer. La croissance continue a 72h et & 7 jours, les cellules
devenant de plus en plus fusiformes au fur et a mesure que leur densité augmente. Au bout de
7 jours, la flasque de culture est quasiment a confluence, ¢’est-a-dire que I’intégralité de sa
surface est recouverte de cellules. Les cellules sont alors prétes a étre décollées, soit pour étre
réensemencées dans plusieurs flasques pour continuer la phase de prolifération, soit pour étre

réensemencées sur les lames pour 1I’expérience de cisaillement.

Temps de

culture Grossissement x20 (échelle=100 pm) Grossissement x10 (échelle=200 pm)

2h

24h
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48h

100 um

72h

7 jours

100 um

Tableau V-1 : Photographies au microscope optique des CSM humaines en culture au fur et a mesure
de leur croissance en flasque de culture.

3.3 Ensemencement des lames de biomatériau

Apres I’ensemencement sur les lames de corail, il devient impossible d’observer les cellules
au microscope optique en transmission. Une lame témoin (bénitier) a donc été ensemencée en
plus des lames prévues pour les expériences de cisaillement pour vérifier la présence et la
densité des cellules. Cette lame a été analysée au microscope confocal multiphotonique
(Nikon A1IR MP PLUS®). La figure V-5 ci-dessous montre une image typique obtenue sur
une zone de 500 pm par 500 pm. Certains filaments du cytosquelette apparaissent
fluorescents, ce qui permet de distinguer les cellules, leur nombre et leur forme. Le noyau des
cellules apparait lui en noir. Cette image a permis de vérifier qu’il y avait une bonne densité

cellulaire sur les lames de corail.
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Figure V-5 : Image obtenue en microscopie confocale ultiphotonique lors de I’observation d’une
lame de corail de bénitier ensemencée avec des CSM humaines.

3.4 Résultats des analyses de la phosphorylation de ERK1/2

3.4.1 Validation du dispositif de cisaillement sur lames de polystyréne

Le dispositif de cisaillement développé au cours de ce travail est testé une premiere fois pour
verifier sa capacité a fournir aux cellules une contrainte de cisaillement maitrisée. Ainsi
plusieurs lames de polystyrene sont préparées et ensemencées et plusieurs niveaux de
cisaillement sont appliqués compris entre 0.17 Pa et 1.96 Pa, chaque niveau de cisaillement
étant appliqué a une seule lame. Le cas contréle est une lame de polystyrene a laquelle aucun
cisaillement n’est appliqué. Les résultats de ce test sont présentés figure V-6, qui donne la
phosphorylation de ERK1/2 mesurée par Western Blot en fonction du cisaillement appliqué

aux CSM pendant 30 minutes.
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Figure V-6 : Induction de la phosphorylation de ERK1/2 au sein des cellules ensemencées sur lames
de polystyrene en fonction du cisaillement appliqué pendant 30 minutes.

Tous les niveaux de phosphorylation pour tous les cisaillements testés sont supérieurs au
niveau basal du contréle. La phosphorylation augmente régulierement de 0 a 1.67 Pa pour
atteindre un facteur de 5 par rapport au niveau basal. Le cisaillement a 1.96 Pa en revanche
montre une décroissance nette par rapport au cisaillement de 1.67 Pa et le niveau de
phosphorylation est le plus bas de tous les cisaillements testés. Ces résultats confirment que la
phosphorylation de ERK1/2 constitue un bon marqueur pour quantifier la réponse des cellules

souches au cisaillement. Ils corroborent également les résultats du chapitre 11.
3.4.2 Phosphorylation de ERK1/2 sur les autres biomatériaux

La phosphorylation de ERK1/2 est ensuite mesurée sur les cellules qui ont été ensemencées
sur le corail de bénitier et Porites et stimulées pendant 30 minutes a 0.90 Pa. Le cas controle
est une flasque de culture dans laquelle aucun cisaillement n’est appliqué. Chaque expérience
est realisée sous forme de tripliquas. Les résultats de cette expérience sont présentés figure V-

7.
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Figure V-7 : Induction de la phosphorylation de ERK1/2 au sein des cellules ensemencées en flasques
et sur lames de corail en fonction du cisaillement appliqué pendant 30 minutes.

A 0 Pa, il apparait que la phosphorylation de ERK1/2 a été induite dans le cas de
I’ensemencement sur les lames de bénitier, mais ceci n’est pas observé dans le cas du corail
Porites. En ce qui concerne I’application du cisaillement a 0.9 Pa, la phosphorylation de
ERKZ1/2 est induite par I’application de la contrainte sur le Porites mais pas sur le corail de

bénitier. On note cependant une importante variabilité a 0 Pa pour le corail Porites.

3.4.3 Analyse de [’expression génique en fonction du cisaillement et du

biomatériau

L’analyse de ERK1/2 ne pouvant étre utilisée dans le cas du bénitier en raison de I’induction
de sa phosphorylation par le matériau, une analyse génique a été effectuée. L’expression
relative des génes PTGS2, IER3 et EGR1 a été analysée sur les lames de polystyréne et de
corail de bénitier. Les résultats sont présenté figures V-8 et V-9. Dans les deux cas, il est

observé un tres léger effet du cisaillement.
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Figure V-8 : Expression génique mesurée par RT-PCR par des CSM ensemenceées sur lame de corail
de bénitier, en fonction du cisaillement appliqué. QR signifie quantité relative, les valeurs présentées
étant normalisées par rapport au contréle lors du calcul des AACT.

QR
6 _
5 _
00 Pa
4 - 00.17 Pa
@0.76 Pa
31 m1.24 Pa
5 1 m1.67 Pa
: m1.96 Pa
1 . |—* J_
0 .

PTGS2 IER3 EGR1

Figure V-9 : Expression génique mesurée par RT-PCR par des CSM ensemencées sur lame de
polystyréne, en fonction du cisaillement appliqué. QR signifie quantité relative, les valeurs présentées
étant normalisées par rapport au contréle lors du calcul des AACT.
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4. Discussion et conclusion

Un dispositif a été congu dans I’optique d’appliquer un cisaillement bien défini a des cellules
ensemencées sur différents biomatériaux. Ce dispositif a été validé. Des lames de différents
biomatériaux ont pu étre insérées dans le dispositif. Une fois calibré précisément en termes de
dimensions et de flux, la contrainte mécanique exacte appliquée aux cellules peut étre
mesurée et contr6lée. Les CSM, sensibles aux contraintes de cisaillement, répondent
notamment par ’activation de la protéine ERK1/2 et ceci a pu étre observé pour les cellules

ensemenceées sur lames de polystyrene pour différents niveaux de cisaillement.

Ce résultat montre également qu’il existe probablement un cisaillement optimal pour activer
ERK1/2. Ce cisaillement optimal est aux alentours de 1.67 Pa dans le cas de cellules souches
ensemenceées sur les lames de polystyréne, ou du moins compris entre 1.24 Pa et 1.96 Pa. Ce
cisaillement optimal dépend du biomatériau sur lequel les cellules adhérent. En effet les
résultats sur ’expression génique montrent que les mémes niveaux de cisaillement ne donnent
pas les mémes résultats d’un biomatériau a 1’autre. Il est également envisageable que le
cisaillement qui est le plus influent sur la phosphorylation de ERK1/2 ne soit pas celui qui est
le plus influent sur 1’activation des geénes ou la production de monoxyde d’azote NO. On peut
cependant remarquer que les résultats de phosphorylation de ERK1/2 (figure V-6) ont la
méme allure croissante puis décroissante que les résultats de production de NO avec les
mémes cellules et sur un support équivalent (figure 11-3a, chapitre Il). Ils permettent méme
d’affiner ces résultats puisque 5 points de cisaillement ont été réalisés entre 0.1 Pa et 2.1 Pa,

contre un seul point a 0.7 Pa dans ces expériences du chapitre I1.

L’¢tude de la phosphorylation de ERKI1/2 sur les lames de corail apporte plusieurs
enseignements. Dans le cas du beénitier, le simple fait de transférer les cellules de la flasque de

culture aux lames de corail active la phosphorylation de ERK1/2 méme sans application de
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cisaillement. Ceci peut étre di a la nature physicochimique du biomatériau et/ou des liaisons
qui se creent entre le biomatériau et les cellules. Par conséquence, I’application d’un
cisaillement a ces cellules n’augmente pas le niveau de phosphorylation de ERK1/2 par
rapport au cas statique. Ainsi il apparait qu’il existe un plafond de phosphorylation et que
celle-ci ne peut pas augmenter a 1’application d’un flux si elle est déja activée en statique par
le fait de I’adhérence des cellules au biomatériau. En revanche, dans le cas du corail de
Porites, la protéine ERK1/2 n’est pas activée dans le cas statique et on peut observer une
différence entre le niveau basal de phosphorylation & 0 Pa et le niveau obtenu apres
application du cisaillement pendant 30 minutes. Le cisaillement a donc bien un effet sur la
phosphorylation de la protéine ERK1/2, mais seulement dans le cas ou celle-ci n’est pas déja
« pré-activée » sur le biomatériau. La différence de phosphorylation entre les deux matériaux
a 0 Pa ne peut pas s’expliquer par une différence de chimie du biomatériau. On peut en
déduire une importance fondamentale de 1’état de surface, de la rugosité et de la porosité du

matériau.

Enfin, il est a noter que toutes les expériences de ce chapitre présentent des résultats
globalement plus faibles que ceux attendus. Lorsqu’un effet du cisaillement est observé, les
niveaux d’activation des genes et de la protéine ERK1/2 sont assez faibles. Certaines
expériences n’ont pas donné de résultats concluants en raison de ces faibles niveaux de
réponse. Le systéme développé et le plan d’expérience dans son ensemble présentent des
limites. Le dispositif créé présente des imperfections, les dimensions des différents éléments
présentent nécessairement des imprécisions, de méme pour les lames. En effet, celles-ci ont
d( étre découpées puis polies, en pratique elles avaient toutes des dimensions différentes et
certaines par exemple ne faisaient pas exactement la méme épaisseur tout le long de la lame.
De plus, la densité cellulaire des lames avant les expériences de cisaillement n’a pas pu étre

contrdlée sur les lames de corail. Sur le corail de Porites, poreux, une partie des cellules s’est
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probablement ensemencées au fond des pores en contact avec la surface supérieure et n’ont
donc pas pu étre en contact avec le flux a I’origine du cisaillement. Enfin, la lamelle évidée
disposée sur la lame de biomatériau crée un canal de 5 mm de largeur et repose sur la lame de

part et d’autre, créant ainsi des zones ou les cellules ne sont pas stimulées.

Cependant, en ayant désormais conscience des aléas expérimentaux, le dispositif créé est
fonctionnel et pourra étre réutilisé pour répondre a de nouvelles questions sur la réponse de

cellules au cisaillement en fonction de leur substrat.
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Conclusion et perspectives

Dans ce travail de thése, nous nous sommes intéressés au phénomeéne de mécanotransduction
a travers la sensibilité des cellules souches mésenchymateuses aux contraintes mécaniques.
Dans un contexte d’ingénierie tissulaire osseuse, ces cellules sont cultivees dans des
bioréacteurs qui leur fournissent, entre autres, un environnement mecanique tridimensionnel.
Les objectifs de ce travail étaient de comprendre a quelles contraintes mécaniques les cellules
souches mésenchymateuses sont les plus sensibles et de proposer des pistes d’amélioration
des bioréacteurs existants en tirant partie de cette sensibilité. Pour cela, des expériences ont
été réalisées sur des cultures de cellules souches mésenchymateuses, en 2D et en 3D, et de
nombreux marqueurs biologiques de la réponse cellulaire aux stimuli mécaniques ont été
analysés. Des simulations numériques du flux au sein d’un bioréacteur d’ingénierie tissulaire
osseuse ont également été réalisées pour comprendre les niveaux et distributions de

contraintes mécaniques appliquées aux cellules.

Le premier chapitre bibliographique s’attache dans un premier temps a une description du
tissu osseux, connaissance indispensable au développement de dispositifs permettant de
reproduire du tissu osseux in vitro. Le phénoméne de mécanotransduction est ensuite abordé
et un état des connaissances de la sensibilité des cellules souches mésenchymateuses
humaines aux contraintes mécaniques est dressé. Puis le principe de 1’ingénierie tissulaire et
les premiers résultats fondamentaux dans le cas du tissu osseux sont décrits. Les bioréacteurs
a perfusion et leurs parameétres sont ensuite étudiés du point de vue de la réponse des cellules
aux contraintes mécaniques. Enfin, I’accent est mis sur le développement des outils

numériques pour aider a la compréhension des phénomenes mécaniques au sein des
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bioréacteurs et a leur optimisation. L’ensemble de ce chapitre permet de rappeler I’importance
fondamentale de la prise en compte de la sensibilité des cellules aux contraintes mécaniques
dans la conception des bioréacteurs, et un travail de recherche est encore nécessaire sur des
aspects a la fois biologiques et mécaniques, pour améliorer nos connaissances sur 1’effet des
contraintes mécaniques sur la fonction cellulaire et pour optimiser les bioréacteurs du point de

vue de la mécanotransduction.

Dans le chapitre II, des expériences ont été mises en ceuvre pour déterminer a quel type de
contrainte mécaniques les cellules souches mésenchymateuses humaines sont les plus
sensibles. Des cellules ont été soumises soit & une contrainte de cisaillement, soit & une
contrainte de compression hydrostatique, de différents niveaux. La production de monoxyde
d’azote, I’expression de génes caractéristiques de la mécanotransduction et la phosphorylation
de ERK1/2 ont été analysées. Les résultats obtenus montrent que les cellules souches
mésenchymateuses humaines sont particulierement sensibles a une contrainte mécanique de

cisaillement, de I’ordre du Pascal.

Dans le chapitre 111, une simulation numérique de dynamique des fluides est réalisée dans le
but de modéliser le flux au sein d’un bioréacteur en colonne et a travers différents types de
scaffolds granulaires. Les scaffolds sont créés numériquement a partir du logiciel LMGC90
puis les simulations d’écoulement sont réalisées avec le logiciel Comsol Multiphysics. Les
niveaux et les distributions de cisaillement aux parois des particules sont analysés en fonction
du flux d’entrée et de la configuration géométrique du scaffold. Ce chapitre permet d’établir
que les scaffolds granulaires sont aussi efficaces pour convertir le flux en contraintes de
cisaillement appliquées aux cellules que les scaffolds massifs poreux décrits dans la
littérature. De plus, la configuration bidisperse de billes apparait comme étant la meilleure
parmi celles testées par rapport au niveau mais aussi a I’homogénéité des contraintes au sein

de ’empilement.
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Le chapitre IV consistait en la mise en ceuvre expérimentale des configurations numériques du
chapitre I11. Ainsi des cellules souches mésenchymateuses ont été ensemenceées sur plusieurs
configurations de scaffolds granulaires, composés de particules de corail, et soumises a
différents niveaux de flux. L’expression génique de ces cellules a été analysée et a montré que
le flux induisait une surexpression du géne PTGS2 mais du méme ordre de grandeur pour 10
ml/min et pour 150 mL/min, alors que les niveaux de stimulations (évalués au chapitre I1I)
sont différents et que les cellules répondent de maniére trés différente a ces stimuli lors des

cultures 2D sur polystyréne (chapitre I1).

Le substrat des cellules jouant trés probablement un réle important dans la réponse cellulaire
aux contraintes mécaniques, des études expérimentales de cisaillement sur des cellules
souches mésenchymateuses humaines ensemencées sur différents types de biomatériaux
(polystyréne et corail) ont été réalisées dans le chapitre V. L’expression de certains genes
ainsi que la phosphorylation de ERK1/2 ont été analysées. Ces expériences ont montré que
I’effet du cisaillement sur 1’activité des cellules était dépendant du substrat sur lequel se
trouvaient les cellules. Par exemple, un corail de bénitier active la phosphorylation de ERK1/2

au repos contrairement a un corail de type Porites.

En conclusion cette étude multidisciplinaire a permis de montrer que les cellules souches
mésenchymateuses humaines sont sensibles aux contraintes mécaniques, en particulier de
cisaillement, mais leur réponse dépend largement du substrat sur lequel elles sont
ensemencées. L’analyse numérique des contraintes mécaniques menée dans le chapitre III a
permis de mieux connaitre 1’environnement des cellules au sein d’un bioréacteur a scaffolds
granulaires, comme celui mis en ceuvre dans le chapitre IV. La non-corrélation entre les
résultats du chapitre Il et ceux du chapitre IV indique que la nature du biomatériau et sa forme
géométrique tridimensionnelle ont un effet important sur la fonction cellulaire, et ceci a été

partiellement testé et confirmé dans le chapitre V.
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Les réponses obtenues dans ce travail soulévent de nouvelles questions et sont une base pour
de nouveaux axes de réflexion, & la fois du point de vue numérique et du point de vue

expérimental. Par la suite, trois perspectives de ce travail devraient étre abordées.

Cette these montre que les résultats obtenus avec une culture en 2D sur polystyréne ne sont
pas directement transposables a un bioréacteur 3D avec particules de corail. Les premieres
études biomatériaux en 2D réalisees au cours de ce travail doivent étre perfectionnees et
multipliées en prenant en compte la topographie de surface. Cependant, on ne peut négliger
I’environnement tridimensionnel qui a également un réle déterminant sur le niveau, la
distribution et 1’homogénéité des contraintes mécaniques d’une part, et sur la fonction
cellulaire d’autre part. L’ensemble des paramétres tridimensionnels des scaffolds granulaires
(taille des particules, dispersion de la taille des particules, courbure des particules) pourraient
étre étudiés expérimentalement en utilisant des granules modeles. Dans un premier temps,
nous envisageons de réaliser des cultures 3D en bioréacteurs sur des scaffolds de corail et de

Verre.

Le microenvironnement des cellules dans un bioréacteur est composé du biomatériau et de la
mécanostimulation induite par le flux, mais aussi du milieu de culture en lui-méme. Celui
utilisé dans ce travail est un milieu de culture « classique » pour la culture des CSM. Le
milieu pourrait étre supplémenté avec des molécules biochimiques « signaux » pour stimuler
I’activité des CSM et favoriser leur différentiation en ostéoblastes, comme par exemple des
substances produites par les ostéocytes ou les ostéoclastes, de maniére a mimer les processus

biologiques existants in vivo lors des phases de mécanosensation-résorption-apposition.

Enfin, les résultats numériques et experimentaux obtenus dans ce travail de thése sur les
cultures en bioréacteurs ont permis de tirer des conclusions sur les conditions a réunir pour

garantir une mécanostimulation homogéne et efficace des cellules souches humaines. Ces
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résultats seront utilisés pour réaliser des cultures de cellules souches mésenchymateuses de
brebis sur particules de corail pendant une semaine. Les particules ensemencées seront ensuite
implantées dans des brebis au niveau d’un défaut métatarsien. Les résultats de réparation et
d’ostéoformation pourront étre comparés a ceux obtenus préalablement avec des cellules non

stimulées mecaniquement.
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Résumé

L’ingénierie tissulaire osseuse a récemment connu de nouveaux développements grace a la prise en compte
du phénoméne de mécanotransduction dans la conception des bioréacteurs. Toutefois, des progres restent a
faire sur nos connaissances sur les mécanismes de la réponse des cellules souches mésenchymateuses (CSM)
aux contraintes mécaniques en vue d’optimiser 1’environnement mécanique tridimensionnel des cellules dans
les bioréacteurs.

L’objectif de cette thése est double : déterminer le meilleur microenvironnement mecanique pour des CSM
humaines et appliquer cet environnement au sein d’un bioréacteur. Pour cela, des CSM humaines ont été
cultivées dans différentes conditions et soumises a des contraintes mécaniques. Leur réponse a été analysée
via des marqueurs précoces de 1’ostéogénese. En paralléle, un modéle numérique a été développé pour
simuler 1’écoulement dans un bioréacteur a scaffold granulaire et déterminer le niveau et la répartition des
contraintes ressentis par les cellules. Il a été mis en évidence que la réponse des cellules a une stimulation
mécanique dépend tres fortement de son environnement tridimensionnel.

Ce travail a la fois mécanique et biologique permet de dégager des pistes d’amélioration des bioréacteurs et
des scaffolds en vue de I’optimisation de I’environnement mécanique tridimensionnel des cellules en
ingénierie tissulaire osseuse.

Mots clés: Ingénierie tissulaire osseuse, cisaillement, mécanotransduction, bioréacteur, modélisation,
dynamique des fluides, scaffolds granulaires

Abstract

Bone tissue engineering is currently in full development and a growing field of research. The consideration
of the mechanotransduction process is a key factor in the optimization of bioreactors. Mesenchymal stem
cells (MSC) used in bone tissue engineering are known to be mechanosensitive but our knowledge of the
mechanisms of cell response to mechanical stress needs to be improved.

This thesis has a double goal: determining the best possible mechanical microenvironment for human MSC,
and apply this environment in a bioreactor. To that aim, human MSC were grown in different conditions and
subjected to mechanical stresses. Their response was analyzed through osteogenesis markers. A numerical
model was also implemented to simulate the flow in bioreactor with a granular scaffold and evaluate levels
and distributions of stresses felt by cells. It was shown that cell response to mechanical stress is strongly
dependent on the tridimensional environment.

This biological and mechanical study highlights tracks of improvement for bioreactors and scaffolds to
optimize the mechanical tridimensional environment of cells in bone tissue engineering.

Key-words: Bone tissue engineering, shear stress, mechanotransduction, bioreactor, modeling, computational
fluid dynamics, granular scaffolds



