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Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

a volonté de réparer, générer, fabriquer des cellules, des tissus et des organes déficients

ou agés, voire atteindre 'immortalité, a toujours été une partie intégrante de 'ambition

humaine. Ce réve de jouvence est trés bien illustré par la mythologie grecque et la
légende du titan Prométhée, illustré magnifiquement par Rubens au 17¢me siécle, qui donna aux
hommes le pouvoir du feu. Il entra ainsi en conflit avec le dieu Zeus qui lui infligea un supplice. Il
fut enchainé a un rocher dans les montagnes du Caucase ou un aigle lui rongeait le foie toute la
journée. Son supplice était infini car toutes les nuits, son foie se régénérait. Cette l1égende laisse
supposer que les Grecs anciens avaient découvert que le foie est I'un des rares organes humains
a se régénérer spontanément en cas de 1ésion. Ensuite, les religions ont rapporté leurs histoires
légendaires notamment avec la guérison miraculeuse du diacre Justinien par Saint Come et Saint
Damien qui réaliserent la greffe allogénique d’une jambe prélevée sur un cadavre (llle siecle
apres J.C.).
Bien que ces histoires légendaires représentent des notions d’espoir ou de courage, elles
refletent aussi le désir ancestral de 'Homme d’étre capable de créer par eux-mémes des organes

fonctionnels.

Cet espoir des cliniciens et scientifiques s’est concrétisé par le développement de la
médecine réparatrice et régénérative. La médecine régénératrice vise a reproduire
artificiellement les processus biologiques permettant au corps de se reconstituer aux niveaux
tissulaire, cellulaire et moléculaire. Il ne s’agit plus, comme dans le cas de la médecine clinique,
de conserver l'intégrité du corps mais plutét de combattre la dégénérescence en elle-méme.
Ainsi, 'objectif n’est plus la guérison, mais bien la régénération, ce qui en soit ne suppose aucune

limite.

Grace a lintroduction de méthodes d’investigations et d’analyses scientifiques, une
nouvelle conception de la Nature est apparue, conduisant a des découvertes biologiques ainsi
qu’a la compréhension du fonctionnement de certaines maladies et de certains traumatismes. De
nos jours, des matériaux prothétiques et/ou artificiels sont couramment utilisés pour remplacer
des tissus ou des membres afin de fournir une restauration partielle des fonctions
endommagées. Différents domaines de la chirurgie reconstructrice se sont développés et ont
émergé pour améliorer la qualité de vie avec comme concept de base I'idée selon laquelle : un

tissu ou organe en remplace un autre. L’évolution ainsi que la modernisation des techniques de
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transplantations amenent, aujourd’hui, a trois types de greffes en fonction de l'origine du

tissu/organe :

o la greffe autologue ou les greffons, essentiellement des cellules ou des tissus,
proviennent du patient. Elle méne a de faibles risques immunitaires, cependant la
quantité des greffons disponibles est limitée.

o la greffe allogénique ou les greffons proviennent d’'une source humaine différente. La
disponibilité des greffons est acceptable mais le risque élevé de réponse immunitaire
entraine la mise en place de traitements adaptés.

e la greffe xénogénique ou le donneur appartient a une espece différente. La réponse
immunitaire est acceptable dans certain cas, cependant, un dépistage efficace doit étre

mis en place afin d’éviter la transmission de virus animal.

Le nombre de personnes sur liste d’attente d’'une greffe dans le monde est en perpétuel
augmentation au fil des ans, atteignant aux Etats-Unis une estimation de 115 000 actuellement.!
Au sein de I'Union Européenne, les valeurs de 50 000 patients ainsi qu'une moyenne de 12 morts
par jour attendant une transplantation ont été rapportées par le Conseil de I'Europe en 2011.2
Concernant la France, la Figure 1 illustre la tendance précédemment décrite avec une liste
d’attente culminant a 16 371 patients en 2011 mais surtout un nombre des greffes pratiquées en

stagnation.3

Liste d’attente : évolution 2005-2011

20000

15675 16371

15000 13726 14505
12465 13092
11953

10000

sooo 4238 4428 4667 4620 4580 4708 494>

=~ > L] - - - -

2005 2006 2007 2008 2009 2010 2011

=g Nombre total de malades inscrits en liste d'attente chaque année

. Nombre de greffes pratiquées dans I'année

Figure 1: Evolutions du nombre de malades inscrits sur une liste d’attente pour une

greffe et du nombre de greffes pratiquées en France entre 2005 et 2011.

1 United Network for Organ Sharing. http://www.unos.org (derniéere consultation le 21/07/2012).
Z Conseil de I'Europe. http://www.edqm.eu/fr/Journee-europeene-don-dorganes-1223.html.
3 Agence de la biomédecine. http://www.dondorganes.fr/016-les-chiffres-cles.
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C’est dans ce contexte que l'ingénierie tissulaire a émergé en apportant la capacité de se
confronter a la pénurie d’organes générée par le manque de donneurs. Par cette approche
multidisciplinaire, de nouveaux tissus fonctionnels sont fabriqués par des cellules qui sont
principalement associées a une matrice supportant et guidant le développement tissulaire. Afin
de mener a la réussite de ce domaine, divers défis doivent étre affrontés tels que les ressources
cellulaires, la manipulation des fonctions cellulaires et I'utilisation efficace des cellules souches
qui présentent un tres fort potentiel. A vrai dire, I'émergence de la biologie des cellules souches a
conduit a un nouveau domaine, la médecine régénérative, compte tenu de leur capacité a se

différentier et a produire des constructions tissulaires fonctionnelles des organes les plus vitaux.

Notre travail s’inscrit dans la thématique de la reconstruction osseuse. Nous avons
cherché a développer de nouvelles structures biomimétiques a base de polymeéres composites en
vue de produire, a plus long terme, des implants biomédicaux attrayants. Ce projet a pour
objectif d’élaborer des supports tridimensionnels poreux a base de polyesters biocompatibles et
biodégradables par la technique de I'électrofilage (« electrospinning »). Nous avons également
cherché a conférer aux supports une biofonctionnalité indispensable dans le cadre d'une
application de reconstruction osseuse. Pour ce faire, une biocéramique a été incorporée aux
mats non tissés, et parallelement la fonctionnalisation chimique et biologique covalente des
supports a été développée. Le premier verrou technologique de ce travail consiste a controler les
propriétés physiques des mats non-tissés produits grace a la maitrise des parametres du
procédé de fabrication. Un second verrou repose sur la maitrise de la fonctionnalisation qui

devrait permettre d’assurer un environnement favorable a la transmission des signaux

cellulaires.

Le premier chapitre de cette these est consacré a un état de I'art présentant le concept de
I'ingénierie tissulaire, les matériaux et les techniques utilisés pour la fabrication des matrices
adaptées a la colonisation des cellules, avec des développements plus précis sur la technique de

I’ « electrospinning » et la fonctionnalisation des fibres de polymeres résultants.

Dans le deuxiéme chapitre, nous étudions les potentialités et les limites de la synthése de
copolymeres a base de poly(3-hydroxyalcanoate)s (PHAs) et de polylactide sous activation par
micro-ondes. L’apport des micro-ondes sur la polymérisation du lactide en solution est tout
particulierement discuté. L'utilisation des micro-ondes est également appliquée a la préparation

d’oligomeres de PHAs par dégradation thermique.

Le troisiéme chapitre a été effectué en collaboration avec I’ « Institute of Polymers de
Sofia» en Bulgarie pour I'élaboration de matériaux nanofibreux a base de PHAs par

« electrospinning ». Un procédé original permettant de fonctionnaliser la surface des fibres par
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électrodéposition de nanoparticules d’hydroxyapatite a été mise au point. Nous avons également

développé la fonctionnalisation covalente des fibres notamment par chimie « click ».

Enfin, le quatriéme chapitre est dévolu a I'évaluation biologique des matériaux élaborés.
L’adhérence, la prolifération et la différentiation in vitro vers un phénotype ostéoblastique de
cellules souches mésenchymateuses humaines ont été étudiées en collaboration avec le
laboratoire sur la Croissance, Régénération et Réparation Tissulaires (CRRET) de I'Université

Paris-Est Créteil (UPEC).
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1.1. Les biomatériaux pour lingénierie
tissulaire: définitions et concepts
généraux

L'ingénierie tissulaire est un domaine fortement interdisciplinaire combinant les
principes et les techniques des sciences de la vie avec ceux de I'ingénierie et de la chimie afin de
développer des matériaux capables de soigner, améliorer ou remplacer des tissus malades ou
endommagés.! Le principe général est d’associer une matrice tridimensionnelle avec des cellules
autologues et des facteurs de croissance pour reconstruire un nouveau tissu hybride. Une des
premiéres expériences démontrant que la génération d’'un tissu peut étre possible a été réalisée
par Bisceglie en 1933 dans laquelle des cellules tumorales de souris ont été implantées au sein
d’'une membrane de polymeére pour étre insérées ensuite dans la cavité abdominale d'un porc.2
Cette discipline émergente depuis les années 1990 dans le domaine biomédical s’étend de
I'élaboration du matériau a implanter jusqu'au contrdole des réponses cellulaires, de la
manipulation de I'environnement de cicatrisation jusqu’au contrdle de la structure du tissu
régénéré, mais consiste aussi en la production de cellules et de tissus nécessaires pour les
transplantations. L’objectif principal est le développement d’organes de remplacement,
cependant, I'ingénierie tissulaire peut contribuer également a mettre au point des modeles
d’études pour la biologie.

Selon Langer, trois stratégies ont été adoptées pour la création de nouveaux tissus.
Cependant la méthode la mieux appropriée et la plus généralement utilisée est représentée par

la Figure 1-1. Cette stratégie implique 5 étapes principales :

1) Tlidentification d’'une source de cellules et leur prélevement chez le patient.

2) leur multiplication et différentiation.

3) les cellules sont associées a une matrice (matériau biocompatible) ainsi qu’a des
molécules bioactives. Le matériau est capable d’étre utilisé comme support pour la
croissance cellulaire (systeme ouvert) ou d’'intégrer les cellules (systéme fermé). Cette
structure doit étre isolée ou synthétisée selon la forme et les dimensions désirées.

4) les cellules doivent étre ensemencées uniformément sur et/ou dans le matériau puis
proliférer dans un bioréacteur.

5) enfin, la «structure » d’ingénierie tissulaire est réimplantée chez le patient. Une

vascularisation adéquate peut étre nécessaire en fonction du site d'implantation.
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Figure 1-1: Schéma illustrant le concept de I'ingénierie tissulaire.

En utilisant cette approche, plusieurs équipes de recherche ont tenté d’élaborer les
différents organes chez les mammiféres. Des tissus produits par ingénierie tissulaire provenant
de 'ectoderme ont été développés dans le cadre de déficience du systeme nerveux associant les
maladies neurologiques, comme la maladie de Parkinson. Cet axe de recherche représente un
des axes majeurs de l'ingénierie tissulaire.3-5 D’autres études ont permis d’élaborer des tissus
artificiels pour la régénération et la greffe de peau afin d’apporter une alternative aux
traitements de briilures 68 mais aussi vers la réalisation de cornées artificielles pour remplacer
celles des patients atteints de cécité cornéenne.%1® Le développement d’organes de
remplacement issus de 'endoderme a aussi été exploré avec des recherches portant sur le foiell-
13, ]a vessie %16 et I'uretre.l”. 18 Pour les tissus issus du mésoderme, les travaux d’ingénierie
tissulaire ont permis de générer des fibres musculaires susceptibles d’étre utilisées pour les
traitements de muscles endommagés, des maladies cardiaques, des dystrophies musculaires 19-21
mais aussi pour la conception de vaisseaux sanguins artificiels.21.22 Deux axes de recherche
également tres actifs sont ceux de I'ingénierie des tissus cartilagineux,23-25 et en particulier des

tissus osseux.2426.27 Ce sera d’ailleurs sur ce dernier domaine que nous focaliserons nos études.

Le traitement des sites osseux endommagés avec des biomatériaux est amplement
pratiqué avec plusieurs degrés de réussite. La manipulation des biomatériaux associée au
maniement des cellules issues de tissus est considérée comme une thérapie prometteuse,

alternative a la chirurgie autologue.! La démarche d’utiliser I'ingénierie tissulaire afin de

7
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permettre la reconstruction osseuse a acquis un intérét significatif qui se traduit par une
augmentation des recherches au cours de la derniére décennie (Figure 1-2). L’'ingénierie
tissulaire osseuse a été développée pour palier les limites des méthodes conventionnelles de
traitement des pertes osseuses, a savoir la morbidité induite par les autogreffes ou le rejet des
greffes de grandes étendues. D’autre part, cette approche nécessite la réalisation d’'une matrice
adaptée a la culture de cellules, appelée « scaffold », fournissant un support tridimensionnel
poreux pour la colonisation des cellules, mais aussi prodiguant un développement cellulaire

adéquat pendant la formation du tissu osseux analogue.28
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Figure 1-2: Graphiques reflétant le nombre de publications et de citations par an indexées
sur I'ingénierie tissulaire osseuse

(Source: Web of Science ®; mot clé : bone tissue engineering).

Un élément clé dans le domaine de I'ingénierie tissulaire est I'utilisation de « scaffolds »
bioactifs comme archétype pour favoriser les interactions cellulaires et la formation de la
matrice extracellulaire (MEC), qui fournit un support structurel au tissu nouvellement généré.
Les constituants majeurs de la MEC sont des protéines (élastine), des glycoprotéines (collagéne,
fibronectine, etc...), des glycoaminoglycanes, des protéoaminoglycanes et dans le cas de matrices
osseuses des sels minéraux (hydroxyapatite et phosphate de calcium). La réalisation d’une
architecture temporaire capable de mimer les fonctions physiologiques de la MEC est
primordiale pour préserver la capacité des cellules a se différentier vers différents phénotypes
mais aussi pour constituer un matériau apte a combler la lésion tissulaire. Dans I'optique

d’élaborer la structure tridimensionnelle la mieux adaptée a la régénération osseuse, le matériau

doit répondre a divers critéres afin de remplir au mieux ces fonctions. Le matériau doit avant
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tout étre biocompatible, c'est-a-dire qu’il ne doit pas provoquer de réaction inflammatoire
importante ni de toxicité au niveau des tissus receveurs et des cellules qu’il peut héberger.2* Une
interface optimale entre le matériau et le tissu hote est nécessaire pour assurer le processus
d’ostéoconduction qui définit la capacité du matériau a permettre 'adhésion, la migration des
cellules, le développement d’'un réseau vasculaire et le dépét de tissus osseux. En plus des
propriétés de biocompatibilité, les matériaux doivent présenter des propriétés mécaniques
similaires a celles de la zone a remplacer et suffisantes pour maintenir la morphologie du
biomatériau pendant le développement des cellules. La sélection des matériaux utilisés doit
donc tenir compte de I'évolution de leur comportement mécanique au cours de leur dégradation
afin qu’ils conservent leur intégrité structurelle jusqu'a la formation du nouveau tissu
biologique.2* Par conséquent, la biodégradation et biorésorption doit s’effectuer a un taux

comparable a celui de la génération et du remodelage des tissus en cours de formation.

Une condition supplémentaire et nécessaire pour le développement d’architectures
destinées a la régénération osseuse est la présence d’'une porosité interconnectée permettant de
diriger la croissance cellulaire vers la forme physique désirée et surtout la vascularisation du
tissu généré.29 L'existence d’interconnections entre les pores influence directement la diffusion
des nutriments physiologiques vers les cellules et 'évacuation des déchets produits.3? D’autre
part, Kuboki et al3! ont démontré que la présence de pores favorise la migration et la
prolifération d’ostéoblastes ou de cellules mésenchymateuses mais aussi I'ostéogénese. Par
ailleurs, une structure poreuse mene a de meilleurs points d’ancrage entre le biomatériau

implanté et I'os environnant ce qui assure une stabilité mécanique supérieure a I'interface.32

1.1.1. Les biomatériaux pour I'ingénierie des tissus

osseux

Les principaux biomatériaux utilisés en ingénierie tissulaire osseuse sont des métaux,

des céramiques, des polyméres ou des matrices composites.

1.1.1.1 Les métaux

Les implants métalliques sont les matériaux les plus utilisés en réparation osseuse en
raison de leurs bonnes propriétés mécaniques et des données cliniques importantes. Les
matériaux classiquement utilisés sont composés soit d’acier inoxydable, de titane ou d’alliage de

titane. La partie principale est constituée de métal solide tandis qu'une surface poreuse est
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générée grice a un revétement de particules de titane d'une épaisseur allant de quelques
nanometres jusqu'a des centaines de micrometres selon la technique de fabrication.32-35
Différentes techniques d’élaboration de revétements poreux ont été utilisées telles que la
pulvérisation plasma,3 le frittage, 'usinage ou la gravure par traitement acide en fonction de la
porosité et de la gamme de pores requise pour l'application.3” Par ailleurs, Van den Dolder et
al.38 ont élaboré un maillage de fibres de titane poreux a 86 % et une taille de pores moyenne de
250 um pour la culture ex-vivo de cellules stromales de la moelle osseuse de rats. Le principal
avantage des implants métalliques est leurs excellentes propriétés mécaniques entrainant leur
utilisation largement répandue dans les chirurgies réparatrices des os. Cependant, la faible
adhérence des tissus 39 ainsi que leur non-dégradabilité nécessite une seconde chirurgie afin de
retirer 'implant. Dans le cas des implantations permanentes, il existe un risque de toxicité lié a

I'accumulation des ions métalliques en raison de la corrosion.40

1.1.1.2 Les céramiques

Depuis les 30 dernieres années, l'utilisation d’implants a base de céramiques
phosphocalciques synthétiques pour diverses applications cliniques allant de I'odontologie #! a
la chirurgie plastique 42 s’est beaucoup développée en raison de leur composition voisine de

celle de la phase minérale de I'os humain.

La famille des biocéramiques phosphocalciques (CaPs) comprend principalement les
phosphate tricalciques (Caz(P04)2, TCPs) et les apatites avec en particulier I'hydroxyapatite (HA)
qui est présente naturellement dans l'os. En effet, environ 60 % (g/g) de l'os est constitué
d’hydroxyapatite (Cai0(PO4)s(OH)2). Cette céramique présente une trés faible résorption
naturelle, c’est pourquoi, elle est également associée a un autre phosphate de calcium, le
phosphate tricalcique pour former des céramiques biphasées, pour diverses applications dans le
domaine de I'ingénierie tissulaire.2”. 43 Il existe deux formes cristallines différentes. La forme q,
trop soluble n’est pas adaptée a une application de reconstruction tissulaire. Seule la forme
cristalline  (forme stable a température ambiante du TCP) est utilisée en chirurgie osseuse.
Grace a leur structure chimique équivalente a celle des minéraux présents dans l'os, les CaPs
possedent une excellente biocompatibilité montrant de remarquables résultats d’adhérence, de
prolifération et de différentiation qu’ils soient de phases cristallines ou amorphes et sous toutes
les formes (revétement, poudre ou systéme poreux) avec des cellules souches ou des
ostéoblastes.#* A la différence de I'hydroxyapatite, le phosphate tricalcique ne stimule pas la
croissance osseuse. De plus, I'intérét de réaliser des « scaffolds » constitués d’hydroxyapatite se

trouve également dans les propriétés d’ostéoconduction et ostéoinduction de cette

10



Chapitre 1/ Etat de I'art sur les matériaux fibreux pour 'ingénierie tissulaire

biocéramique générant alors des matériaux a fort potentiel dans le domaine de la régénération

osseuse.4s

L’élaboration d’'un matériau poreux a base d’'une biocéramique peut étre effectuée par
différentes techniques telles que le lavage et/ou le frittage de sels ou de microparticules de
polymeéres menant dans la majorité des cas a la formation d’'une structure a pores sphériques
interconnectés.> A titre d’exemple, une architecture poreuse peut étre réalisée apres le lavage
d’'une matrice de cellulose ayant servie de moule a la pate d’hydroxyapatite4¢ ou encore par

l'utilisation de peroxyde d’hydrogéne comme agent moussant.4’

Néanmoins, les céramiques sont soumises a une trés longue durée de résorption de
I'ordre de plusieurs années. La vitesse de dégradation dépend de plusieurs parametres dont la
porosité et la cristallinité des céramiques a base de CaP. En effet, des cinétiques trés faibles ont
été rapportées pour des structures faiblement poreuses et fortement cristallines.?’” Le taux de
dissolution diminue selon cet ordre: Hydroxyapatite amorphe > a-TCP > {3-TCP >
Hydroxyapatite cristalline. Un autre inconvénient réside dans les propriétés mécaniques
insuffisantes de ’hydroxyapatite et des céramiques a base de CaP associées. L'utilisation de ces
biocéramiques pour la régénération tissulaire demeure limitée en raison de leur fragilité qui est
amplifiée apreés la création des pores. En effet, I'os est caractérisé par une résistance a la rupture
significativement plus élevée, ce qui nécessite de coupler des céramiques a base de CaP avec un
autre matériau au comportement mécanique complémentaire (un polymeére, par exemple) afin

de les utiliser de maniere appropriée pour la reconstruction osseuse.26 27

D’autres céramiques comme les verres bioactifs - découverts par Hench en 1969 - ont
été largement étudiés en raison de leur capacité a se lier a des tissus osseux.”® Les verres
bioactifs les plus utilisés sont produits dans des conditions similaires a la fabrication du verre
classique ou les composants de base sont Si0; NaO et P,0s et sont disponibles
commercialement sous le nom de Bioglass®. D’autre part, plusieurs travaux ont rapporté que les
verres bioactifs sont capables de supporter l'activité enzymatique,*® la vascularisation,5° de
favoriser I'adhérence d’ostéoblastes ainsi que la différentiation de cellules mésenchymateuses
en ostéoblastes.5. 52 Leur capacité a créer des liaisons osseuses est fondée sur la réactivité
chimique du verre bioactif au sein duquel les liaisons entre les atomes de silicium sont rompues,
permettant a la couche de CaP de se déposer a la surface et de cristalliser en hydroxyapatite
carbonatée. Cependant, les propriétés mécaniques de cette classe de céramique restent

insuffisantes, ce qui limite leur application en ingénierie tissulaire.
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1.1.1.3 Les polymeres naturels

Dans l'objectif d’améliorer la biocompatibilité des matériaux, les polymeres, d’origine
naturelles ou synthétiques, offrent des caractéristiques parfaitement adaptées a l'ingénierie
tissulaire. Outre leur biodégradabilité qui est un atout majeur et, pour certains, leur faible cofit,
ils offrent une multitude d’avantages tels qu'une activité biologique remarquable ou encore de
meilleurs résultats d’adhérence et de prolifération cellulaire. Cependant, leurs propriétés
mécaniques parfois inadaptées ou encore la faible ostéoconductivité demeurent des
inconvénients majeurs compromettant leur utilisation unique comme structure
tridimensionnelle. En effet, leur solubilité dans l'eau, leur dégradation rapide ou la possible
perte de leurs propriétés biologiques durant leur formulation sont des obstacles a surmonter
afin d’améliorer leur stabilité. De plus, le risque de rejet immunitaire ou de transmission de
pathologies des biomatériaux a base de polymeéres naturels ne peut étre négligé, ce qui nécessite

de pratiquer des dépistages appropriés ainsi que des purifications.53 54

» Les protéines

L’utilisation de macromolécules biologiques, naturellement présentes dans la MEC, pour
I'élaboration de structures a base de polymeres naturels conduit a des matériaux attractifs
capables de promouvoir une information biologique mais aussi de mimer la MEC améliorant
ainsi 'adhérence et la prolifération des cellules. D’autre part, les interactions entre ces protéines
et les cellules permettent de potentiellement moduler leurs fonctions pour favoriser la

différentiation cellulaire.53.55

Le collagene est considéré par beaucoup comme la protéine idéale dans le cadre de
I'élaboration d’'une matrice pour l'ingénierie tissulaire, étant donné qu’il est le composant
majeur de la MEC et donc capable de fournir un support structurel et mécanique pour divers
tissus (peau, os, vaisseaux, etc....).56 De plus, il a été rapporté que le collagéne interagit avec les
cellules et transduit les signaux essentiels pour le développement cellulaire.57 Outre son activité
biologique, son excellente biocompatibilité et sa capacité a améliorer I'adhérence cellulaire, le
collagene est aussi biodégradable et faiblement antigénique, ce qui en fait un matériau de choix
dans le domaine de I'ingénierie tissulaire.5¢ Plusieurs investigations biologiques ont démontré
que I'élaboration de structures tridimensionnelles a base de collagéne améliore la croissance et
le développement cellulaire8 59 mais aussi la différentiation des ostéoblastes qui conduisent a
une augmentation de la quantité de minéraux osseux formés.s061 Cependant, le principal

inconvénient de tels biomatériaux appliqués a la reconstruction tissulaire est le fort taux de
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dégradation conduisant a une perte rapide des propriétés mécaniques.5? Plusieurs tentatives
d’élaboration de nouvelles matrices composites, associant protéines et divers composants
inorganiques et/ou un polymere synthétique ont permis d’améliorer les propriétés mécaniques
et de ralentir la biodégradabilité des matériaux.63 64 Le recours a des procédés de réticulation en
présence de glutaraldéhyde 65 ou d’autres agents réticulants comme les carbodiimides a
également été étudié afin d’améliorer la résistance mécanique.¢6 Cependant, cette derniére
méthode entraine 'apparition d’'une certaine toxicité amenée par les agents de réticulation.
D’autres stratégies consistent a modifier chimiquement les chaines latérales du collagéne afin de
former des doubles liaisons réticulables par polymérisation radicalaire ¢7 ou a générer une

réticulation sous l'action d’enzymes. 68

La gélatine est un polymeére naturel dérivé du collagéne couramment utilisée pour les
applications pharmaceutiques et médicales, en raison de sa biocompatibilité et de sa
biodégradabilité dans des environnements physiologiques.®® Des structures tridimensionnelles
sous forme de fibres ou d’hydrogels a base de gélatine ont été élaborées et évaluées dans
diverses études in-vitro.’0. 71 Les résultats ont montré que la présence de gélatine conduit a une
remarquable adhérence et prolifération des cellules pouvant étre expliquée par la présence de
groupements carboxyle, générés lors de sa fabrication par hydrolyse du collagene. Ces fonctions
sont capables de complexer les protéines de la membrane cellulaire mais aussi du milieu de
culture.5> Malgré d’excellentes propriétés biologiques, les structures a base de gélatine doivent
généralement étre réticulées afin de conserver leur morphologie, impliquant les mémes risques

de toxicité que ceux précédemment décrits.

Un autre polymeére naturel utilisé a un degré inférieur est la fibroine de la soie qui est
une protéine fibreuse formant des filaments aux propriétés chimiques et physiques
remarquables.”2 Ces fibres de soie se composent d’'un cceur en fibroine tandis que la surface est
recouverte de séricines, protéines capables de coller les fibres entre elles.”3 Ces matériaux
naturels utilisés pendant plusieurs dizaines d’années comme sutures pour des applications
biomédicales possedent un fort potentiel dans le domaine des biomatériaux pour I'ingénierie des
tissus osseux grace a leurs propriétés répondant aux exigences des structures réalisées ainsi que
leur biocompatibilité rapportée lors de divers travaux.’+ 75 Ils sont caractérisés par une lente
dégradabilité, une résistance élevée et sont relativement flexibles. Ils peuvent également étre
faconnés sous différentes formes: poudre, gel, mousse, membrane pour s’adapter a leurs
utilisations futures. De plus, leur surface peut étre facilement modifiée grace a la présence de
fonctions amine et acide en chaine latérale. Cependant, I'une des préoccupations majeures liée a
la soie est la nécessité d’éliminer les risques de contamination de la séricine susceptibles de

déclencher une réponse immunitaire négative au niveau du site d'implantation. Dans de rares
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cas, un granulome peut se former a la suite d’'une réponse phagocytaire a la soie imputable a

I'activité des macrophages et des cellules géantes a corps étranger.”+

» Les polysaccharides

Les polysaccharides sont une classe de biopolymeéres constitués de sucres simples.”6 Ces
monosaccharides sont liés entre eux par des liaisons O-glycosidique avec n'importe quels
groupements hydroxyle, ce qui confere au polysaccharide la capacité de former des polymeres
linéaires et ramifiés. Ces sucres peuvent étre obtenus a partir de différentes sources:
microbienne, animale ou végétale.”” La biocompatibilité des polysaccharides, atout majeur de
ces polyméres naturels, repose essentiellement sur leur structure chimique qui est voisine de
celle de I'héparine. Ils sont capables, par ailleurs, de mimer les propriétés biologiques et
structurelles de la MEC. Les polysaccharides ne sont pas toxiques, sont solubles dans l'eau et
montrent des interactions favorables avec les cellules et présentent également un faible coit en
comparaison avec d’autres polymeres naturels comme le collagene.”® Par conséquent, les
polysaccharides ont été largement étudiés comme structures pour des applications en ingénierie

tissulaire ainsi que pour la vectorisation de principes actifs.

Tableau 1-1 : Formules chimiques de divers polysaccharides

Chitosane Acide hyaluronique Alginate Cellulose

HO B o, ONai/ HO
o
HO O, OHO OO H
OH Ho HO OH
o0 Lo &
OH NH o oQ
2
OH HN___CHg H OH
HO NH,
n o HO OH
— — n

Le chitosane (Tableau 1-1) est un aminopolysaccharide cationique et biodégradable
dérivé de la désacétylation partielle de la chitine. La production de chitine par biomasse est aussi
abondante que celle de la cellulose et sa production annuelle est estimée a 1019-1012 tonnes. Ce
polysaccharide a attiré 'attention de plusieurs équipes de recherche pour des applications en
vectorisation de médicaments ou en ingénierie tissulaire (de la peau, des os, du cartilage et des
vaisseaux) en raison de ses propriétés de biodégradabilité, de biocompatibilité, ses interactions
favorables avec les cellules, son activité antibactérienne et antifongique, d’hémostasie ainsi que
son caractere non-antigénique.”’9 80 De plus, il peut étre mis en ceuvre sous différentes formes
galéniques comme les films, les mousses, les fibres, les poudres, etc....8! Toutefois, comme la

majorité des polymeres naturels, il est nécessaire de le réticuler afin qu'il conserve sa forme
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prédéfinie avec le glutaraldéhyde 82 ou dernierement avec la génipine qui est un agent de
réticulation naturel.83 D’autre part, il a été montré que l'incorporation de céramiques CaP ou
d’'un polymere synthétique tel que le poly(acide lactique) (PLA) au sein de la structure, permet
d’améliorer significativement les propriétés mécaniques.8485 L’élaboration de matrices poreuses
a base de chitosane a montré un fort potentiel pour la médecine régénérative notamment du
cartilage en raison de leur homologie de structure avec les glycoaminoglycanes de la MEC.80
Plusieurs architectures composites associant chitosane et hydroxyapatite, utilisées pour la
régénération osseuse, améliorent I'adhérence, la prolifération et la différentiation
d’ostéoblastes.8687 Par ailleurs, d’autres travaux portant sur la combinaison du chitosane avec
des facteurs de croissance tel que I'imidazole ou encore la culture in-vitro de cellules souches

mésenchymateuses ont rapporté la capacité a stimuler la formation osseuse.88 89

Un polysaccharide linéaire de masse molaire élevée, I'acide hyaluronique ou hyaluronane
(Tableau 1-1), a également été trés étudié en raison de sa structure polyanionique dans les
conditions in-vivo.?® Ce glycoaminoglycane non-sulfaté est le composant majeur de la matrice
intercellulaire des tissus conjonctifs comme le cartilage, I'humeur vitreuse de 1'ceil humain ou
encore le cordon ombilical.? Le hyaluronane n’est pas seulement un élément structurel de la
matrice intercellulaire, il peut également interagir avec les protéines d’adhésion, les
protéoglycanes et autres molécules bioactives, se comporter comme lubrifiant articulaire
protégeant le cartilage ou encore piéger les radicaux libres.%t De plus, le hyaluronane est
caractérisé par des récepteurs spécifiques de la régulation du développement cellulaire, de
I'inflammation, de l'angiogénese, des processus de cicatrisation et est capable d’agir tel un
revétement protecteur et sélectif autour de la membrane cellulaire.92 Affichant une
biocompatibilité effective, le hyaluronane a été largement utilisé dans des applications
biomédicales 93 94 et plus précisément en ingénierie tissulaire en raison de ses propriétés non
immunogeénes ainsi que pour les interactions entre ses récepteurs et les cellules conduisant a un
remodelage aisé de la MEC.9! Cependant, certaines études ont montré que la surface hydrophile
et polyanionique de biomatériaux a base de hyaluronane ne semble pas induire la formation de
tissu,?5 c’est pourquoi plusieurs équipes ont travaillé sur un revétement de la surface par des
protéines de la MEC telles que le collagene ou la fibronectine afin d’améliorer la réponse
cellulaire.¢ Plusieurs évaluations biologiques in-vitro et in-vivo ont été rapportées ou la culture
de chondrocytes sur des structures tridimensionnelles a base de hyaluronane conduit a la
formation de tissus cartilagineux.9?. 98 Néanmoins les propriétés physiques de ce polysaccharide
telles que sa solubilité dans l'eau, sa résorption rapide ainsi que ses faibles propriétés
mécaniques limitent ses applications en tant que biomatériaux. Par conséquent, une réticulation
chimique par des agents le plus souvent toxiques est nécessaire afin d’‘améliorer la stabilité de la

structure tridimensionnelle.%% 92
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L’alginate (Tableau 1-1) est un polysaccharide anionique linéaire extrait des algues
marines brunes® également largement étudié comme support tridimensionnel sous différentes
formes (gels, mousses ou encore microfibres) pour des applications en ingénierie tissulaire de
1'0s,100 du cartilage,!01 de la peaul%2 ou du foie.193 Ce polysaccharide est principalement étudié
sous forme d’hydrogel pour des applications de régénération tissulaire étant donné qu’il est
capable de former trés simplement des ponts de réticulation grace a des cations divalents.104
Cette structure biocompatible, non immunogene et bon marché offre un support adapté au
développement in-vitro d’ostéoblastes 105, de chondrocytes 10¢ et de cellules souches 107 mais
également in-vivo avec l'observation d'une rapide vascularisation.101108 Cependant, les
applications en tant qu’hydrogel restent limitées en raison des faibles propriétés mécaniques,
des difficultés de manipulation, de stérilisation, de la faible cinétique de dégradation et du

contrdle limité des cinétiques de gélification.109 110

D’autres polysaccharides, tels que le dextrane ou la cellulose (Tableau 1-1), ont été
étudiés a un degré inférieur pour des applications en tant que supports pour l'ingénierie
tissulaire. Le dextrane est un polymeére ramifié, hydrophile, possédant une structure chimique
similaire a celle des glycoaminoglycanes,>3 biodégradable, biocompatible et capable de
supporter la croissance de cellules pour la cicatrisation osseuse ou dentaire.”” Il est
principalement élaboré sous forme d’hydrogels par des réticulations chimiques ou physiques
offrant un support tridimensionnel pour la culture cellulaire. Cependant, il est souvent
nécessaire de l'associer avec des polymeres synthétiques afin d’améliorer ses propriétés
mécaniques et réduire les difficultés de manipulation et de stérilisation.11-114 La cellulose
connait un intérét particulier grace a son abondance en tant que ressource renouvelable, son
faible cofit, sa biodégradabilité et sa biocompatibilité.80 Des biomatériaux a base de cellulose ont
été utilisés pour des applications d’ingénierie de vaisseaux sanguins,!15 de cicatrisation des
plaies 116 et ont également été étudiés in-vivo.ll7 Cependant, sa trés faible solubilité inhérente
aux liaisons hydrogene inter et intramoléculaires complique la mise en ceuvre de tels
matériaux.118 Des biomatériaux a base d’amidon ou d’agarose ont également suscité I'intérét de

plusieurs équipes de recherche pour des applications dans le domaine biomédical.105. 119, 120

1.1.14 Les polyesters aliphatiques

Les polyesters aliphatiques présentent des propriétés physiques, chimiques, de
dégradation prévisibles et reproductibles pouvant étre modulées afin de répondre aux exigences
spécifiques de différentes applications. De plus, ils peuvent étre aisément mis en ceuvre dans les

formes et les tailles désirées en fonction de la zone ciblée. La grande variété de copolymeres
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synthétiques et la possibilité de les mélanger avec d’autres polymeéres synthétiques ou naturels,
ou encore avec d’autres matériaux tels que des céramiques bioactives, offrent un large éventail
de propriétés a I'origine de 'engouement de cette classe de matériaux. Les risques potentiels de
toxicité, de réponse immunogene et d'infections sont faibles pour les polymeres purs, constitués
de structures simples et bien définies. Cependant, leur surface hydrophobe ainsi que I'absence
de récepteur ou de site biologique favorisant les réponses cellulaires accroit la durée

d’adaptation pour les cellules.!21

» Les polyesters synthétiques

Les polyesters biodégradables communément utilisés comme structures
tridimensionnelles dans l'ingénierie tissulaire sont les poly(a-hydroxy acide)s comme le PLA, le
poly(acide glycolique) (PGA) et leurs copolymeres le poly(acide lactique-co-acide glycolique)
(PLGA) (Tableau 1-2).122 La poly(e-caprolactone) (PCL) (Tableau 1-2) et ses copolymeres
synthétisés en présence de lactide ou de glycolide sont également largement étudiés dans le
domaine biomédical, car ils possedent 'approbation de I'U.S. Food and Drug Administration. Ils
sont principalement utilisés comme sutures, pansements et prothéses endovasculaires.!23 Ils
peuvent étre facilement mis en ceuvre et leurs propriétés de dégradation sont ajustables en
fonction de la masse molaire ou de la proportion de chaque comonomere dans le copolymeére.
Toutefois, le mécanisme de dégradation fondé sur I'hydrolyse aléatoire des liaisons ester dans la
chaine de polymere peut conduire a un effondrement prématuré de la structure. De plus, la
génération de produits de dégradation acides entralne dans certains cas une réponse
inflammatoire aigiie.12* La cinétique de dégradation peut étre influencée par différents facteurs
tels que la cristallinité, la structure, la composition chimique ou encore la balance
hydrophobe/hydrophile.125 En effet, la vitesse de dégradation d’'un échantillon de PLGA est
supérieure a celle d'un échantillon de PLA en raison de la meilleure diffusion des molécules
d’eau au sein des chaines macromoléculaires.126 D’autre part, la PCL étant tres hydrophobe et
cristalline, sa vitesse de dégradation par hydrolyse est tres lente allant jusqu’a plusieurs années

dans les conditions in-vivo.127
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Tableau 1-2 : Formules chimiques de divers polyesters aliphatiques

PCL PLA PGA PLGA
@) 0 0
| o 0 o ©
07, CHs ) H ) OH | |CHs x o) y

La PCL et ses copolymeéres sont utilisés dans plusieurs axes de I'ingénierie tissulaire tels
que la régénération des nerfs avec la formation de véritables canaux (Figure 1-3),128 des tissus
cérébraux,!2? ou encore des tissus vasculaires.130131 Le domaine de la régénération osseuse a
également été l'objet d'un grand nombre d’études montrant d’'intéressantes interactions entre
les structures a base de PCL et les ostéoblastes.132133 Dans 'optique d’accélérer et d’améliorer la
reconstruction osseuse, l'introduction de biocéramiques telles que l'hydroxyapatite ou les
phosphates tricalciques favorisent la minéralisation des cellules en développement et
améliorent les propriétés mécaniques des biomatériaux.134135 Une autre approche, développée
par Savarino et al.136, consiste a élaborer une structure poreuse a base de PCL comme support de
cellules souches exprimant la BMP-4 (Bone Morphogenetic Protein, facteur ostéogénique). Aprés
implantation dans la zone endommagée d'un fémur de lapin, les études ont révélé une
ostéoinduction a l'origine de la formation d’'un néotissu ainsi que sa vascularisation. Les
structures poreuses et fibreuses a base de PCL permettent le maintien de la structure
tridimensionnelle dans les conditions physiologiques ainsi qu’'une prolifération et une

différentiation cellulaire offrant un dispositif prometteur pour les tissus conjonctifs.137.138

Figure 1-3 : Images MEB d’un canal en PCL pour la régénération nerveuse (A) et des fibres

a plus fort grossissement (B).128
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De facon similaire, le PLA et le PLGA ont été largement étudiés pour reconstruire
différents types de tissus comme les nerfs, la peau et les 0s.139-143 L'utilisation de polymeres
synthétiques dans le domaine de la régénération osseuse est en pleine expansion, en particulier
grace a l'utilisation de biocéramiques au sein de la matrice polymere. En effet, I'élaboration de
divers biomatériaux poreux a base de PLA associés a des verres bioactifs ou a I'hydroxyapatite
améliore la sécrétion de collagéne, la croissance, ainsi que la minéralisation des ostéoblastes sur
le matériau composite.l44-146 Comme précédemment mentionné, l'inconvénient majeur des
polyesters est leur hydrophobie qui ne favorise pas la régénération des tissus du fait du faible
mouillage et induit des interactions faibles avec les cellules 121. Afin de surmonter ce probléme,
différentes équipes de recherche ont incorporé un ou plusieurs polymeéres naturels tels que le
collagene, la gélatine pour augmenter I'affinité cellulaire avec la structure.147. 148 Prabhakaran et
al ont développé des fibres d'un mélange PLA/collagene ou des nanoparticules
d’hydroxyapatite sont incorporées afin de mimer au mieux la matrice osseuse et ainsi
promouvoir la reconstruction osseuse. Les résultats ont montré des améliorations significatives
de la prolifération des ostéoblastes grace a la présence de collagéne, mais aussi de la
minéralisation de la matrice confirmées par la présence de dépdts minéraux (Figure 1-4).
D’autres équipes utilisent des facteurs bioactifs afin d’améliorer la bioactivité du biomatériau

tels que les protéines BMP-2 et BMP-7 impliquées dans la formation osseuse.150. 151

Figure 1-4 : Images de MEB présentant A) les ostéoblastes humains en contact avec les

fibres et B) un dépot minéral sécrété par les cellules.149

» Les polyesters d’origine microbienne

En 1926, Lemoigne décrit pour la premiere fois le poly(3-hydroxybutyrate) (PHB)

comme un constituant de la bactérie Bacillus megaterium. Le PHB est le membre le plus simple
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de la famille des poly(3-hydroxyalcanoate)s (PHAs) produits par plus de 90 microorganismes
comme réserve intracellulaire de carbone et d’énergie lorsqu’ils sont soumis a un déficit de
certains nutriments.152 153 Les PHAs sont des substrats attractifs pour l'élaboration de
biomatériaux pour diverses applications de dispositifs médicaux et d’'ingénierie tissulaire grace
a leur biocompatibilité, leur facilité de mise en ceuvre ainsi que leurs propriétés mécaniques et
leur caractére biodégradable. Parmi les différents PHAs, le PHB, le poly(4-hydroxybutyrate)
P4HB, le poly(3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalérate) (PHBHV), le poly(3-hydroxybutyrate-
co-3-hydroxyhexanoate) (PHBHHXx) et le poly(3-hydroxyoctanoate) (PHO) (Tableau 1-3) sont
ceux qui ont fait 'objet du plus grand nombre d’études.!5* Les propriétés physiques des PHAs
peuvent étre ajustées avec la longueur de la chaine latérale. A titre d’exemple, le PHB est un
homopolymeére thermoplastique rigide et cassant alors que le copolymére de PHBHV a une
cristallinité, un point de fusion et une rigidité inférieurs en raison de l'incorporation de
monomeres avec une chaine latérale plus longue. D’autre part, le PHO est un élastomere
caractérisé par une faible cristallinité, une faible température de transition vitreuse, une faible
contrainte de traction et une grande élongation a la rupture.s5 Les longues chaines latérales, a
I'origine d’une cristallinité plus faible, favorisent la diffusion des molécules d’eau au sein du
polymere et donc sa dégradation. En outre, les produits de dégradation des PHAs entrainent des
inflammations moins importantes en comparaison de celles observées avec les poly(a-hydroxy
acide)s. Néanmoins, leurs principaux inconvénients sont leur disponibilité limitée et leur durée
d’extraction a partir de la biomasse relativement longue.156 Cependant, I'intérét soutenu des
secteurs académiques et industriels pour la production de PHAs a partir de différentes

ressources renouvelables tend a palier les lacunes de ces biopolymeres.53. 154
Tableau 1-3 : Formules chimiques des principaux PHAs.

PHB PHBHV PHBHHXx PHO

3 0 CHyl |0 O (cHy,
O 0 0
. ) 0 0 0O
X y

Les PHAs sont étudiés comme implants dans le domaine biomédical depuis plusieurs

~

années.!56 Vergnol et al. ont développé des PHAs contenant du sirolimus, agent anti-proliférant,
afin d’étre déposés sur des prothéses métalliques.!>7 IIs sont également adaptés aux applications
de reconstruction de cartilage,158159 de peaux avec des mélanges PHB/Poly(alcool vinylique)

apportant de ’hydrophilie, 160 ou encore de reconstruction de vaisseaux sanguins notamment
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avec l'implantation chez l'agneau de valves cardiaques en PHO (Figure 1-5) qui seront
recouvertes par un néotissu formé apres 17 semaines.161-163 Les PHAs ont également prouvé leur
pertinence pour la régénération des tissus nerveux.!64 Brian et al. ont élaboré une matrice
poreuse en PHBHHx pouvant étre utilisée comme conduit dans une zone endommagée de 10
mm dans le nerf sciatique d’un rat. Aprés un mois, il est possible d’enregistrer des potentiels
d’action du muscle indiquant la présence d'un nerf périphérique fonctionnel et la rapide

régénération du nerf endommagé.165

Figure 1-5: Valve cardiaque en PHO implantée pendant 17 semaines chez un agneau.161

Les perspectives d’utilisation des PHAs pour la régénération des tissus osseux ont été
évaluées grace a de nombreuses études rapportées dans les revues de Chen et al.156 et Misra et
al. 166, Le PHB a démontré sa capacité a produire une adaptation uniforme et favorable au sein
des tissus osseux sans aucune réaction inflammatoire aigiie ni effondrement de sa structure
aprés implantation durant une période de 12 mois, dans les conditions in-vitro et in-vivo.167
D’autre part, des études plus récentes ont révélé que les mousses poreuses a base de PHBHV
possedent un fort potentiel de régénération lorsqu’elles sont implantées dans une zone
endommagée d'un fémur de rat.168 De maniere similaire aux structures a base de PLA ou de PCL,
les matrices a base de PHAs présentent une activité biologique limitée défavorable aux
interactions avec les cellules. Durant ces derniéres années, de nombreuses investigations ont été
menées sur des architectures composites a base de PHB renforcées par des biocéramiques afin
d’améliorer la bioactivité du matériau.166 169 Tout d’abord, des structures a base de PHB et de
PHBHV renforcées par des cristaux dhydroxyapatite présentent une amélioration des
propriétés mécaniques avec une compression et une résistance du méme ordre de grandeur que
plusieurs ossements humains.166. 167 Par ailleurs, il est également important de remarquer

I'augmentation de l'activité cellulaire et notamment la forte minéralisation d’ostéoblastes
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MC3T3-E1 en présence de biocéramiques associées a une matrice PHA dans les conditions in-
vitro.170. 171 D’autre part, Luklinska et al.172 ont montré que des implants a base de PHBHV et
d’hydroxyapatite impliqués dans la régénération osseuse sont morphologiquement,
chimiquement et biologiquement actifs durant les tests in-vivo au cours desquels des
ostéoblastes et des ostéocytes ont été détectés a I'interface et ol une épaisseur de 770 pm d’un
nouvel os a été mesurée apres 6 mois d'implantation. D’autres travaux sur des matrices
composites associant PHAs et verre bioactifs ont rapporté une stimulation de

I'ostéoinduction.166 173

D’autres polymeres synthétiques ont également été étudiés, a un plus faible degré, pour
I'ingénierie tissulaire, a savoir, les poly(uréthane)s 174, le poly(propyléne fumarate) 175 ou encore

les poly(phosphazéne)s.176

1.1.2. Les principales stratégies d’élaboration de

structures poreuses pour I'ingénierie tissulaire

Au sein des systemes vivants, les cellules collectent une multitude de signaux par des
voies de communication avec les cellules adjacentes et, plus important, le développement
cellulaire est influencé par des informations biochimiques et biophysiques complexes
prodiguées par la MEC.177 Les cellules sont incluses dans la MEC dont le réseau souple joue un
réle mécanique important qui protége les cellules des contraintes mécaniques externes.178 En
outre, la MEC offre un support approprié pour 'adhérence, la prolifération, la migration et la
différentiation cellulaire en raison des interactions moléculaires entre les récepteurs de la
membrane cellulaire et les signaux émis par les protéines environnantes.179 Par conséquent, afin
de parvenir a la régénération des tissus d’'une zone ciblée, les structures élaborées doivent
s’'inspirer de la conception naturelle et prodiguer des informations aux cellules tout en leur
offrant un support de croissance adapté.180 Dans les sections suivantes, nous allons présenter les
procédés principalement utilisés pour la fabrication de matrices destinées a l'ingénierie
tissulaire. Les méthodes de fabrication ne doivent pas altérer les propriétés chimiques et de
biocompatibilité des matériaux ce qui les rendraient préjudiciables lors de leur utilisation
clinique. De plus, il est nécessaire que ces techniques génerent une architecture
tridimensionnelle homogene et précise, une porosité élevée et interconnectée ainsi qu’une
reproductibilité appropriée.1% D'un point de vue pratique, le matériau doit étre disponible sous

différentes formes galéniques (granules, poudres, monolithes) qui permettront d’appréhender
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tous les types de lésions. Les matériaux injectables sont de plus en plus privilégiés car ils

impliquent des interventions chirurgicales moins invasives.

1.1.2.1 Elaboration de mousses

Les mousses sont des structures poreuses de tres faible densité aux propriétés
dépendantes de la taille des pores, de leur porosité ainsi que de l'interconnectivité des pores. La
porosité influence la surface spécifique et donc l'adhérence des cellules tandis que
I'interconnectivité et la taille des pores influencent leur migration, leur infiltration et la
circulation des déchets et nutriments.!8! A ce jour, différentes méthodes permettent la formation
des mousses comme le lavage d’agents porogénes, la lyophilisation, l'utilisation de fluides

supercritiques ou la séparation de phases induite thermiquement.

» L’extraction d’agents porogénes

Cette méthode permet de préparer des structures poreuses avec une porosité réguliére
mais une épaisseur limitée. Cette technique implique de solubiliser le polymere dans un solvant
approprié (souvent organique) puis de couler cette solution dans un moule contenant des
particules porogenes.182 Les agents porogénes couramment utilisés peuvent-étre des sels
inorganiques comme le chlorure de sodium, des cristaux de saccharose, ou encore des sphéres
de gélatine ou paraffine. D’autre part, la taille du porogéne ainsi que le rapport
polymeére/porogene affectent directement la taille des pores, la porosité et la morphologie
finale. Aprés évaporation du solvant, les particules porogénes piégées sont extraites a I’aide d'un
solvant approprié a leur dissolution entrainant la formation d'une structure poreuse (Figure 1-
6b). Ces matrices principalement a base de polyesters 183 184 ou de protéines naturelles 185 186
sont extrémement poreuses et peuvent étre générées avec des porosités et des tailles de pore
respectivement supérieures a 90 % et 500 pm. Le principal avantage de cette méthode est sa
facilité de mise en ceuvre et ne nécessite pas un équipement spécifique. De plus, cette technique
offre la possibilité de réaliser des architectures ou la taille des pores (large choix de taille de
porogenes) et la porosité (rapport polymere/porogéne) sont controlées indépendamment.
Cependant, les inconvénients sont la faible épaisseur des membranes formées, I'agglomération

de porogénes qui entraine une anisotropie des pores et I'utilisation de solvant organique.187.188
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Figure 1-6 : A) Représentation schématique de la technique de I'extraction d’'un agent
porogéne et B) Morphologie d’'une mousse poreuse de polymére réalisée par I’extraction

d’'un agent porogéne.2?

» Lalyophilisation

La lyophilisation consiste a éliminer un solvant d’abord par sublimation d’un échantillon
congelé, puis par désorption du solvant non congelé sous pression réduite. Dans I'étape de
congélation, la solution de polymere est refroidie jusqu’a atteindre la congélation du matériau
conduisant a la formation de cristaux de glace (si le solvant est I'’eau) qui oblige le polymere a
s’agréger dans les espaces interstitiels. Lors de la deuxiéme étape, le solvant est éliminé sous une
pression inférieure a I'équilibre vapeur/pression du solvant congelé. Une fois le solvant congelé,
completement sublimé, le procédé continue en chauffant 1égérement I'échantillon pour obtenir
un matériau sec.18% 199 La sublimation du solvant conduit a des mousses fortement poreuses
possédant une taille de pores faible.191 La structure poreuse finale dépend des conditions
utilisées comme le pH ou encore la vitesse de refroidissement. En effet, un refroidissement
rapide et non contr6lé mene a la nucléation de cristaux non-uniformes entrainant une

morphologie poreuse hétérogéne.192
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» Latechnologie des fluides supercritiques

Un fluide supercritique est généré lorsque la substance est exposée a des conditions ou la
température (Tc) et la pression (Pc) critiques sont dépassées. Dans cet environnement, les états
gazeux et liquide des composants du matériau deviennent identiques. Le dioxyde de carbone est
principalement utilisé en raison de sa faible toxicité, inflammabilité et colit ainsi que sa
stabilité.193 La porosité est créée pendant le processus de génération du fluide supercritique par
I'instabilité thermodynamique qui résulte de la dépressurisation autour du polymeére liquéfié.194
Il en résulte des molécules de gaz générant des pores dans le polymeére resolidifié. La
morphologie poreuse de la structure peut donc étre contrélée en fixant la quantité de gaz
incorporée, ainsi que son taux de libération et diffusion qui sont liés a la température et la
pression appliquées (Figure 1-7). La technologie du CO; supercritique permet de fabriquer des
structures fortement poreuses principalement a base de PLA 193.195 constituées de pores pouvant
atteindre 500 pm.193.194.196 | 'Tavantage de cette technique est 'absence de solvant organique qui
pourrait altérer la biocompatibilité et la fonctionnalité des facteurs de croissance s'il n’est pas
completement éliminé. Néanmoins, cette technologie n’est pas parfaite : sa teneur élevée de
pores non connectés et la présence d'un revétement non poreux en surface (résultant de la
rapide diffusion du gaz loin de la surface) sont certainement défavorables pour la croissance

cellulaire.193 194

P co, >> P°co, P co, = P°co, || Bulles
de CO,

Figure 1-7 : A) Représentation schématique de la technologie des fluides supercritiques et
B) Image de MEB de la morphologie d’'une mousse poreuse de polymere synthétique

(PLA) réalisée par la technologie des fluides supercritiques.193

» Génération de structures poreuses par séparation de phases induite

thermiquement

Le principe de la séparation de phases consiste a établir une instabilité

thermodynamique dans une solution homogene de polymere qui, dans certaines conditions,
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tend a se séparer en au moins deux phases distinctes. Le polymeére servant de futur support aux
cellules se solidifie tandis que la seconde phase servant d’agent porogéne est extraite générant

ainsi une architecture polymere fortement poreuse.197

Actuellement, la méthodologie la plus exploitée pour I'élaboration de structures
tridimensionnelles est la séparation de phases induite thermiquement (TIPS).198 Le principe
consiste a faire varier rapidement la température (en chauffant ou refroidissant) afin de
conduire la solution homogene de polymeére vers la région spinodale de son diagramme de
phase binaire. Une fois dans cette région, la solution devient instable et se sépare spontanément
en deux phases (Figure 1-8).197 Les parametres influengant la micro/macro structure sont la
concentration du polymere en solution, la température atteinte ainsi que la vitesse de
chauffage/refroidissement. Des matrices principalement réalisées a base de PLA possédant une
porosité pouvant étre supérieure a 95 % 27 sont utilisées pour diverses applications en
ingénierie tissulaire (régénération osseuse ou intestinale).198-200 Bien qu’une structure fortement
poreuse et interconnectée puisse étre élaborée, la gamme des tailles de pores reste limitée, tout
comme le contrdle de sa micro/macro morphologie. De plus, le séchage du solvant demeure

incomplet surtout pour les supports épais, entrainant de potentiels effets de cytotoxiques.191

A Solution Séparation de
homogéne phase
—>
Instabilité
Thermody.

Figure 1-8: A) Représentation schématique de la technique de la séparation de phases et
B) Image de MEB de la morphologie d’'une mousse poreuse de polymere réalisée par la

séparation de phases induite thermiquement.2”

D’autres méthodes d’élaboration de matériaux poreux existent, telles que les techniques
de moulage de polyméres impliquant un chauffage au dessus de sa transition vitreuse et
I'application d'une forte pression. Une autre méthode consiste a utiliser la robotique afin de

produire des architectures a porosité contrdélée. Cependant ces méthodes impliquent I'utilisation
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de procédés lourds et complexes, de plus, la gamme de matériaux capables d’étre fabriqués par

ces techniques est relativement étroite.53

1.1.2.2 Elaboration d’hydrogels

Les hydrogels sont des réseaux capables de gonflement en solution aqueuse adaptés a la
vectorisation de cellules et d’agents bioactifs. Ces réseaux peuvent étre utilisés comme
dispositifs injectables car ils peuvent combler aisément des zones endommagées de toutes
tailles et étre implantés de maniere peu invasive.20! Les supports sous forme d’hydrogels
permettent une circulation des nutriments et des déchets mais ont également la capacité de
suspendre de maniére homogene les cellules dans un environnement tridimensionnel. D’autre
part, les hydrogels sont capables d’amortir les contraintes mécaniques, protégeant et contrélant
ainsi les forces exercées sur les cellules encapsulées de maniere similaire aux conditions
physiologiques. Malgré des propriétés mécaniques modulables en fonction de la densité de
réticulation (pouvant compromettre la viabilité cellulaire), elles demeurent limitées et

représentent un des inconvénients majeurs de I'utilisation des hydrogels.202

La capacité des hydrogels a étre utilisés comme biomatériaux ainsi que leurs
performances dans une application particuliére dépendent en majeure partie de leur structure.
Les paramétres les plus importants qui caractérisent la structure d’'un hydrogel sont : la masse
molaire entre deux nceuds de réticulation, la taille de la maille correspondante et la densité de
réticulation. Ces parametres sont liés entre eux et peuvent étre déterminés par des mesures de
gonflement 203 ou encore, plus récemment développé, par RMN du solide a rotation a I'angle

magique (HR-MAS) ou les fractions réticulables n’ayant pas réagi sont quantifiées.204

Les hydrogels peuvent étre réticulés soit physiquement par des enchevétrements de
chaines et/ou par des liaisons ioniques, hydrogene, des interactions hydrophobes, soit
chimiquement par la formation de liaisons covalentes. D’autre part, les propriétés de gonflement
dans I'’eau impliquent I'utilisation de polymeéres hydrosolubles afin de permettre I'incorporation
des molécules d’eau au sein des chaines. Dans cette optique, les matériaux principalement
utilisés sous forme d’hydrogels sont les polymeres naturels précédemment détaillés pour leur
forte biocompatibilité, leurs faibles propriétés mécaniques, leur caractére hydrosoluble ainsi

que la présence de fonctions réactives nécessaires au processus de réticulation.205

De fagon plus intéressante, un grand nombre de ces polymeres naturels possede la
faculté de s’auto-structurer en fonction de la température.205 Deux catégories différentes de

matériaux sensibles a la température peuvent étre distinguées : les matériaux « upper critical
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solution temperature » (UCST) et «lower critical solution temperature » (LCST), tous deux
possédant un fort potentiel pour des applications dans le domaine biomédical grace a leur
capacité a former ou dissocier le gel in-situ. Les gels UCST forment une solution homogene au-
dessus d’'une température critique, en dessous un gel est généré sous l'action de liaisons
hydrogéne intermoléculaires thermoréversibles. Les polymeéres naturels possédant ces
caractéristiques sont la gélatine, quelques polysaccharides comme I'agarose et 'amylose 205 mais
aussi le poly(alcool vinylique) pour les polymeres synthétiques.2%¢ De maniére analogue, les gels
LCST forment une solution homogene a faible température. Lorsqu’ils subissent un chauffage, les
domaines hydrophobes se rassemblent pour générer I'hydrogel. A titre d’exemples pour un tel
systéme, on peut citer les polyméres branchés de polyacétal et de poly(éthyléne glycol) en

chaine latérale 207 et le poly(N-isopropylacrylamide-co-acide méthacrylique).208

Par ailleurs, les principales méthodes de réticulation chimique (Figure 1-9) utilisent la
combinaison du 1-éthyl-3-(3-diméthyl aminopropyl)carbodiimide (EDC) et du N-
hydroxysuccinimide (NHS). Cette technique est utilisée pour la génération des gels a base
d’acide hyaluronique299 219, de collagene ou de gélatine.2!l D’autres méthodes de réticulation
appliquées a l'acide hyaluronique consistent en sa fonctionnalisation avec une fonction
méthacrylate permettant une réticulation photo-amorcée 212 213 ou encore par des fonctions
thiol qui seront couplées avec un poly(éthylene glycol) fonctionnalisé avec des fonctions acrylate
par réaction de Michaél.24 En outre, le glutaraldéhyde 215, certains diisocyanates 216 ou la
génipine 217 sont également utilisés afin de générer des hydrogels a base de protéines de la MEC
comme cela a été précédemment décrit pour le collagene ou la gélatine. Les diverses applications
en ingénierie tissulaire allant de la vectorisation de facteurs de croissance jusqu’au traitement
de tissus osseux sont répertoriés par Van Vlieberghe et al.205 Bien que les propriétés biologiques
de ces supports soient excellentes, il est nécessaire pour certaines applications de coupler les
protéines ou les polysaccharides avec des polymeres synthétiques tels que la PCL 205, le PLA 218

ou le PLGA 219 afin d’améliorer leurs propriétés mécaniques.
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Figure 1-9: Les différentes méthodes de réticulation au sein d’'un hydrogel. Les hydrogels
chimiques consistent en la création de liaisons covalentes permanentes entre chaines par
irradiation UV et/ou par I'utilisation de fonctions réactives. Les hydrogels physiques sont

formés de liaisons réversibles.121

1.1.2.3 Elaboration de structures fibreuses

Les stratégies d’ingénierie tissulaire utilisant des structures fibreuses représentent un
axe particulierement attractif car celles-ci adoptent la méme morphologie que la MEC et sont
capables de mimer son réle de support. De maniére similaire a celles la MEC, les fibres des
matrices réalisées peuvent subir des contraintes mécaniques, supporter la croissance cellulaire,
et agir comme des réservoirs pour la délivrance de molécules bioactives. D’autre part, dans
diverses stratégies de régénération osseuse, une matrice fibreuse est utilisée comme modele
pour la minéralisation de maniere similaire aux fibres de collagene de la MEC. Les architectures
fabriquées forment une structure mimant celle des os et fournissent un microenvironnement

propice aux fonctions ostéogéniques des cellules en développement.220

Le « wet-spinning » est une technique de séparation de phases induite par un non-
solvant permettant la production de microfibres de polymére par précipitation. Plus
précisément, une fibre de polymere continue est produite par la précipitation d'un filament

d’une solution de polymeére dans un non-solvant. Le filament homogéne constitué de polymere,
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de solvant et potentiellement d’additifs se solidifie par désolvatation du polymere induite par les
échanges solvant/non-solvant. Ces derniéres années, différentes structures poreuses/fibreuses
tridimensionnelles générées par « wet-spinning » a partir de plusieurs polymeres comme le

chitosane?2!, la PCL?22 ou le PLA223 ont été proposées comme support pour l'ingénierie tissulaire.

Durant ces 10 derniéres années, la technique de I’ « electrospinning » a été largement
employée comme méthode de fabrication de structures poreuses avec des fibres aux dimensions
flexibles allant de 1’échelle micrométrique jusqu’a I’échelle nanométrique.224 225 De plus, les
architectures fabriquées présentent une morphologie tout a fait similaire a celle des fibres de
collagéne présentes dans la MEC. Cette analogie structurelle, capable de mimer I'organisation et
les fonctions biologiques de la MEC, constitue un atout majeur pour I'élaboration d’'une matrice
capable de générer des interactions avec les cellules et sur laquelle différentes fonctionnalités
peuvent également étre incorporées.226 Cette technique économique, souple, transposable a
grande échelle, reproductible et particulierement flexible dans le choix des matériaux utilisés
mais aussi dans le contrdle de la géométrie de la structure tend a s'imposer comme le moyen le
mieux adapté pour I'élaboration de supports destinés a la régénération tissulaire.225. 226 Les
applications semblent illimitées puisque les structures peuvent étre modulées pour mimer la
structure tissulaire humaine, avec des besoins applicatifs particuliers comme 1’'os, le cartilage et
le systéme vasculaire. Le principe consiste a appliquer un champ électrostatique fort a une
seringue contenant une solution concentrée en polymere. Sous l'action de ce champ, un jet trés
fin est éjecté et accéléré en sortie de seringue puis est déposé sur un collecteur relié a la terre
(ou chargé a un voltage opposé) (Figure 1-10). La forte instabilité subie par le jet entraine son
étirement, et simultanément I’évaporation du solvant, conduisant au dép6t de fibres seches et
solides sur le collecteur.224 225 Les structures fibreuses ainsi réalisées offrent une porosité et une
surface spécifique élevées favorables a I'attachement des cellules.22” Une grande variété de
macromolécules naturelles telles que le collagene,?228 la gélatine?2? ou encore le chitosane230. 231
ainsi que des polymeéres synthétiques comme le PLGA,232 le PLA233 ou la PCL234 a été mise sous
forme de fibres non-tissées pour diverses applications en ingénierie tissulaire.235 D’autre part, la
prolifération et la différentiation de différents types cellulaires ont également été rapportées,
révélant la capacité de ces dispositifs a supporter le développement cellulaire et la formation de
nouveaux tissus.149.228235-238 A titre d’exemple, la différentiation ostéogénique de cellules souches
embryonnaires étudiée sur plusieurs architectures fabriquées par différentes techniques (TIPS,
évaporation de solvant, etc....) a démontré une minéralisation trois fois plus grande pour les

cellules en développement sur une matrice nanofibreuse apres 4 semaines de culture.233
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Figure 1-10 : A) Représentation schématique d’un dispositif d’« electrospinning » et B)
Image de MEB de la morphologie d’'une architecture poreuse fibreuse de polymére

synthétique réalisée par « electrospinning ».

1.2. Le procéde d’ « electrospinning »

La technique de l'«electrospinning», également appelée « electostatic spinning »
(électrofilage en francais), repose sur des principes connus depuis bien longtemps. En 1882,
Lord Rayleigh a travaillé sur le nombre de charges nécessaires afin de surmonter les forces de
tension de surface d'une goutte.239 Par la suite, les premiers dispositifs générant un spray a
partir de liquide par l'application de charges électrostatiques ont été brevetés par Cooley et
Morton en 1902 et 1903.240. 241 Le premier brevet décrivant réellement un dispositif capable de
générer des fibres synthétiques par 'application de charges électrostatiques est apparu en 1934
et a été déposé par Anton Formhals de l'université de Mayence.242 Malgré ces premieres
découvertes, le procédé n’a été utilisé commercialement qu’a partir de 1991 pour la fabrication

de filtres dans le cadre de l'industrie textile.243

Depuis les années 1990, I'« electrospinning » suscite de plus en plus d’'intéréts dans le
secteur industriel mais aussi académique, notamment grace au groupe de Reneker de
I'université d’Akron qui a développé la fabrication de fibres trés fines a partir de polymeres
organiques.24+ 245 Une des raisons du fort développement de cette technique est la combinaison
de la recherche fondamentale et appliquée provenant de différentes disciplines des sciences et
de l'ingénierie.246 Ces efforts de recherche, ciblant en général des systemes fonctionnels et
complexes sont porteurs d’'intéréts particuliers.24¢ En effet, ils peuvent étre certainement
appliqués a I’échelle industrielle et les dispositifs fibreux ou les propriétés macroscopiques

(combinant la chimie, la physique et la biologie) peuvent étre soumises a des modifications au
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niveau moléculaire. La capacité a fabriquer des fibres de maniére constante, allant de quelques
nanometres a plusieurs microns (Figure 1-11) demeure également un avantage compte tenu de
la difficulté a atteindre des tailles submicroniques par l'utilisation d’autres techniques de filage

de fibres.247. 248
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Figure 1-11 : Comparaison de la gamme des diamétres de fibres réalisables par

« electrospinning » avec d’autres structures biologiques et technologiques. 246

La surface spécifique importante ainsi que l'élaboration de fibres régulieres par
« electrospinning » offrent d’intéressantes perspectives d’applications englobant une multitude
de concepts nouveaux dans divers secteurs tels que la nanocatalyse, la filtration, la fabrication de
nouveaux tissus pour les vétements, I'optoélectronique, I'énergie ou dans le secteur biomédical
avec notamment I'élaboration de structures pour l'ingénierie tissulaire, de pansements et la
libération de principes actifs.225 246, 247, 249 Le développement rapide de cette technique est
illustré par la Figure 1-12 représentant le nombre de publications scientifiques par an ou
I'« electrospinning » est illustré (Figure 1-12A) et ou son utilisation est rapportée a
I’élaboration de structures pour l'ingénierie tissulaire qui est un domaine en pleine expansion

(Figure 1-12B).
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Figure 1-12 : Graphiques reflétant le nombre de publications par an indexées dans Web of

Science® pour les mots clés : A) electrospinning B) electrospinning, tissue engineering.

La grande surface spécifique des architectures tissulaires élaborées par
« electrospinning » favorise I'adsorption des protéines et présente davantage de sites d’ancrage
pour les récepteurs de la membrane cellulaire.250 L'utilisation de 1'« electrospinning » dans le

domaine de la régénération tissulaire est centrée majoritairement sur deux axes :

- La formation d'une matrice a partir de différents biomatériaux adaptés

(biodégradable, biocompatible, propriétés mécaniques) dans le but de mimer les
dimensions physiques de la MEC (géométriques et morphologiques), de supporter
I'organisation, la prolifération et la différentiation cellulaire mais aussi d’assurer la
formation d’un nouveau tissu fonctionnel.

- L’optimisation de I'équipement d’« electrospinning » pour s’approcher au plus pres
des caractéristiques de la MEC et ainsi fournir un support favorisant la prolifération,

le développement et la différentiation cellulaires.

1.2.1. Dispositifs mis en ceuvre

La formation des fibres est imputable a 'application d’'un champ électrostatique fort a
une solution concentrée de polymere. Les éléments indispensables pour réaliser une matrice
fibreuse sont: un générateur a haute tension générant dans la majorité des études un courant
continu, une pompe, une seringue avec une aiguille en métal et un collecteur relié a la terre

(Figure 1-10).

Le dispositif peut étre modulé dans le but de développer divers types d’architectures aux

fonctionnalités différentes. A titre d’exemple, certaines équipes de recherche ont réalisé des
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structures en utilisant plusieurs seringues disposées dans un alignement paralléle permettant la
fabrication d'un matériau fibreux constitué de plusieurs types de polymeéres aux propriétés
complémentaires (Figure 1-13).251 252 D’autre part, ce procédé peut également étre utilisé afin
de réaliser une matrice de grandes dimensions. L’ « electrospinning » a partir de plusieurs jets
est autrement plus compliqué que le procédé classique en raison des phénomeénes de répulsion

générés par les jets chargés a l'identique.246
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Figure 1-13 : Dispositif expérimental d’ « electrospinning » a partir de plusieurs

seringues?251

L’intégration au sein des fibres de molécules fonctionnelles (surtout dans le domaine
biomédical) constitue un verrou technologique. En effet, la nécessité de conserver l'agent
(biomolécules, protéines, enzymes, etc.) dans un milieu aqueux pour préserver son activité
et/ou la faible masse des biomolécules empéchent la structuration de la solution sous forme de
fibres. Ces obstacles ont été surmontés grace a un procédé d’ « electrospinning » coaxial.253-256
Dans ce procédé, deux aiguilles ou canules sont alignées concentriquement (Figure 1-14A et B)
et soumises au méme voltage. Un jet est alors généré et, dans les meilleurs des cas, une nanofibre
de structure cceur-couronne est formée. En général, le procédé implique deux solutions
visqueuses et non miscibles qui sont éjectées simultanément par des capillaires situés I'un dans
I'autre, formant ainsi une goutte enveloppant une autre (Figure 1-14C). Un probléme est
régulierement rencontré pendant la formation des fibres. Lorsque la goutte externe se
transforme en jet, la goutte interne reste stable a cause de I'absence de charge en surface. La

déformation de la goutte interne en cceur de fibres est essentiellement due a la viscosité.
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1 mm

Figure 1-14 : A) Représentation schématique d’une aiguille coaxiale. B) Dispositif
expérimental d’aiguille coaxiale réalisé par le groupe de Greiner et Wendorff. C) Image de
microscopie optique d’'une goutte cceur-couronne issue d’'une aiguille d'un dispositif

d’ « electrospinning » coaxial.246

1.2.2. Principe de la technique

Bien que le dispositif d « electrospinning » soit plutot simple, le mécanisme de filage est
légérement plus compliqué. Lorsqu’une haute tension est appliquée en sortie d’aiguille sur une
goutte d’une solution concentrée en polymere, il y a création de charges qui perturbent la
surface et conduisent a la déformation de la solution qui prend la forme d’un cone appelé cone
de Taylor (Figure 1-15A). La goutte subit alors deux types de force électrostatique : les forces
de répulsion entre les charges en surface et la force coulombienne exercée par le champ
électrostatique externe.24> 248 Les Figures 1-15B et C représentent respectivement une goutte
avant et aprés l'application du voltage et révéelent la déformation du liquide mais aussi la
formation d’un jet di aux forces électrostatiques supérieures aux forces de tension de surface de
la solution de polymére. Simultanément a I’élongation du jet et a I’évaporation du solvant, son
diametre se réduit considérablement de centaines de micrometres a, dans certains cas, quelques

dizaines de nanomeétres.
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Figure 1-15 A) Représentation schématique du cone de Taylor formé par une solution
chargée.225 Une goutte d’'une solution aqueuse de poly(oxyde d’éthylene) (PEO) colorée a
la fluorescéine : A) Sans I'application d’un voltage, B) Sous I'application d’un voltage de 20

kV avec un collecteur placé perpendiculairement au jet.246

Aprés des observations plus précises, il devient évident que le procédé
d’ « electrospinning » est tres complexe. A titre d’exemple, diverses études ont démontré que le
rétrécissement du diameétre du jet est principalement causé par l'instabilité associée a la forte
charge électrique qu’il subit. 248 257 [] est possible de discerner sur la Figure 1-16A que le jet est
initialement droit puis devient instable générant de multiples jets dans la zone d’instabilité.
Cependant, grace a une observation plus précise par une caméra capable de photographier avec
des temps de capture extrémement faibles (Figure 1-16B), il devient possible de montrer que
I'enveloppe conique générée est composée d'un unique jet extrémement flexible et instable. La
fréquence de vibration est tellement élevée qu’'une photographie conventionnelle est inadaptée
pour observer correctement le processus de filage, car elle donne I'impression que le jet se
divise en plusieurs branches lorsqu’il se dirige vers le collecteur. Des explications plus
approfondies a 'aide de modeéles mathématiques et électrohydrodynamiques ont été proposées

par le groupe de Reneker.248257
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Figure 1-16 : Photographies illustrant I'instabilité du jet liquide d’une solution aqueuse
de PEO durant une expérience d’ « electrospinning ». A) Photographie conventionnelle et

B) Photographie a haute vitesse des instabilités du jet.257

1.2.3. Parametres modulables

La plupart des polymeres solubles peuvent étre mis en ceuvre sous forme de fibres a
condition que leurs propriétés physiques (solubilité, masse molaire, température de transition
vitreuse et de fusion, etc.) soient adaptées et que les parametres physico-chimiques
(concentration de la solution, voltage, solvant, etc.) soient correctement ajustés. Dans cette
optique, une connaissance empirique est primordiale, cependant comme expliqué
précédemment, l'application de modeéles théoriques peut également aider a prévoir les
dimensions et la structure des fibres obtenues par « electrospinning ». Les paramétres majeurs

et leur influence sur la morphologie des fibres sont résumés dans le Tableau 1-4.

Tableau 1-4 : Effets des paramétres d’ « electrospinning » sur la morphologie des fibres

Parametres Effet sur la morphologie des fibres
Voltage appliqué (entre 15 kV et 30 kV) T Diametre des fibres ¢
Débit (entre 0,5 et 3 mL.h-1) T Diameétre des fibres T
Distance aiguille/collecteur T Diametre des fibres ¢

(entre 15 et 25 cm)

Concentration en polymeére (viscosité) T Diametre des fibres T
(entre 1 % et 30 % (m/v) dépend de la
masse molaire du polymere)
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Conductivité de la solution T Diameétre des fibres L
Volatilité du solvant Génération de pores en surface des
fibres

1.2.3.1 La solution de polymere

La viscosité joue un role déterminant dans le controle de la morphologie d'un matériau
nanofibreux. Il a été montré qu’une viscosité optimale est requise, car une viscosité trop faible
rend impossible la formation de fibres continues alors qu’une viscosité élevée conduit a des
difficultés lors de I'éjection du jet hors de la seringue.258 259 La concentration en polymere ainsi
que sa masse molaire (devant étre en général supérieure a 70 000 g.mol1) sont des parameétres
qui permettent de controler la viscosité. La concentration en polymeére détermine la capacité a
générer des fibres a partir d’'un liquide. En effet, la concentration en macromolécules doit étre
suffisamment grande pour assurer un enchevétrement inter-chaines. Une solution trop diluée
conduit a une rupture des fibres avant qu’elles n’atteignent le collecteur a cause des effets de
tension de surface et de la faible densité en enchevétrements. Au fur et a mesure de
I'augmentation de la concentration en polymere, les fibres générées présentent des défauts sous
forme de «perles» (Figure 1-17A), puis la forme sphérique de ces défauts s’allonge pour
former des fuseaux, et enfin des fibres uniformes avec un diametre augmentant en raison de la
résistance de la viscosité.2z6? Shenoy et al. 258 ont présenté un modeéle qui permet le calcul du
nombre d’enchevétrements en solution, (n¢)som, afin de prédire la morphologie des fibres pour
divers polymeéres. La Figure 1-17B illustre la relation entre le nombre d’enchevétrements en
solution et la morphologie des fibres de polystyréne (PS) de différentes masses molaires en
fonction de la concentration en solution. Au dela d’'un nombre d’enchevétrements de 3,5 les
fibres ont une structure uniforme. D’autre part, il est intéressant de remarquer que plus la masse
molaire est faible, plus il est nécessaire de concentrer la solution pour atteindre une valeur
minimale de (ne)sol, ce qui démontre bien 'importance majeure de ces paramétres sur la

morphologie des fibres.
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Figure 1-17 : A) Image de MEB de fibres de PS présentant des défauts sous forme de
perles. B) Courbes représentant (n.)soi en fonction de la concentration en solution de PS
de différentes masses molaires. Les lignes en pointillés représentent les changements

morphologiques des fibres.258

Le nature du solvant est également trés importante dans 'optique de produire des fibres
mais aussi de moduler leur porosité. Pour assurer une évaporation suffisante du solvant pendant
le trajet du jet entre l'aiguille et le collecteur, un solvant volatil doit étre utilisé. La capacité du
solvant a s’évaporer controle la séparation de phases indispensable a la déposition des fibres de
polymere solides. D’autre part, Megelski et al.261 ont mis en évidence les différences de topologie
de surface de fibres de PS élaborées dans du tetrahydrofurane (THF, trés volatil) et dans du
diméthylformamide (DMF, tres peu volatil). L'évaporation rapide du solvant conduit a la
formation de pores en surface (Figure 1-18A) tandis que les fibres fabriquées a partir d’'une

solution de DMF présentent une surface lisse (Figure 1-18B).

l um

Figure 1-18 : Images de MEB de fibres de PS fabriquées a partir d’'une solution de A)
THF/DMF (75/25, v/v) et B) DMF (100%).261
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La conductivité de la solution est aussi un paramétre primordial capable d’influencer
significativement le diameétre des fibres.247. 259 Les solutions trés conductrices ont une plus
grande capacité a transporter les charges. En effet, le jet issu d’une solution conductrice
répondra plus aux forces d’étirement générées par le champ électrostatique qu’une solution peu
conductrice. Ici encore, le choix du solvant est crucial puisqu’il permet le transport des ions en
solution. Les solvants possédant une constante diélectrique élevée sont donc des composés de
choix pour élaborer des matériaux par « electrospinning » car les forces électrostatiques créées
permettront de surpasser les forces de tension de surface. Par conséquent, pour les solutions
faiblement conductrices, il sera nécessaire de préparer des solutions tres concentrées en
polymére afin que la viscosité compense ce déficit. Lin et al.262 ont démontré que I'addition
d’ions affecte la morphologie et le diameétre des fibres. Cette approche permettant d’augmenter
la conductivité par addition de différents sels a également été rapportée dans plusieurs

travaux247.259 pour générer des fibres uniformes et sans défaut.

1.2.3.2 Les parameétres du dispositif expérimental

L’application d’'un champ électrostatique controle la formation de fibres. En effet, la
génération de fibres survient lorsque le voltage atteint un certain seuil, grace a I'induction des
charges nécessaires a la solution et aux forces électrostatiques initiant le procédé
d’ « electrospinning ». Il y a une légere controverse qui persiste par rapport au véritable effet du
voltage sur la morphologie du matériau. D’aprés Reneker et al.245, son effet sur le diametre des
fibres est tres limité voire absent ; cependant d’autres équipes de recherche ont établi qu’un fort
voltage facilite 1'éjection du jet et forme, par conséquent, des fibres de diameétre plus grand.263
Néanmoins, la majorité des résultats rapportés montre que 'augmentation du champ électrique
conduit a 'augmentation des forces répulsives du fluide générant ainsi des fibres de diameétre
plus faible.247. 260, 261 ]] est important de noter qu’'un voltage trop important peut mener a la
formation de défauts sur les fibres en raison d’'une trop grande instabilité du jet et entrainer sa

rupture.264

Le débit de la solution a également un impact sur le diametre des fibres ainsi que sur leur
morphologie (porosité notamment). En effet, ce parametre influence la vitesse du jet et donc le
taux de transfert du polymere. Par conséquent, un faible débit est mieux adapté car il permet
une évaporation du solvant bien qu’un débit minimum soit nécessaire pour surmonter les forces
de tension de surface et fournir suffisamment d’enchevétrements des chaines pour former une
fibre.247. 260 Pour du PS, il a été observé que le diametre des fibres augmente lors de

I'augmentation du débit. De plus, la topologie de surface peut étre également légérement
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influencée.2é1 Par ailleurs, un débit rapide génére des défauts sous forme de perles ou encore de
fibres aplaties et collées entre elles en raison de lincapacité du solvant a s’évaporer

correctement avant d’atteindre le collecteur.247. 261, 265

Bien que la distance aiguille/collecteur joue un réle moins important, ce parametre peut
influencer le diameétre et la morphologie des fibres. Il a été démontré qu’une distance minimum
est nécessaire pour permettre au solvant de s’évaporer convenablement avant d’atteindre le
collecteur. Une distance trop courte ou trop longue conduit a la formation de plusieurs types de
défauts.247. 261, 266 D’qutre part, Doshi et Reneker ont établi que le diametre des fibres diminue

avec 'augmentation de la distance entre le cone de Taylor et le collecteur.26”

1.2.3.3 Les paramétres ambiants

Les paramétres ambiants tels que 'humidité ou la température peuvent aussi affecter le
procédé d’ «electrospinnning ». En effet, la température joue un réle sur lI'évaporation du
solvant mais aussi sur la viscosité de la solution entrainant pour de hautes températures la
formation de fibres au diameétre plus faible. D’autre part, une forte humidité limite ’évaporation
du solvant 247 ou encore selon Li et al??5 peut étre responsable de la décharge des fibres de

polymere.

1.3. Fonctionnalisation des fibres

En général, les structures a base de polymeéres synthétiques sont plus facilement mises
en ceuvre par « electrosipinning » que celles a base de polymeéres naturels ; de plus, elles offrent
des morphologies mieux controlées ainsi que des propriétés mécaniques mieux adaptées pour
leur utilisation comme matrice permettant le transport de cellules et la néoformation d’un
tissu.220 Dans une approche d’ingénierie tissulaire, le matériau ainsi réalisé doit étre capable de
reproduire artificiellement l'environnement extracellulaire. De maniere a améliorer la
biocompatibilité des surfaces et in-fine accroitre I'intégration du matériau in vivo, différentes
approches ont été développées. Elles consistent généralement a associer un polymére
biocompatible a des molécules biologiques dont l'action sur les cellules est connue. Les
différentes approches sont illustrées sur la Figure 1-19. Plusieurs (macro)molécules naturelles
(peptides, protéines, facteur de croissance,...) ont été introduites au sein des architectures

élaborées sans compromettre leur efficacité.268 Afin de répondre a ce cahier des charges, les
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paragraphes suivants présenteront l'intérét biologique de la fonctionnalisation par
I'introduction de fonctions chimiques réactives ou l'association de biomolécules spécifiques,
ainsi que les différentes méthodes développées. Nous limiterons notre étude aux polyesters
biodégradables qui sont généralement hydrophobes et dépourvus de fonctions réactives a la
différence des polyacrylates et méthacrylates qui présentent des groupements mobilisables mais

sont peu dégradables.
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Figure 1-19 : Principales techniques de modification de surface des nanofibres A)
traitement par plasma ou par des méthodes chimiques B) polymérisation par « grafting

from » C) Co-electrospinning.26°

1.3.1. Introduction de groupements fonctionnels

L’efficacité d’adsorption physique sur des fibres hydrophobes peut étre significativement
améliorée par différents traitements capables de rendre la surface plus hydrophile, permettant
ainsi une meilleure infiltration des solutions aqueuses contenant les agents biologiques. De plus,

les fonctions générées peuvent également étre mobilisées pour effectuer diverses réactions de
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couplage mais aussi de complexation des biocéramiques notamment grace aux effets chélatants

des acides carboxyliques vis-a-vis des ions calcium.270.271

1.3.1.1 Le traitement par plasma

Le traitement par plasma de supports polymeéres est communément employé pour
faconner les propriétés de surface, en modifiant sa composition, et par conséquent la balance
hydrophile/hydrophobe.272 Une sélection appropriée de la source du plasma offre la possibilité
d’'introduire différents groupements fonctionnels favorisant la biocompatibilité, ou encore de
permettre un couplage covalent avec des molécules bioactives.2’3 Les traitements par plasma
classiquement utilisés sont a base d’oxygene, d’azote ou d’air pour générer des fonctions acide
carboxylique ou amine. Une variété de protéines peut alors recouvrir la structure et se lier plus
facilement a la surface des fibres et ainsi améliorer la réponse cellulaire grace a leurs
fonctionnalités.22. 269, 274 D’autre part, Yang et al2?’! ont démontré la potentialité de cette
technique pour la régénération osseuse en révélant une meilleure adsorption des particules de
biocéramiques.270. 271 Pour des applications de régénération osseuse, la présence de fonctions
acide carboxylique en surface de fibres de PCL améliore la minéralisation de minéraux

phosphocalcique lorsqu’elles sont immergées dans une solution de fluide biologique simulé.271

1.3.1.2 Les traitements chimiques

L’hydrolyse partielle de la surface de polyesters aliphatiques biodégradables sous forme
de films ou de matrices fibreuses dans des conditions acides ou basiques a été largement utilisée
pour modifier les propriétés de surface hydrophile/hydrophobe ou encore pour générer de
nouvelles fonctionnalités.269.275 Le principe consiste en la scission chimique aléatoire des liaisons
ester des chaines polymeéres situées sur l'extréme surface, conduisant a la formation de
fonctions alcool et acide carboxylique au niveau des fragments partiellement dégradés mais qui
restent toujours insolubles en solution aqueuse. Croll et al.276 ont démontré que les traitements
chimiques offrent une meilleure efficacité de modification de surface des échantillons fibreux
épais par rapport au traitement par plasma en raison de la pénétration limitée du gaz ionisé
dans l'échantillon ne modifiant pas la surface des fibres situées au cceur du matériau.
Néanmoins, le traitement chimique de matrices fibreuses a base de polyester doit étre réalisé
avec précautions du fait de la surface spécifique élevée et des cinétiques de dégradation rapide
pouvant conduire a un effondrement de la structure. Par conséquent, la durée d’hydrolyse ainsi

que la concentration des réactifs sont des parametres a optimiser de maniére trés précise afin de
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fonctionnaliser le matériau tout en préservant ses propriétés physiques. Le traitement chimique
de fibres de polyester par une diamine permet de générer des fonctions amine contribuant a
améliorer I'hydrophilie de la surface mais peuvent étre également mobilisables pour des
réactions de couplage de molécules biologiques.277.278 D’autre part, la génération d’acides
carboxyliques en surface a été réalisée sur des matériaux fibreux a base de PLA grace a un
traitement avec de la soude. Ces fonctions sont mobilisables chimiquement mais peuvent
également chélater les ions calcium et phosphate induisant la formation de nodules de

minéralisation en surface pour des matériaux destinés a des applications orthopédiques.269.279

1.3.1.3 La technique du « grafting from »

L'introduction de nouvelles propriétés de surface mais aussi de groupements
multifonctionnels peut étre conférée par la technique du « grafting-from ». Cette méthode,
employée principalement pour modifier les polyoléfines, est souvent amorcée avec un
traitement par plasma ou par irradiation UV générant des centres actifs de type radicalaire.269.280
Dans le cas des polyesters biodégradables, cette technique a été utilisée sur le PLA, le PGA et le
PLGA avec la polymérisation de monomeres d’acide acrylique générant ainsi des fonctions acide
carboxylique capables de favoriser le développement de fibroblastes.281 D’autre part, bien que le
poly(éthyléne téréphtalate) ne soit pas un polyester biodégradable, le greffage de monomeéres
d’acide méthacrylique amorcé par le Ce(IV) a la surface de fibres prétraitées au formaldéhyde a
également été rapporté. Les fonctions acide carboxylique en surface auront ensuite pour réle

d’immobiliser la gélatine afin de favoriser la prolifération de cellules endothéliales. 282

1.3.2. Association de biomolécules

1.3.2.1 Adsorption physique de molécules biologiques

La méthode la plus simple pour biofonctionnaliser la surface des fibres avec certains
agents biologiques consiste en l'immersion de la structure fibreuse, dans des solutions
contenant les biomolécules solubilisées permettant leur adsorption physique sur la surface. Leur
adsorption est due a des forces de Van der Waals, électrostatiques ou encore a des interactions
hydrophobes ou des liaisons hydrogene. Des protéines présentent dans la MEC telles que le
collagene, la gélatine ou encore la fibronectine font partie de la grande variété de
macromolécules ayant été étudiées comme revétement biologiquement actif sur des fibres

élaborées par « electrospinning ».220.268.283.284 3 présence de protéines issues de la MEC a révélé
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une amélioration des propriétés biologiques (prolifération cellulaire, différentiation,...) pour
plusieurs types cellulaires.220283284¢ Bien que cette technique de Il'adsorption physique ait
I'avantage d’étre simple, elle met en jeu des forces de liaison relativement faibles et peut, par
conséquent, conduire a une perte de 'activité biologique des molécules en surface en raison de
leur désorption. La nécessité d’avoir des signaux prolongés et stables pour la régénération
tissulaire peut étre une des limites de cette technique.268 Outre les molécules biologiques, les
biocéramiques tels que '’hydroxyapatite et les TCPs peuvent aussi étre déposées et adsorbées en
surface des matériaux afin de promouvoir la différentiation des cellules vers des phénotypes
ostéoblastiques.285 286 (C’est d’ailleurs la principale voie de fonctionnalisation de fibres de

polyesters pour des applications en ingénierie des tissus osseux.

1.3.2.2 Greffage covalent de molécules biologiques

L’approche qui consiste a modifier la chimie de surface du matériau pour tendre vers un
matériau biomimétique passe par une fonctionnalisation par greffage covalent d'une
biomolécule. Les modifications chimiques présentées dans la section précédente doivent étre
opérées en amont afin de produire des groupements fonctionnels réactifs (Figure 1-20).220. 269
Le couplage chimique d’agents biologiques en surface est préférable a une simple adsorption
pour éviter son relarguage et promouvoir son efficacité localement. Cependant, le couplage
covalent peut entrainer une inactivation partielle des molécules immobilisées si leurs sites
biologiquement actifs sont chimiquement modifiés. C’'est pourquoi le greffage de peptides est

souvent préféré au couplage de la protéine dans son intégralité.
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Figure 1-20 : Les principaux groupements fonctionnels de surface pour le couplage avec

des molécules bioactives.26°

45



1.3 Fonctionnalisation des fibres

Les amines primaires et les acides carboxyliques sont les fonctions les plus utilisées afin
d'immobiliser des molécules bioactives sur la surface des fibres. Grace a l'activation du
groupement acide carboxylique par les agents de couplage EDC/NHS, la surface des fibres peut
étre conjuguée significativement a I'amine primaire d’'une molécule bioactive.277. 287 Plusieurs
travaux révélant des couplages entres des fibres notamment a base de PAA et des biomolécules
ont également été rapportés 269, Les fonctions amine sont aussi des candidates intéressantes

pour la modification covalente de fibres électrofilées en raison de leur forte réactivité.

Néanmoins, le couplage direct des agents biologiques sur la surface présente certaines
limites au niveau de la reconnaissance cellulaire, en raison des interactions difficiles avec les
molécules greffées et souvent insuffisamment exposées a cause de 'encombrement stérique au
sein de la structure fibreuse.26% Par conséquent, divers bras espaceurs hydrophiles situés entre
la biomolécule d’intérét et la surface de la fibre ont été introduits afin de faciliter les interactions
avec la membrane cellulaire. Dans cette optique, les bras espaceurs sont principalement a base
de PEG et chimiquement attachés a une longue chalne de polymére hydrophobe servant a
I’élaboration des fibres par « electrospinning ».288-290 Ce systeme a permis d’immobiliser le
facteur de croissance rhEGF (recombinant human Endothelial Growth Factor) pour des
applications de cicatrisation suivant I'approche illustrée par la Figure 1-21.288-290 Dans un
premier temps, un copolymere dibloc PCL-PEG-NH; est synthétisé et électrofilé ; le chainon PEG
qui est hydrophile offre une parfaite exposition a la fonction amine dans un milieu aqueux. Ces
groupements maintenant mobilisables sont alors employés pour immobiliser le facteur de
croissance rhEGF, responsable de la différentiation des kératinocytes. Les résultats in-vivo ont
révélé le réle fondamental joué par les fibres modifiées dans la cicatrisation, mais également que
I'activité de rhEGF immobilisé était comparable a celle du EGF natif. Des systémes similaires ont
permis d’améliorer les propriétés biologiques des matrices avec notamment I'augmentation de
la prolifération de cellules NIH3T3 sur des fibres greffées avec la séquence peptidique Gly-Arg-
Gly-Asp-Tyr (GRGDY), responsable de I'adhérence cellulaire 299, mais aussi 'activité enzymatique
grace a I'immobilisation de lysozyme.28 La fonctionnalisation de surface fondée sur un mélange
avec un copolymere dibloc amphiphile possede plusieurs avantages tels que le contréle de la
quantité de molécules bioactives a immobiliser en surface par la variation du rapport
homopolymére/copolymere dans la solution pour I’ « electrospinning ». La fonction amine du
copolymeére sera préférentiellement orientée vers la surface en raison de la nature hydrophile
du chainon de PEG reliant, par conséquent, le degré d’immobilisation a la quantité de

copolymeére.
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Figure 1-21 : Approche expérimentale développée par Choi et al pour la préparation de

fibres fonctionnalisées par le facteur de croissance rhEGF.288

Le Tableau 1-5 regroupe les exemples de matrices fibreuses réalisées par
« electrospinning » ayant été fonctionnalisées par couplage covalent de molécules biologiques. Il
est important de rappeler que pour des applications en régénération osseuse, le procédé de
fonctionnalisation le plus couramment utilisé consiste essentiellement a associer des
biocéramiques ou encore a introduire des protéines morphogénétiques des os (BMP) au sein des

matrices fibreuses. Ces approches seront développées lors de la section 1.3.3.
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Tableau 1-5 : Méthodes de fonctionnalisation de surface de matrices a base de polyesters
pour des applications dans le domaine biomédical.

Pol. Méthode Agent de Molécule  Type Application Ref

couplage biologique cellulaire

PCL Plasma EDC/NHS Gélatine Cellules Régénération 287

endothéliales  vasculaire

PCL Plasma EDC/NHS Laminine PC12 Régénération 291

nerveuse

PCL Aminolyse Glutaraldéhyde) Gélatine, Cellules Amélioration du 292
(Hexanediamine) Collagéne, endothéliales développement

Chitosane cellulaire

PCL Electrospinning Hydrobenzole EGF Kératinocytes Cicatrisation 288
avec /EDC cutanée
PCL-b-PEG-NH;

PCL Electrospinning ~ EDC/NHS Lysosyme - Activité 289
avec enzymatique apreés
PCL-b-PEG-NH; greffage

PLACL NaOH hydrolyse = EDC/NHS Fibronectine hMSCs Ingénierie 293

tissulaire générale

PLACL Aminolyse EDC/NHS RGD - - 293

PLACL Aminolyse Glutaraldéhyde  Fibronectine Cellules Ingénierie 277
(Hexanediamine) endothéliales tissulaire de

I'cesophage

PLA Plasma EDC/NHS Laminine Cellules de Régénération 294

rat nerveuse

PLA NaOH hydrolyse = EDC/NHS avec bFGF Fibroblastes  Cicatrisation 295

héparine puis Laminine cutanée
EDC/NHS avec
molécules bio.

PLA Aminolyse EGS puis RGD hMSCs Tissu adipeux 293,
(Hexanediamine) EDC/NHS Heparin 296

PLGA  Electrospinning = EDC/NHS RGD Fibroblastes  Cicatrisation 290
avec cutanée
PLGA-b-PEG-NH;

PLA, Plasma + - - Fibroblastes Introduction de 281

PGA, grafting from fonctions COOH

PLGA  PAA

PET Ce(1V) + grafting EDC/NHS Gélatine Cellules Régénération 282
from PAA endothéliales  vasculaire

La faible quantité de travaux (cf. Tableau 1-5) axés sur la modification covalente de

surface de matrices fibreuses offre un réel champ d’investigation, en particulier pour les PHAs

ol aucune étude n’a été rapportée.

48



Chapitre 1/ Etat de I'art sur les matériaux fibreux pour 'ingénierie tissulaire

1.3.3. Co-electrospinning

Alors que les techniques de modification de surface susmentionnées sont prévues pour
des matériaux fibreux élaborés au préalable, des nanoparticules de biocéramiques, certaines
protéines ou des chainons de polymeéres fonctionnels (tels que les bras espaceurs décrits
précédemment) peuvent étre directement exposés a la surface des fibres lors de « co-
electrospinning » a partir d'une solution de polymére contenant les composés d'intéréts pour
des applications destinées a I'ingénierie tissulaire. En outre, des principes actifs hydrophobes et
des agents antibactériens peuvent également étre incorporés au sein des fibres pour d’autres
applications.297. 298 Des mélanges de PLA 149, de PLGA 299, de PCL 30 ou encore de PLACL 133 en
présence de nanoparticules d’hydroxyapatite et co-electrofilés conduisent a la génération de
fibres présentant une surface modifiée. Cette fonctionnalisation a notamment révélé des
cinétiques de différentiation cellulaire favorisées pour les fibres composites. Cependant, Gupta
et al133 ont montré les limites de cette technique en démontrant que la majeur partie des
nanoparticules se trouve au ceceur des fibres et non a la surface, ce qui ne permet pas de fortes
interactions avec les cellules et par conséquent masque 'activité biologique des nanoparticules.
L’incorporation de facteurs de croissance ou d’enzymes au sein des fibres par «co-
electrospinning » est délicate en raison des solvants principalement organiques, responsables de
leur dégradation et/ou leur dénaturation.220. 269 Néanmoins, certaines macromolécules
naturellement présentes dans la MEC peuvent étre incorporées dans la solution de polymeére en
utilisant par exemple des solvants fluorés. La génération de fibres synthétiques
biofonctionnalisées par des protéines bioactives de la MEC permet de garder une structure
stable ainsi qu'une tenue mécanique adaptée a la régénération tissulaire tout en introduisant des
fonctionnalités biologiques a 'origine d’un développement cellulaire amélioré. Le collagene, la
gélatine et divers polysaccharides améliorent les propriétés biologiques de fibres

Synthéthueszz, 133,147, 220,301, 302

D’autres facteurs de croissance tels que les facteurs de croissance endothéliaux ont
également été introduits au sein de fibres de polyesters par différentes méthodes comme le
mélange classique des deux partenaires ou l'utilisation d'une seringue co-axiale. Dans le
domaine de la régénération osseuse, plusieurs travaux ont été rapportés sur la
fonctionnalisation de matrices de PLGA réalisées a partir d'une émulsion contenant dans la
phase aqueuse les BMPs.303.304 Les résultats in-vitro et in-vivo ont montré une différentiation des

cellules souches et une cicatrisation des lésions osseuses améliorées révélant, par conséquent

des matériaux a fort potentiel pour I'ingénierie des tissus osseux.
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1.4. Elaboration de fibres a base de polyesters

bactériens

La PCL ainsi que le PLA et les copolymeéres associés (PLGA, PLACL) sont les polymeéres
synthétiques les plus utilisés pour des applications en ingénierie tissulaire utilisant des matrices
élaborées par « electrospinning », comme I'atteste le nombre croissant de publications au cours
des 10 dernieres années (Figure 1-22). Bien qu'’ils soient biodégradables et biocompatibles, ils
présentent plusieurs inconvénients tels qu'une cinétique de dégradation lente pour la PCL, ou
trop rapide, responsable de l'effondrement prématuré de la structure et de l'apparition de
produits de dégradation a l'origine de réponses inflammatoires, dans le cas du PLA.53 De facon
alternative, les PHAs sont une classe émergeante de polyesters biodégradables, biocompatibles
et biosourcés dans le domaine de I'ingénierie tissulaire du fait de la grande flexibilité de leurs
propriétés de dégradation et mécaniques ainsi qu’en raison de leur capacité a supporter la
croissance cellulaire et la régénération in vivo de divers tissus (cf. section 1.1.1.4).156. 161, 162 De
plus, plusieurs études ont montré que leurs produits de dégradation tels que les monomeres et
oligoméres de 3-hydroxybutyrate et des 3-hydroxyacides dérivés ne sont pas toxiques pour les
cellules et pourraient méme avoir des effets nutritionnels et thérapeutiques.305-307 Malgré leur
forte potentialité, seulement 40 articles portant sur des architectures fibreuses a base de PHAs
élaborées par « electrospinning » ont été rapportés pour des applications en ingénierie tissulaire
(Figure 1-22C). Cependant, le nombre de publications par an tend a augmenter, notamment
depuis les 5 derniéres années, ce qui laisse présager que les PHAs offrent de réelles perspectives
d’applications pour l'ingénierie tissulaire et constituent une alternative intéressante aux
matériaux actuellement utilisés. Au cours de cette partie, nous allons dresser une liste
exhaustive de l'utilisation de matrices tridimensionnelles fibreuses a base de PHAs réalisées par

« electrospinning » pour diverses applications biomédicales.

Jusqu'a présent seulement trois PHAs (le PHB, le PHBHV et le PHBHHx) ont été étudiés

par « electrospinning ».
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Figure 1-22 : Graphiques reflétant le nombre de publications par an indexées dans Web of
Science® pour les mots clés : electrospinning, tissue engineering et A) poly(e-

caprolactone) B) poly(lactic acid) C) poly(3-hydroxybutyrate).

1.4.1.  Etudes sur le procédé d’ « electrospinning »

appliqué aux PHAs

Les premiers travaux sur l’élaboration de structures fibreuses électrofilées a base de
PHAs ont été rapportés en 2004. Lors de cette premiere étude, Choi et al3%® ont fabriqué des
fibres de PHBHV de diameétre compris entre 1 um et 4 pm a partir d’'une solution de chloroforme
dont les propriétés de conductivité ont été modulées par l'introduction de sels organosolubles.
La conductivité de la solution impacte la morphologie des fibres (réduction de la quantité de
défauts), mais aussi la cinétique de dégradation qui augmente avec la diminution de la taille des

fibres, en raison de 'augmentation de la surface spécifique.

D’autre part, a partir de 2006, I'équipe de Suphatol a élaboré des matrices microfibreuses
a base de PHB, PHBHV ou de mélanges en proportion variable des deux polyesters pour des
applications dans le domaine biomédical.30® La morphologie des fibres sera précisément
discutée en fonction des conditions de fabrication afin de déterminer les parametres optimaux
pour la génération d’une structure uniforme. A titre d’exemple la Figure 1-23 révele qu’a partir
d’une concentration de 14 % (m/v) et d’'un voltage de 12 kV, les fibres ne présentent plus de
défauts. Par ailleurs, la topologie de la surface poreuse des fibres attribuée a la rapide
évaporation du chloroforme sera précisément démontrée. Les propriétés mécaniques et
thermiques de ces matrices ont été caractérisées, et il est clairement établi qu’elles peuvent

facilement étre modulées.
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Voltage appliqué (kV)

Concentration (m/v) 8 12 14

10%

Diametre des fibres

Présence de défauts

14 %

Diametre des fibres

Présence de défauts

Figure 1-23 : Sélection d’'images de MEB illustrant les effets du voltage appliqué et de la

concentration sur la morphologie et le diameétre des fibres.

Y

En 2008, une matrice a base de PHBHHx310 fabriquée par « electrospinning » a partir
d’'un mélange chloroforme/diméthylformamide a été étudiée. Une variété de parametres a été
ajustée tels que le rapport entre les deux solvants, le champ électrique ou encore la
concentration afin de déterminer les conditions optimales de fabrication. A titre d’exemple, la
taille de fibres la plus fine obtenue est de 340 nm. Les matériaux fibreux réalisés ont été ensuite
caractérisés morphologiquement, thermiquement et mécaniquement dans le but de mettre en
évidence les différences avec une membrane réalisée par évaporation de solvant. En outre, une
étude a également rapporté la fabrication de matrice de PHBHHx dans le chloroforme et

I'influence de 'addition de différents sels organosolubles sur la morphologie du matériau.311

Des investigations fondamentales ont également été conduites sur des matrices fibreuses
a base de PHAs notamment avec l'analyse de l'impact des différents parameétres
d’ « electrospinning » sur le diametre et I'alignement des fibres de PHBHV 312, mais aussi en
étudiant I'indice de perméabilité de plusieurs réseaux fibreux de PHB fabriqués dans diverses
conditions.313 Tong et al. ont systématiquement utilisé une approche factorielle pour évaluer le
degré d’influence de chaque parameétre et déterminer que la concentration/viscosité de la

solution est la composante affectant le plus fortement le diametre des fibres.312
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D’autre part, 'élaboration de matériaux fibreux par «electrospinning» a partir de
mélanges PHBHV/PCL 314 et PHBHHx/PLA 315 a été réalisée dans le but de fabriquer des
structures aux propriétés mécaniques et de dégradation variables: en effet, la PCL est
caractérisée avec une Ty de -60 °C conférant un comportement plastique a température
ambiante alors que le PLA s’hydrolyse plus rapidement que le PHBHHx. Pour chaque matériau,
des analyses précises de la microstructure par MEB et diffraction des rayons X aux grands et
petits angles ont révélé que les chaines macromoléculaires sont mélangées au sein des phases
amorphes tandis que les polyesters cristallisent indépendamment générant par conséquent une
séparation des domaines cristallins. Il est a noter que dans le cas du mélange PHBHHx/PLA, seul
le PHBHHXx cristallise en raison du caractere racémique du PLA mais aussi que sa cristallisation
n’est pas génée par la présence de chaines amorphes. Des analyses mécaniques et thermiques
ont également été effectuées sur ces matrices montrant des variations des propriétés en fonction

des mélanges et de la ségrégation structurelle de phases.

1.4.2. Impact biologique d’'une matrice a base de PHAs

En 2004, Lee et al316 ont réalisé des fibres de PHBHV de 185 nm de diameétre a partir
d’une solution de trifluoroéthanol et rapporté pour la premiere fois le caractére non-cytotoxique
de ces matrices fibreuses a base de PHAs sur des chondrocytes d’oreilles de lapin. L’étude in-
vitro met en évidence une morphologie cellulaire étalée sur la structure démontrant des

interactions support/cellule favorables (Figure 1-24).

Dans l'optique de mimer au mieux la MEC naturelle, entre 2005 et 2008, plusieurs
groupes de recherche ont élaboré des supports a base de PHBHV incorporant des
biocéramiques,?85 du collagéne3! ou de la gélatine.302 317 La fonctionnalisation par des
microparticules d’hydroxyapatite, connues pour leurs propriétés d’ostéoconduction, a été
réalisée par immersions successives dans une solution d’hydroxyde de calcium puis de fluide
biologique simulé pendant une semaine afin de générer le biocéramique en surface.?85 En outre,
I'introduction de microparticules d’hydroxyapatite n’affecte pas significativement I'adhésion
cellulaire. Parallelement, les cinétiques de dégradation enzymatique des matériaux immergés
dans une solution de PHB dépolymérase sont augmentées en raison de la meilleure mouillabilité
des structures biocomposites. L'introduction de biocéramiques au sein des matrices de PHAs a
également été rapportée par des équipes de recherche qui ont élaboré des structures composites
par «electrospinning» de solutions contenant différentes quantités d’hydroxyapatite

conduisant a la formation de nanoparticules au sein des fibres pour différentes applications en
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ingénierie des tissus osseux.318.319 Par ailleurs, Bretcanu et al. ont développé I'utilisation de PHAs
comme revétement en électrofilant une solution de PHB directement sur un verre bioactif
(Figure 1-24C) afin de favoriser diverses interactions.3!8 Les études in-vitro dans des fluides
biologiques simulés ont révélé, apres 7 jours d'immersion, la formation d’'une couche de cristaux
d’hydroxyapatite adaptée a la régénération osseuse. Les fibres de PHBHV ont également été
fonctionnalisées par une protéine de la MEC par électrofilage d’'une solution contenant le PHBHV
et le collagéne ou la gélatine dans I'hexafluoro-2-isopropanol. Il est constaté une nette
amélioration de la prolifération des fibroblastes NIH3T3 aprées 68 heures liée a la formation d'un
microenvironnement mimant la MEC. Ce microenvironnement est porteur de signaux
interagissant avec les protéines de la membrane cellulaire, ce qui favorise I'attachement et le

développement des cellules.301

Figure 1-24 : Images de MEB de chondrocytes attachés sur une matrice de PHBHV aprés

A) 2 h et B) 4h. 316 C) Fibres de PHB recouvrant une pastille de verre bioactif.318

La cytotoxicité des matrices réalisées a base de PHB et PHBHV ainsi que leur capacité a
supporter la croissance cellulaire ont été testées avec plusieurs types cellulaires comme des
fibroblastes de souris (L929) 32, des cellules de Schwann (régénération des nerfs) 320 ou encore

des ostéoblastes humains (Sa0S-2).321 Les résultats montrent que les cellules de Schwann ont
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des difficultés a adhérer sur un support a base de PHAs apres 8 heures et 24 heures de culture.
Néanmoins, les études de prolifération ont révélé que ces cellules ne sont pas adaptées a un
développement sur une structure fibreuse en raison de leur nette prolifération aprés 5 jours sur
les films de PHAs réalisés par évaporation de solvant. En outre, les fibroblastes adhérent
parfaitement a la surface des fibres aprés seulement 8 heures de mise en culture et leur
population augmente aprés 3 jours de prolifération. Par ailleurs, les ostéoblastes déposés sur les
microfibres a base de PHAs n’adhérent qu’a hauteur de 50 % apres 4 heures de mise en culture,
en raison de leur surface hydrophobe dépourvue de sites de reconnaissance cellulaire.32!
Cependant, aprés 16 et 24 heures de culture, les cellules en développement sur les supports
fibreux montrent un fort attachement avec des résultats comparables a ceux des puits de
contrdle. Les cinétiques de prolifération a 72 et 120 heures montrent une population de cellules
en augmentation jusqu’a atteindre un plateau correspondant a la confluence et confirmant que
ces structures sont adaptées aux ostéoblastes (Figure 1-25A). Il est important de préciser que
les matériaux sous forme de films présentent des quantités de cellules dosées inférieures a celles
des matériaux tridimensionnels. Le travail réalisé par Sombatmankhong et al32! permet
également d’observer le processus de développement des ostéoblastes sur les fibres avec
notamment 'apparition de filopodes, illustrée comme exemple sur la Figure 1-25B, qui sont des
projections cytoplasmiques responsables de 'accrochage des cellules sur un support attestant,
par conséquent, d'une biocompatibilité effective du matériau. Par ailleurs, la fonctionnalité des
Sa0S-2 a été démontrée par le dosage de la phosphatase alcaline qui est une enzyme impliquée
dans la formation de tissus osseux, confirmant ainsi que les cellules sont actives et que les

biomatériaux fibreux a base de PHAs sont adaptés a la régénération osseuse.

8

= TCPS

| Zz2 PHB fim 1
=8 SOPHB/SOPHBV film . ¥

025 PHBV film !

T mmm PHB fiber mat

[ 50PHB/SOPHBV fiber mat

1| &X PHBV fiber mat

2 8

3

¢

Relative absorbance (%) >
8

T A A A A A A A A AT ATAATATATA A ATATATATAA
IO ANAAA AR

B S SN ANANANANANANNANNANNNNK
-.;o;'.';o.'.o.o.o‘o.o.op.o;o;o.o.i.n "
IN NN NN N NN NN NN NNNNNN N
A A AT A A A A A A A AA A ATAAAA =

XX X X X X XX X K X X X X XXX

o 8 8 8 8
;“\“‘\“‘\“
’L';';.;';’;.L';’;";’;’E.
taRRRRRRRRe

PR X XXX XA
PARAR R AR X AR H

S

16 24 72 120
Time in culture (h)

Figure 1-25 : A) Adhésion et prolifération d’ostéoblastes sur des films et des fibres de
PHAs (TCP (tissue cultured polystyrene) est utilisé comme contréle) et B) Image de MEB

d’un ostéoblaste en développement sur des fibres de PHB apres 24 heures de culture.321
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En 2007, I'équipe de Kang a réalisé des études de cicatrisation de plaies dans des
conditions in-vivos3 avec des matrices en PHBHV et PHBHV/Collagene.30! Dans un premier
temps, des cellules épithéliales de la couche externe (ORS) et des cellules du derme (DS) sont
mises en coculture in-vitro sur les deux matrices a base de PHAs afin de déterminer leur capacité
a adhérer sur ces architectures fibreuses. Les résultats montrent que les ORS peuvent adhérer a
la surface seulement en présence des DS. De plus, lors de culture de DS uniquement, il a été
révélé que leur attachement est effectif aprés 2 heures sur les fibres PHBHV/collagéne et
qu’elles atteignent leur confluence aprés 6 heures, alors qu’au contact des fibres de PHBHYV, les
cellules n'adhérent qu’aprés 6 heures et leur confluence n’est établie qu'aprés 24 heures. La
présence d'une protéine de la MEC, comme le collagene, améliore l'activité biologique du
biomatériau. D’autre part, les marqueurs immunohistochimiques ont révélé une plus grande
production de MEC en présence de collagene, due a un attachement plus rapide des cellules. Bien
que la présence de collagene favorise le développement cellulaire dans les conditions in-vitro, les
études montrent qu’apres 9 jours d’application sur la plaie, la matrice uniquement a base de
PHBHYV conduit a une meilleure cicatrisation ainsi qu’a une plus forte re-épithélisation comparé
au dispositif biofonctionnalisé avec du collagene. L’application des matrices chargées de cellules
sur les plaies implique une plus grande régénération de I'épiderme (Figure 1-26). D’apres Han
et als3, bien que le collagéne introduise une plus grande mouillabilité et un meilleur
développement cellulaire in-vitro, il ne contribue pas essentiellement au processus de guérison,
tandis que les propriétés physiques et mécaniques du PHBHV semblent étre un facteur plus
important dans les premiéres étapes de cicatrisation, attestant du potentiel d’utilisation du
PHBHV comme pansement biologique. Il est important de préciser la présence de quelques
résultats pour des matériaux a base de PHBHV /Gélatine dans cette étude. Pour les tests in-vitro,
les résultats révelent une meilleure adhésion des cellules en comparaison avec les fibres de

PHBHYV seul mais inférieurs a ceux obtenus en présence de collagene.

PHBHV PHBHV/collagene
+ Cellules

La

Controle

Figure 1-26 : Evolution de la cicatrisation de la plaie apres 9 jours en présence de

différentes matrices.63
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Des investigations biologiques ont également révélé que les structures a base de
PHBHHx sont biocompatibles et adaptées pour supporter la croissance de cellules souches
mésenchymateuses humaines (hMSCs) 322 et de neurones issus de cervelle de rat (rCGNs).323
D’autre part, des fibres de PHB et de PHBHV ont également été fonctionnalisées par « co-
electrospinning » de mélanges de chitosane/PHAs et les tests de cytocompatibilité avec des
fibroblastes (L929) ont révélé des effets 1égérement bénéfiques sur la prolifération cellulaire.324
325 Une étude similaire mélangeant le PHBHV avec le PLA ou le PLGA rapporte des résultats
pertinents de prolifération et différentiation in-vitro d’ostéoblastes humains pour tous les
matériaux évalués.326 Plus original, le PHBHV a été fonctionnalisé par des nanotubes de carbone
connus pour leurs excellentes propriétés de conductivité thermique et électrique pouvant étre

adaptées a certaines applications dans le domaine biomédical.327

C’est au cours de ces deux dernieres années que des investigations biologiques plus
poussées sur des matrices a base de PHAs ont été rapportées.160, 328330 Tout d’abord dans le
domaine de la régénération de la peau, des matrices de PHB/poly(vinyl alcool) (PVA)ont été
réalisées. L'incorporation de PVA amene un caractére hydrophile a la structure entrainant des
cinétiques de dégradation de PHB plus rapides en raison de la pénétration favorisée des
molécules d’eau. Cependant, les résultats des études de prolifération in-vitro réalisées sur des
kératinocytes humains (HaCat) et des fibroblastes révelent des valeurs significativement plus
élevées de croissance cellulaire et de recouvrement de surface sur les matrices hydrophobes de
PHB comparé aux matrices composées d’'un mélange PHB/PVA.160 Par ailleurs, Kuppan et al.328
ont analysé I'évolution de fibroblastes dans des conditions in-vitro sur une matrice de PHBHV
mais aussi le potentiel de cicatrisation de ces dispositifs lors d’études in-vivo sur des rats. Les
études in-vitro révelent des résultats de prolifération comparables a ceux des puits contréle
apres 7 jours d’incubation, mais aussi une production supérieure de collagéne I, qui est la
protéine en charge de fournir une tenue mécanique appropriée aux zones endommagées, par les

cellules en développement sur les matériaux fibreux

De plus, la faible régulation du collagéne III, qui est chargé d’apporter un soutien aux
matériaux a faible comportement mécanique dans les premiéres étapes de cicatrisation, indique
que ces structures conferent les propriétés physiques appropriées a la rapide prolifération des
fibroblastes. La cicatrisation de la plaie dans les conditions in-vivo montre que la présence de R-
Spondin 1 (facteur activant une protéine accélérant I'angiogénése) est primordiale afin d’obtenir
une guérison rapide. Cependant, les observations histologiques révelent que I'application de la
matrice de PHBHV en présence de R-Spondin 1 favorise la re-épithélisation, confirmant que la

géométrie des fibres améliore la colonisation des cellules sur le site endommagé.
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Tres récemment, certaines équipes de recherche se sont intéressées aux effets de la
morphologie des architectures élaborées sur des cellules a fort potentiel, car multipotentes,
telles que les MSCs 329331, En effet, Lu et al.33° ont analysé le développement de cellules souches
issues de moelle osseuse sur des fibres de PHBHV de différents diamétres et degrés
d’orientation. Bien que le fort potentiel de ces matériaux pour la régénération tissulaire soit
confirmé par l'observation de cinétiques de prolifération intéressantes, les résultats indiquent
que des microfibres ainsi que des structures orientées ne favorisent pas la croissance cellulaire
comparées aux fibres nanométriques organisées de maniere aléatoire. Il a été également observé
que les fibres orientées affectent la morphologie des cellules en guidant les projections du
cytosquelette dans le sens d’orientation de la matrice. D’autre part, une étude analogue a
démontré que les MSCs se développent de maniére similaire sur des matrices fibreuses
(fabriquées par « electrospinning ») et poreuses (par extraction d’'un porogene) tandis que les
cellules épithéliales de rein de singe (Vero) présentent davantage d’interactions avec le
dispositif poreux. Cependant, il a été établi que les structures fibreuses présentent plusieurs
avantages, notamment mécaniques, rendant ces matériaux mieux adaptés au développement
cellulaire.33! L’étude la plus récente rapportée a été effectuée sur des biomatériaux a base de
PHBHHx ou le cytosquelette des cellules adopte plusieurs conformations (Figure 1-27).329 Wang
et al. ont mis en évidence de maniére tres précise que les MSCs en développement sur des fibres
alignées et sans organisation présentent un total de 67 génes exprimés de facon différente. De
plus, la plupart de ces genes sont impliqués dans la production des filaments d’actine du
cytosquelette et dans 'adhésion cellulaire. Les résultats ont montré que les genes responsables
de la différentiation ostéogénique (ostéocalcine, ostéonectine, osteopontine et RunX2) ont une
plus forte activité sur les fibres alignées. Cela est dii a un environnement mécanique favorable
(plus forte contrainte de traction) contribuant ainsi a I'ostéogénese par les réponses de diverses
intégrines transmembranaires qui jouent un roéle primordial vis-a-vis des interactions
cellules/support. Par ailleurs, les auteurs expliquent que les stratégies impliquant des
orientations guidées de la morphologie des cellules sont de plus en plus rapportées comme des

outils efficaces pour initier les programmes de différentiation des MSCs.329
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Figure 1-27 : Adhésion focale et morphologie du cytosquelette des MSCs mis en culture
sur des matrices de PHBHHx apres 3 jours observées par microscopie confocale. A) fibres

alignées et B) fibres sans organisation.32?

Enfin, plusieurs travaux ont également été rapportés sur I'élaboration de matrices
fibreuses a base de PHAs pour d’autres applications que l'ingénierie tissulaire comme le
relarguage de molécules pour des applications biomédicales ou antibactériennes. Il a été
constaté que I'introduction de nanoparticules d’argent 332, d’oxyde de zinc 333, de polyphénols 334
ou encore de kanamycine sulfaté 335 au sein des fibres permettent de réduire considérablement,
et dans certains cas completement, I'adhérence bactérienne sur ces matériaux. Les PHAs ont
également été mis en ceuvre en utilisant la technique de I’ « electrospinning » coaxial avec la
réalisation de fibres composées d’'une couronne de chitosane et d’'un cceur de PHBHV 336 et
également la formation de fibres creuses de PHB (Figure 1-28).337 Ces canaux de PHB sont issus
de l'extraction du cceur des fibres, composé de PLA amorphe, par le diméthylformamide.
L’application premiére de ces fibres coeur/couronne (PLA/PHB) consiste en I'élaboration d'un
biomatériau capable de libérer efficacement la diméthyloxalylglycine. Il a été démontré que
I'incorporation du principe actif au sein du cceur PLA des fibres générées, permet de limiter
l'effet « burst » usuellement observé pour les fibres conventionnelles composées d'un polymere
unique. D’autres études de libération de principes actifs ont été réalisées sur des matrices a base
de PHAs fabriquées par « electrospinning ». En effet, Wang et al. ont observé la libération d’'une
molécule bioactive depuis des fibres mixtes de poly(N-vinylpyrrolidone) (PVP) greffée a une
chalne principale de PHBHV par chimie radicalaire. Les résultats ont révélé que 'augmentation
de la quantité de molécules libérées était corrélée avec la quantité de greffons hydrophiles de
PVP.338 D’'autre part, les matrices de PHBHV ont montré leur fort potentiel pour la culture de

cellules cancéreuses et I'évaluation de plusieurs médicaments anticancéreux 339.
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Figure 1-28 : Images de MEB de fibres cceur/couronne PHB/PLA apreés extraction du

PLA.337

1.5. Conclusion

Cette étude bibliographique montre le fort développement de 'ingénierie tissulaire, et
plus particulierement dans le domaine des tissus osseux au cours de ces dernieres années.
Plusieurs stratégies ayant pour but d’élaborer un matériau répondant au mieux aux propriétés
physico-chimiques et biologiques exigées pour soigner la zone endommagée ont été étudiées.
Derniérement, la technique de I’ « electrospinning », qui permet de générer des matériaux
fibreux a forte porosité, a acquis une certaine notoriété en raison de la grande similarité
morphologique de ces structures avec la MEC naturelle. D’'une maniéere générale, les études ont
montré une bonne biocompatibilité in vitro des matériaux a base de polyesters, en particulier,
lorsqu’ils sont fonctionnalisés. Mais il est difficile de comparer toutes ces études entre elles. En
effet, de nombreux parameétres different, comme la nature des cellules, les matériaux étudiés, le
mode d’élaboration, et surtout la fonctionnalisation. Ce dernier parameétre apparait comme le

facteur le plus important pour induire une meilleure biocompatibilité et bioactivité du matériau.

Bien que les PHAs bactériens soient connus depuis environ un siecle et présentent
également de nombreuses caractéristiques intéressantes telles que leur biocompatibilité, leur
biodégradabilité et leur large gamme de propriétés mécaniques et thermiques, les études de ces
polyesters dans le domaine biomédical sont nettement moins développées que pour d’autres

polyesters comme le PLA ou la PCL. C’est pourquoi, nous avons cherché a mettre au point
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plusieurs méthodes afin d’élaborer des structures fibreuses a base de divers PHAs avec
différents diametres de fibres. D’autre part, vu le tres faible nombre de travaux rapportés sur la
fonctionnalisation de maniere covalente des matériaux fibreux a base de polyesters, nous avons
développé plusieurs méthodes permettant de fonctionnaliser la surface des fibres. Différentes

fonctionnalisations physiques seront également décrites au cours de ce chapitre.

Enfin, comme nous venons de le voir dans la littérature, I'utilisation de cellules souches,
telle que les hMSCs, représente un axe de développement attractif depuis ces toutes derniéres
années en raison de leur forte potentialité a régénérer différents types de tissus incluant les os.
Aussi, étudierons-nous le développement, la prolifération, la différentiation ainsi que les

interactions de ces cellules avec les matériaux fibreux a base de différents PHAs fonctionnalisés.
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2.1 Introduction et contexte

2.1. Introduction et contexte

La nécessité d’élaborer de nouvelles matrices répondant au cahier des charges propre
aux applications en ingénierie tissulaire s'impose fortement. Dans ce cadre, I'utilisation des
PHAs s’avére étre tres intéressante. Néanmoins, comme tous les polymeéres aliphatiques, ils ne
présentent pas intrinséquement les propriétés idéales requises pour cette application puisqu'’ils
ne sont pas ostéconductifs et permettent une adhésion cellulaire faible qui est en fait liée aux

capacités des matériaux a lier les protéines circulantes.

En revanche, la maitrise de leur bioconversion offre la possibilité de controler leur
composition mais I'éventail de modifications disponibles et le rendement s’averent souvent
insuffisants. De maniére plus intéressante et plus polyvalente, I'ingénierie macromoléculaire
comme la copolymérisation et/ou la modification chimique, a partir de PHAs disponibles en plus
grande quantité, permet d’accroitre la gamme de leurs propriétés et surtout d’accéder a des
architectures fonctionnalisées dont la synthese par bioconversion demeure difficile, voire
impossible. Dans cette optique, des matériaux sur mesure, correspondant au cahier des charges
d'une application définie, sont alors envisageables. A titre d’exemple, l'introduction de
groupements réactifs spécifiques modifie la nature hydrophobe des PHAs et grace a certaines
fonctions comme les acides carboxyliques, il devient possible de coupler de maniére covalente
des molécules bioactives. Deux démarches sont envisageables pour introduire des fonctions
chimiques réactives sur les chaines latérales des PHAs :

- soit par la microbiologie, en faisant directement produire les polyesters fonctionnalisés
par les bactéries. Cet aspect ne sera pas développé au cours de la thése.1
- soit par la modification chimique post-polymérisation de polymeéres natifs porteurs de

fonctions réactives sur leurs chaines latérales. (cf. Figure 2.1).

Les polymeres les plus étudiés pour la modification chimique possedent des motifs de
répétition dont la chaine latérale est terminée par une double liaison. Ces polyméres insaturés,
usuellement nommés poly(3-HO-co-3-HU) (PHOU) sont des polymeéres originaux et
potentiellement importants en raison de la possibilité d’introduire de nouvelles fonctionnalités
comme des groupements acide carboxylique, époxyde ou encore alcool (Figure 2-1). Lee et al.2
ont décrit la préparation de PHAs porteurs de groupements diol en présence de permanganate
de potassium dans des conditions douces. L’hydroboration des fonctions alcene du PHOU
permet d’introduire des fonctions alcool en chaine latérale.3 Des fonctions époxyde peuvent
également étre introduites par des réactions d’époxydation en utilisant l'acide m-

chloroperbenzoique (m-CPBA).# Par réaction avec une diamine, les fonctions époxyde peuvent
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conduire a des fonctions amine dont le pKa estimé entre 8 et 8,5 permet de préparer des
polycations hydrosolubles a pH physiologique, ce qui s’avére étre particulierement intéressant
pour des applications de complexation d’ADN plasmidique.> Différents auteurs ont décrit la
préparation de PHAs possédant en position latérale des fonctions acide carboxylique. Cette
réaction peut étre réalisée en présence d’une solution basique (bicarbonate de potassium)é ou

de permanganate de potassium? ou encore en présence de tétroxyde d’osmium.8

1)MnO,’, Acétone, + KMnO,, KHCO,
' 1 CPBA, CH,Cl,,
NaHCO, mCPBA, CH,Cl,, * KMnO,, éther couronne 2)) [?;éthanolalilinze
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Figure 2-1 : Modifications chimiques du PHOU par diverses réactions d’oxydation.

D’autre part, les propriétés des PHAs peuvent également étre modulées grice a des
réactions de couplage avec d’autres polymeres. Cette approche repose sur la préparation
d’oligoesters fonctionnalisés aux extrémités. Selon la méthode chimique employée, la nature des
extrémités differe. Quatre procédés peuvent étre distingués: la dégradation thermique?d, les
réactions de transestérificationl0 11, 'hydrolyse!? et la méthanolyse (Figure 2-2).3 13 Il est
important de noter que le procédé d’hydrolyse génére deux types de structure a savoir des
oligomeéres terminés par une fonction alcool et une fonction acide carboxylique mais également
des oligomeéres terminés par une fonction acide et une fonction de type acide crotonique. La
méthanolyse génere des oligomeéres hydroxytéléchéliques parfaitement définis qui peuvent étre
utilisés comme macroamorceurs pour la polymérisation par ouverture de cycle de le-
caprolactone. Timbart et al. ont étudié les variations des propriétés physiques des copolymeéres

a bloc PHOU-b-PCL et PHO-b-PCL synthétisés de cette maniére.3 13 Récemment, Lemechko et al.

79



2.1 Introduction et contexte

ont préparé des oligomeéres portant une fonction alcyne terminale par transestérification afin de
réaliser divers couplages par chimie « click » avec des macromolécules hydrophiles comme le
dextrane!4 ou la poly(oxazoline).l0 La préparation d’oligomeres dégradés thermiquement
permet de générer une fonction acide carboxylique mobilisable notamment pour des réactions
d’estérification avec les groupements hydroxyle de différentes molécules.1> En utilisant cette
approche, Babinot et al. ont synthétisé des copolymeres diblocs amphiphiles par chimie « click »
et mis en évidence la formation de micelles en milieu aqueux.16 D’autre part, des copolymeéres
PHOU-g-PEG amphiphiles ont également été élaborés par addition thiol-éne dans le but de

former des polymersomes pour la libération de principes actifs.1?

Transestérification

(catalyse, diol, alcool / Méthanolyse
propargylique) (MeOH, H,S0,)
Dégradation Hydrolyse o)
O Thermique (NaOH, HCI) n‘ \CH3
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Figure 2-2 : Structures chimiques des oligomeéres générés par différentes réactions

dégradatives.

Les propriétés de surface de supports a base de PHAs telles que la balance
hydrophile/hydrophobe peuvent aussi étre modulées par chimie radicalaire dans différentes
conditions. La modification de surface de films de PHBHV, conduisant a la formation de
copolymeéres greffés sur 'extréme surface du film, a été effectuée par la technique du « grafting
from » de poly(méthacrylate d’hydroxyéthyle) (PHEMA) soit par polymérisation radicalaire
classique,!8 soit par polymérisation radicalaire par transfert d’atomes, amorcées a partir de la
surface.l® Cette copolymérisation peut également étre envisagée grace a une irradiation UV en
deux étapes avec une fonctionnalisation au préalable avec du peroxyde d’hydrogene.20
Récemment, Versace et al. ont développé une méthode en une étape impliquant des sels de
triarylsulfonium permettant de copolymériser le HEMA et I'acide méthacrylique en absence de

réaction parasite sous irradiation UV.21
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Chapitre 2/ Syntheése de (co)polyesters sous micro-ondes

Cest dans le cadre de [I'élaboration de copolymeéres fonctionnalisés et/ou
fonctionnalisables que s’inscrit la présente étude. L’objectif est de mettre au point des
copolymeres a base de PHAs susceptibles de répondre aux exigences structurales et
fonctionnelles d’'une application en ingénierie tissulaire de I'os. Pour pouvoir répondre a ce
cahier des charges, la chimie de surface, I'architecture tridimensionnelle et la porosité du
matériau sont des parameétres cruciaux qu'il est nécessaire de combiner au mieux a partir des

polymeéres constituant ces matrices.

Au cours de notre étude, I'élaboration de copolymeres composés de deux partenaires aux
propriétés de dégradation différentes (le PHA et le PLA) a été développée dans le but de générer
par la suite des fibres de polyesters caractérisées par une double porosité. Une autre approche
repose sur l'élaboration de copolymere PLA-b-PHOU, dont le partenaire PHOU offre I'intérét
d’'introduire des groupements réactifs indispensables a la fonctionnalisation du matériau par

couplage de molécules bioactives responsables de la réponse biologique recherchée.

Au-dela de la structure des copolymeéres élaborés, I'originalité de cette étude réside dans
la source d’énergie utilisée. Afin de coller avec le désir d'une voie de synthese propre et
transposable dans l'industrie des polymeres, nous avons choisi de procéder a 'aide des micro-
ondes. Pour ce faire, nous avons utilisé la polymérisation du lactide amorcée par des oligomeéres

o-hydroxyle de PHAs.

2.2. Synthese de copolymeres a blocs a base

de PHAs

De nos jours, le développement de nouveaux matériaux ayant un faible impact sur
I'environnement, notamment a base de produits biosourcés, représente un axe de recherche
majeur. Néanmoins, la polymérisation de ces monomeres ou la modification des polymeres
générés dans le but d’améliorer leurs propriétés pour des applications données entrainent la
mise en place de procédures parfois nocives pour l'environnement et possédant un colit

énergétique élevé.

Durant ces dernieres années, le chauffage par micro-ondes a prouvé son efficacité ainsi
que sa polyvalence afin de réaliser diverses réactions chimiques.2 22 [’activation sous micro-
ondes a été utilisée pour plusieurs types de polymérisations telles que la polycondensation, les

polymérisations radicalaires classiques?3 et contrdlées?* ou encore la polymérisation par
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2.2 Synthese de copolymeres a blocs a base de PHAs

ouverture de cycle (ROP).25 Des homopolymeéres et des copolymeres de 2-oxazoline 26, lactone??,
lactide?® ou encore de lactame2? ont ainsi pu étre synthétisés efficacement et de maniére plus

rapide qu’en ayant recours a un chauffage conventionnel.

L’utilisation du chauffage diélectrique par micro-ondes pour la synthese de
(co)polymeres présente plusieurs avantages tels que de meilleurs taux de conversion, des temps
de réaction plus courts ou encore la facilité de réalisation de synthéses sans l'utilisation de
solvant. Par cette technologie, plusieurs copolymeéres ont été élaborés, notamment a partir de
différents polyesters, afin d’apporter les propriétés propres de chaque partenaire. Les PHAs
peuvent étre couplés a d’autres polymeres afin d’améliorer leurs propriétés thermiques,
mécaniques ou encore I’hydrophilie ; cependant, aucun travail n’a été rapporté sur la synthese
de copolymeres a base de ces polyesters biosourcés sous micro-ondes. Dans ce contexte, nous
avons entrepris la synthése de divers copolymeres a blocs a base de PHAs et de PLA grace a

I'énergie fournie par les micro-ondes.

Dans la perspective de réaliser la synthese contrélée de copolymeres a blocs PHA-b-PLA,
les conditions optimales de copolymérisation du D,L-Lactide ont été déterminées par I'utilisation

d’un macroamorceur modeéle tel que le PEG de masse molaire de 5 000 g.mol-1.

2.2.1. Etude préliminaire : synthése sous micro-ondes

de copolymeres PEG-b-PLA

La synthése de copolymeres PEGsooo-b-PLA s’effectue sous irradiation par chauffage
micro-onde a la température de 135 °C apres une distillation azéotropique d’'une nuit du
mélange de lactide et de PEGsoo0 dans des proportions [LA]o/[PEGsoo0]o = 200 et avec I'octanoate
d’étain comme catalyseur. Le Tableau 2-1 résume les caractéristiques des copolymeres
synthétisés pour différentes durées d’irradiation. Tout d’abord, il est possible d’observer les taux
de conversion du lactide élevés de 'ordre de 77 % des la premiére minute de polymérisation,
démontrant l'efficacité du chauffage par micro-ondes. De plus, les excellents rapports entre les
masses molaires théoriques et les masses molaires calculées par RMN 1H révelent des efficacités
d’amorcage comprises entre 0,88 et 0,97. Les indices de polymolécularité déterminés par SEC
augmentent avec la durée d’irradiation, ce qui peut étre attribué a des réactions de
transestérification des chaines de PLA. La durée maximale de 5 minutes d’irradiation permet

d’obtenir une efficacité d’amorcage élevée tout en conservant des I, faibles.
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Chapitre 2/ Syntheése de (co)polyesters sous micro-ondes

Tableau 2-1: Synthése de copolymeéres PEGsooo-b-PLA pour différentes durées

d’irradiation par micro-ondes. Rapport [LA]o/[PEGso00]o = 200, T = 135 °C.

Durée p? M théoP MmN © Mh,skc ¢ fe I
(min) (%) (g.moll) (g.moll) (g.mol1l)

1 77 27 200 32200 24000 0,89 1,3
5 80 28000 28900 17 300 0,97 1,3
10 77 27200 32300 29300 0,93 1,5
20 68 24500 27 800 15100 0,88 1,7
30 75 26 600 29 800 16 100 0,89 1,7

a Conversion du LA déterminée par gravimétrie
b My, = Mn,macroamorceur + [LA]O/[PEGSOOO]O X Mia X p

¢ déterminée par RMN 1H

d déterminé par SEC-RI (THF, étalons de polystyréne)

ef: Mn,théo. / Mn,RMN

Afin d’approfondir cette étude, plusieurs copolymeéres de différentes compositions ont

été synthétisés utilisant la ROP du lactide amorcée par le PEGsooo. Trois rapports molaires

[LA]o/[PEGso00]o (50, 100 et 200) ont été utilisés pour générer différentes longueurs du bloc de

PLA. Le Tableau 2-2 regroupe les caractéristiques principales associées aux diblocs synthétisés.

Les masses molaires calculées par RMN !H ainsi que les I, varient de 10 500 g.mol-! a 28 900

gmol! et de 1,1 a 1,3, respectivement. Ces indices de polymolécularité faibles couplés avec des

efficacités d’amorgage proches de 1 (entre 0,84 et 0,99) démontrent le caractere controlé de la

copolymérisation et la formation efficace de structures diblocs bien définies.

Tableau 2-2: Synthése de copolymeéres PEGsooo-b-PLA pour différents rapports

[LA]o/[PEGsooo]o .T=135 OC, t = 5 minutes.

Rapport p* Mnheo?  Mngrmn©  Mnsec 9 fe L4
[LA]o/[PEGso00]o (%) (g.moll) (g.mol1l) (g.mol1)

50 75 10 400 10 500 11100 0,99 1,1
100 72 14 500 17 400 13200 0,84 1,2
200 80 28 000 28900 17 300 0,97 1,3

a Conversion du LA déterminée par gravimétrie
b Mn = Mn;macroamorceur + [LA]O/[PEGSOOO]O X MLA Xp

¢ déterminée par RMN "H

d déterminé par SEC-RI (THF, étalons de polystyrene)

ef: Mn,théo. / Mn,RMN
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2.2 Synthese de copolymeres a blocs a base de PHAs

La structure chimique des copolymeres obtenus a été caractérisée par RMN !H. La
Figure 2-3a présente le spectre d’'un copolymeére dibloc PEGsoo0-b-PLA comprenant les bandes
caractéristiques du PLA a 1,55 ppm (2, CH3-CHO-) et a 5,18 ppm (1, -0-CH-CH3) mais aussi du
PEG a 3,64 ppm (b, ¢, -CH;-CH2-0-) et a 3,38 ppm (a, CH3-O-) correspondant a l'extrémité
méthyle éther. D’autre part, les chromatogrammes du macroamorceur et d’'un copolymere
synthétisé sont présentés sur la Figure 2-3b. Tous les chromatogrammes des copolymeres
présentent une distribution monomodale des masses molaires. En outre, il est possible
d’observer un déplacement du pic correspondant au copolymeére vers les masses molaires plus

élevées, confirmant la formation du copolymere dibloc PEGsgoo-b-PLA.

a) s b)
9 b,c Copolymére PEG-b-PLA
n

s ofb & 1 —PEG 5000
Hac’o{\/\oﬁkroh
2

CHCl,

ﬂ L ‘a JML T T T T T T T 1

10 11 12 13 14 15 16 17
Volume de rétention (mL)

........................................................................

Figure 2-3 : a)Spectre 1H RMN caractéristique d'un copolymeére PEGsooo-b-PLA,

b) Chromatogrammes d’'un macroamorceur et d’'un copolymere PEGsoo0-b-PLA.

Les études préliminaires de synthese de copolymeéres PEGsooo-b-PLA ont montré qu'une
durée de polymérisation de 5 minutes était suffisante pour obtenir des taux de conversion
élevés et des I, relativement faibles. Dans les parties suivantes, articulées autour de trois articles
publiés, la synthése de copolymeres PHA-b-PLA sera précisément décrite et les effets d'un
chauffage diélectrique par micro-ondes sur la dégradation des PHAs ou la ROP du lactide seront

discutés.
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2.2.2.  Synthese de copolymeres PHAs-b-PLA

Sous irradiation micro-ondes, la polymérisation en masse par ouverture de cycle du D,L-
lactide peut étre efficacement amorcée par des macro-amorceurs monohydroxylés a base de
PHBHV et de PHBHHx de différentes masses molaires (7 000 et 12 000 g.mol!) préalablement
préparés par méthanolyse sous catalyse acide des PHAs natifs. Par conséquent, différents
copolyesters diblocs ont été élaborés et caractérisés structuralement et thermiquement avec
une composition en PLA, déterminée par RMN 1H et ATG, variant de 49 a 81 % (m/m). Des
copolyméres de masses molaires comprises entre 14 000 et 45 000 g.mol! ont été synthétisés.
D’autre part, les paramétres de copolymérisation ont également été optimisés a 5 minutes
d’irradiation pour une température de 115 °C afin d’obtenir une efficacité d’amorcage proche de
1 avec des conversions comprises entre 50 et 85 %. Les taux de conversion les plus faibles sont
obtenus pour les rapports molaires [LA]o/[PHA]o les plus faibles (< 100), ce qui peut étre
expliqué par la forte viscosité du milieu imputable a la concentration élevée en macroamorceurs

de PHAs.

Par ailleurs, I'étude cinétique de la polymérisation du lactide par ouverture de cycle sous
micro-ondes a montré son caractere vivant et controlé avec une augmentation linéaire de la
masse molaire et la baisse de I'I, en fonction de la conversion dans les conditions sélectionnées.
En outre, les caractérisations par DSC montrent un déplacement de la T; des copolymeéres
analysés, en fonction de leur composition, vers celle des homopolyméres de PHAs et de PLA
natifs. Enfin, la synthese de copolymeres a partir d'un macro-amorceur de PHO a également été
étudiée menant a une polymérisation avec un taux de conversion faible (30 %). Ce résultat peut
étre interprété comme la conséquence de l'accessibilité limitée de la fonction alcool terminale
mais aussi par une viscosité supérieure des PHAs a longues chaines latérales, inhérente a leur
caractére caoutchouteux susceptible de constituer une entrave a la diffusion du lactide au sein
du mélange. En effet, il est important de noter que des copolyméres PHO-b-PCL ont été

synthétisés au laboratoire mais en solution et non en masse.3!
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ABSTRACT: Microwave (MW)-assisted ring-opening polymeri-
zation (ROP) provides a rapid and straightforward method for
engineering a wide array of well-defined poly(3-hydroxyalka-
noate)-b-polylo,-lactide) (PHA-b-PLA) diblock copolymers. On
MW irradiation, the bulk ROP of p,.-lactide [LA) could be effi-
ciently triggered by a series of monohydroxylated PHA-based
macroinitiators previously produced via acid-catalyzed metha-
nolysis of corresponding native PHAs, thus affording diblock
copolyesters with tunable compositions. The dependence
of LA polymerization on temperature, macroinitiator structure,
irradiation time, and [LAJy/[PHA]; molar ratioc was carefully
inwestigated. It turmed out that initiator efficiency walues

INTRODUCTION Polyhydroxyalkanoates [PHAs) represent a
class of thermoplastic biopolyesters produced by different
bacterial microorganisms as intracellular energy and carbon
supply materials when they are subjected to stress condi-
tions (limiting oxygen, nitrogen, or essential nl.ll:riem:s]_l’2
These bacterial polyesters possess interesting properties for
various applications in the biomedical field, such as sutures,
delivery systems, and scaffolds for tissue engineering?
thanks to their tunable mechanical properties and mainly
due to their biocompatibility and biodegradability.*® Among
the family of PHAs, poly(3-hydroxybutyrate) (PHE), poly
[3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalerate)  (PHBHV), and
poly(3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyhexanoate) (PHBHHx])
are increasingly used as bio-based systems involving in vitro
and in vive studies”” Several PHA-based copolymers have
recently been elaborated to produce more effective materials
for desired applications by introducing a poly(ethylene gly-
col) [PEG) block to emhance the hydmphi.l]'citys or a paly
[e-caprolactone) (PCL) segment to improve the thermome-
chanical pmperties_p In addition to its well-known hydrolytic
degradability,'® poly(lactide) (PLA) possesses the ability to
be easily incorporated to another polyester by copolymeriza-
tion'"** or blending'® to enhance the performance of hoth

© 2012 Wiley Periodicals, Inc.
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close to 1 associated with conversions ramging from 50 to
B85% were obtained only after & min at 115 "C. A kinetic inves-
tigation of the MW-assisted ROP of LA gave evidence of iis
“living"/controlled character under the experimental conditions
selected. Structural analyses and thermal properties of bio-
degradable diblock copolyesiers were also performed. € 2012
Wiley Periodicals, Inc. J Polym Sci Part A: Polym Chem 50:
1445-1455, 2012

KEYWORDS: biodegradable copolyesters; diblock copolymers;
microwawve-assisted ring-opening polymerization; poly
[3-hydroxyalkanoate)s; poly(D,L-lactide)

polymers. As the matter of fact, coupling PHAs and PLA
within a block copolymer structure permits to tune the poly-
mer degradation properties, as well as the thermomechanical
ones with a soft PHA block (T, below 0 °C) and a harder
PLA segment (T, around 50 *€).!*" Reducing the draw-
backs of each biodegradable polyester while preserving their
advantages will lead to the elaboration of promising materi-
als for uses in various applications in the biomedical arena.

As a process with a weak environmental impact and many
advantages, including higher yields, shorter reaction times,
and ease of conducting solvent-free reactions, microwave
[MW] irradiation is a highly efficient and versatile technique.
The MW heating process comprises an electromagnetic radi-
ation which leads to a dielectric heating mechanism, thus
resulting in the elimination of the wall effects. Therefore, the
heating homogeneity is higher than that encountered in a
conventional heating.'® The first MW-assisted synthesis has
been reported in the 1980s in the field of organic chemis-
try,'*2? but over the last decade, MW irradiation has largely
been extended to polymer synthesis®'™** involving a wide
array of mechanisms, including polycondensation,”*** “click”
polymerization,®® controlled radical polymerization,®”™*® as
well as ring-opening polymerization [ROP).?° Among the
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ARTICLE

homopolymers synthesized by MW-assisted ROP pcL,*
poly(e-caprolactam),** PLA,*? and poly{2-oxazoline)**** have
been obtained in significantly shorter times than those
needed in conventional conduction/convection thermal proc-
esses. Besides, graft copolymers™ and several random, sta-
tistical** or block copolymers can be prepared by Mw-
assisted ROP. Zhang et al. have synthesized diblock® and tri-
block™ copolymers of PLA though the use of various short
PEG macroinitiators with tin (1I) 2-ethylhexanoate as a cata-
lyst to produce amphiphilic architectures. Such a ROP pro-
cess has also been performed with a PEG/PCL* system and
small peptide sequences with PEG.*" However, to the best of
our knowledge, no investigation has hitherto been reported
on the formation of copolymers based on PHAs under MW
irradiation.

In this article, we report on the novel MW-assisted synthesis
of miscellaneous poly(3-hydroxyalkanoate)-block-poly(D,L-
lactide) (PHA-b-PLA) diblock copolymers via ROP of D,L-lac-
tide (LA) using PHA macroinitiators with wvarying molar
masses. The dependence of the LA polymerization on tem-
perature, macroinitiator structure, irradiation time, and
[LAJo/[PHA]p molar ratioc was carefully investigated. Struc-
tural analyses and thermal properties of these biodegradable
copolyesters were also explored.

EXPERIMENTAL

Materials

PHBHV [12 mol % HV units, M, = 84,000 g mol ™", polydis-
persity index (PDI) = 2.4] was purchased from Goodfellow
and purified from his plasticizer by precipitation in ethanol.
PHBHHx (9 mol % HHx units, M,, = 206,000 g mol L PDI =
1.6) was generously supplied by Procter and Gamble, under
the trade name NODAX. PHOHHx (15 mol % HHx units, M,
= 130,000 g mol !, PDI = 1.5) was obtained from EMPA
[Swiss Fed Labs Mat Testing & Res, Lab Biomat, 5t Gallen,
Switzerland) and was biosynthesized following a procedure
previously reported.*' Anhydrous toluene [99.8%), anhy-
drous methanol (99.8%), sulfuric acid (98%, HzS04) 3,6-
dimethyl-1,4-dioxane-2,5-dione (LA), PEG monomethyl ether
(PEG, M, = 5000 g mol !, PDI = 1.1], and tin (1) 2-ethyl-
hexanoate (95%, SnOct;) were purchased from Sigma-
Aldrich. Dichloromethane and methanol used for dissolu-
tion and precipitation respectively were purchased from
Carlo-Erba.

PHA Methanolysis

PHA degradation by methanolysis was performed following
the procedure established by Timbart et al*? for PHOHHx.
Typically, a PHA sample (1.5 g) was dissolved in 60 mL of
CHzCly, then 60 mL of anhydrous methanol and 4.5 mL of
H;504 were added. The solution was stirred with a magnetic
stirrer and heated to 100 °C in an oil bath under pressure.
The reaction time depended on the molar mass desired for
the resulting polymer. After cooling in ice, the solution was
washed with 15 mL of distilled water twice, dried under
MgS0, and filtered. Finally, the solvent was evaporated and
the product was dried overnight under vacuum at 40 °C.
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LA polymerization was carried out in an Anton-Paar mono-
mode 300 MW reactor. The MW source was a magnetron
with a 2.5 GHz frequency powered by a 900 W power gener-
ator. Several [LA]g/[PHA]p molar ratios were employed to
generate diblock copolymers with different molar masses.
Typically, 500 mg of a mixture of PHA and LA were added in
a 10 mL MW-transparent quartz vial. The mixture was
freeze-dried with 2 mL of anhydrous toluene overnight.
Then, 0.5 mol % of SnOct; was added under a dried argon
flow. Finally, the vial was subjected to MW irradiation at 115
“C during 5 min, and then cooled with compressed air to 50
“C. A calibrated infrared temperature sensor on the bottom
of the vial was used to monitor the temperature profiles.
The temperature ramp mode chosen corresponded to the
application of a high initial MW power (P ~ 200 W within
40 s) up to reaching the set temperature as soon as possible
to obtain a fast heating of the bulk. The MW power was then
decreased to about 15 W to maintain the desired tempera-
ture. Once the process was complete, the as-polymerized
product was dissolved in dichloromethane and precipitated
in methanol at 0 °C. The resulting copolymer was filtered
and dried under vacuum at 50 *C overnight so as to deter-
mine LA conversion by gravimetry.

Instrumentation

'H and TOCSY NMR spectra were recorded at room tempera-
ture using a Bruker 400 MHz NMR spectrometer. CDCl; was
used as the solvent and internal standard (7.27 ppm). SEC
experiments were performed at room temperature using a
Spectra Physics P100 pump, and two Polymer Laboratories
PL-gel columns (5 um Mixed-C). A Wyatt Technology Optilab
rEX interferometric refractometer (RI) was used as the de-
tector. CHCl; was used as the eluent at a flow rate of 1 mL
min "', and polystyrene standards were employed for calibra-
tion. Differential scanning calorimetry (DSC) measurements
were conducted on a Perkin Elmer Diamond calorimeter. The
following protocol was used for each sample: first heating
from —70 °C to 200 °C at 10 °C min~', fast cooling to —70
°C at 200 °C min~*, and then second heating to 200 °C at 20
°C min ' TGA analyses were performed on a Setaram Setsys
Evolution 16 apparatus, by heating the samples at a rate of
10 °C min~! from 20 to 400 °C under argon atmosphere.

RESULTS AND DISCUSSION

The synthesis of well-defined diblock copolymers is critical
for the preparation of novel materials and the understanding
of their associated structure-property relationships. Hence, to
prepare homopolymer-free diblock copolymers with defined
block lengths and narrow molar mass distributions, the poly-
meric materials need to be synthesized through a controlled
process. PHA-b-PLA diblock copolymers were prepared by
MW-assisted ROP of LA initiated by the corresponding
hydroxy-terminated PHA macroinitiators (Scheme 1).

Preparation of PHA Macroinitiators
First, low to moderate molar mass PHA macroinitiators were
produced by methanolysis of native PHAs, thus leading to
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R=CHs (0.91), CaHy (0.09); PHBHHx
R=CsHy; (0.85), C3Hy (0.15): PHOHHx
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SCHEME 1 MW-assisted synthesis of PHA-b-PLA diblock copolymers.

the formation of oligoesters with a hydroxyl end-group for
further initiation of the LA ROP. The rapid one-step produc-
tion of such ester-terminated monohydroxylated PHA
oligomers was implemented using anhydrous methanol and
sulfuric acid used as a catalyst (Scheme 2).

The methanolysis reactions of high molar mass PHBHV,
PHBHHx, and PHO were ended at different times and the
molar masses of the resulting products were determined by
!H NMR and SEC. As shown in Table 1, it is noteworthy that
the molar mass of produced PHA macroinitiators was con-
trolled by adjusting the reaction time: the longer the reaction
time, the lower the molar mass. The methanolysis reaction
was allowed to proceed for 2-7 min to afford PHBHV and
PHBHHx oligomers with a M, value comprised between
15,000 and 2700 g mol . Much longer times were needed
to yield PHO oligomers of equivalent M,, probably due to the
longer side-chain length. While native PHAs possessed PDIs
ranging from 1.5 to 2.4, the corresponding macroinitiators
resulting from the methanolysis reaction exhibited PDI val-
ues around 2.0 (1.9-2.2). The methanolysis reaction via
transesterification is known to proceed through a random
chain-scission mechanism; therefore, the final PDI values
always tended to 2.0, regardless of the molar mass of native
PHAs and resulting oligoesters.”

Considering the potential thermal degradation of PHAs,
methanolysis was carried out at 100 °C to avoid the forma-
tion of degradative products arising from a Mc Lafferty rear-
rangement (fi- or cis-elimination).** One such thermal degra-
dation generally results in the generation of a crotonate end-
group. A close examination of the NMR spectra associated
with the PHAs degraded by methanolysis clearly demon-
strated the absence of any signal corresponding to an unsa-
turation, thus illustrating the effectiveness and versatility of
the latter reaction as a straightforward route to well-defined
PHA oligomers.

Evidence of Diblock Copolymer Structure

Four monohydroxylated PHBHV and PHBHHx macroinitiators
with molar masses of 7000 and 12,000 g mol ', denoted
respectively PHBHV;q00p, PHBHV;2000, PHBHHX7p00, and
PHBHHX)2000, Were used to trigger the ROP of LA. The
resulting block copolymers were synthesized via a MW-
assisted procedure using SnOct; as a catalyst. The use of tin
catalysts has been shown to produce high molar mass PLA
with low PDIs and a minimum of side reactions. The mecha-
nism associated with the ROP of LA is not supposed to be

% WWW MATERIALSVIEWS.COM

different from that of the conventional thermally induced
process. It proceeds through a coordination-insertion mecha-
nism, in which the first step entails the complexation
between the catalyst (SnOct;) and the alcohol initiating func-
tion (hydroxyl end-group of macroinitiators), and leads to
the formation of a nucleophilic complex that attacks the
polarized carbonyl group of the lactone monomer.** As polar
compounds are known to be highly sensitive to MW absorp-
tion,"*2? we can assume that all the polar groups and mole-
cules involved in the ROP of LA can potentially be activated
on MW irradiation, namely hydroxyl and carbonyl groups, as
well as the catalyst.

The chemical structures of the obtained copolyesters were
characterized by 'H and TOCSY correlation NMR spectros-
copy. Figure 1 shows the typical spectra associated with a
PHBHV-b-PLA diblock copolymer. First, the 'H NMR spec-
trum [Fig. 1(a)] was consistent with the structure of the
expected copolymer with the PLA characteristic bands at
155 ppm (2, CH;—CHO—) and at 518 ppm (1,
—0—CH—CH3), as well as the PHBHV characteristic bands at
5.3 ppm (b, 0—CH—), 24-2.6 ppm (aa’, —CH,—CH), and
the side-chain signal at 1.26 ppm (c, CH;—CHO), 0.87 ppm
(¢, CH;—CH;) and 1.61 (d', —CH;—CH3). A weak multiplet
with a chemical shift at 43 ppm was assigned to the
methine proton terminal unit from the PLA segment,
whereas the singlet at 3.64 ppm corresponded to the methyl
protons of the ester chain end-group. The TOCSY NMR
experiment was also performed on the PHBHV-b-PLA block
copolymer and clearly correlated protons interacting through
J couplings [Fig. 1(b)]. One such analysis made it possible to
establish a /5 correlation between the methine proton of the
HB or HV unit directly linked to the PLA segment and the
methine proton of the LA unit directly linked to the PHBHV
block. This correlation was enhanced by a signal between
both types of methine protons, thus demonstrating the
true blockiness of the copolyesters synthesized with the

HactOy AR
O R

ms<n

i {o W{?H Hy804, MeOH

0 R CH,Cly, 100 °C

R=CHj (0.88), CzHs (0.12): PHBHV
R=CHj (0.91), CaH; (0.08): PHBHHx
R=CsHy; (0.85), CaHy (0.15): PHOHHx

SCHEME 2 Acid-catalyzed methanolysis of PHAs.
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TABLE 1 Main Characteristics of PHA-Based Macroinitiators Obtained by Methanolysis of Corresponding Native PHAs

PHAs timin) M, ar®lgmol™ '} M, sec” (g mol ')
PHBHV 0 - 84,000
2.0 13,200 19,800
25 12,000 18,700
40 7000 10,500
7.0 2700 4200
PHBHHx 0 - 206,000
2.0 15,200 21,200
25 12,000 17,800
40 7000 10,200
7.0 3500 4300
PHOHHXx 0 - 130,000
10.0 20,000 27,700
15.0 8000 8600
25.0 2900 4400

* Determined by "H NMR.
® Determined by SEC-RI (CHCI,, polystyrene standards), PDI = M_/M,..

occurrence of a single covalent linkage between PHA and
PLA blocks.

Furthermore, Figure 2 displays the typical SEC traces of a
PHA-based macroinitiator and the corresponding PHA-b-PLA
copolymer. All SEC chromatograms of copolymers exhibited
monomodal distributions narrower than those of PHA mac-
roinitiators, indicating a controlled LA polymerization pro-
cess on MW irradiation. Figure 2(a) shows a shift of the co-
polymer peak toward lower retention times, thus confirming
the formation of a diblock copolymer. Indeed, after the ROP
of LA, the molar mass distribution of the as-obtained copoly-
mer shifted toward higher molar masses [Fig. 2(b)].

Influence of Temperature on MW-Assisted LA
Polymerization

The first parameter investigated in the MW-assisted poly-
merization of LA initiated by a PHA macroinitiator was the
set temperature. Figure 3 represents the variation of the
conversion (p) and initiator efficiency (f = Mqtheor/Mnexp
where M peq. is the theoretical number-average molar mass
and M., is the experimental one determined by 'H NMR)
for the polymerization as a function of the set temperature.
It is noteworthy that both f and p values decreased when
increasing the temperature from 115 to 160 °C. First, the
significant decrease of the efficiency from 0.95 at 115 °C to
0.46 at 160 “C indicated a loss of control over the MW-
assisted synthesis of copolymers with tunable PHA/PLA
compositions. A high initiator efficiency is of paramount sig-
nificance to design diblock copolymers with a predetermined
molar mass for the PLA block by ending the polymerization
process at a given conversion. The efficiency decrease could
be explained by the occurrence of a transesterification reac-
tion when increasing the temperature. The bulk transesterifi-
cation induced a reduction of the hydroxyl end-group con-
centration of the macroinitiator, and consequently led to an

JOURNAL OF POLYMER SCIENCE PART A: POLYMER CHEMISTRY 2012, 50, 1445-1455

PDI®  Yield (%) T°(C) T.A(C)  AH,Slug)
24 - =2 153 69
2.0 94 -6 156 70
19 93 -6 155 70
19 92 -6 152 67
20 90 -6 151 66
17 - -2 138 80
21 91 -5 147 67
2.2 20 -5 147 67
2.0 90 -6 143 66
19 85 -7 1 65
15 - -40 53 27
1.9 20 -40 50 19
21 85 -40 47 24
20 80 -48 - -

© Determined by DSC in the second heating run.
“ Determined by DSC in the first heating run.

increase of the PLA molar mass, as can be shown by 'H
NMR (results not shown). Obviously enough, the higher the
temperature, the more pronounced the contribution of trans-
esterification. A set temperature of 115 °C permitted to
avoid such a side reaction, while enabling initiator efficiency
values close to 1.

On the other hand, Figure 3 reports on the decrease of
conversion from 81% at 115 °C to 56% at 160 °C. This
significant drop might arise from two potential side phe-
nomena, at temperatures higher than 115 °C, namely the
vaporization of SnOct; leading to a loss of its catalytic
action, and/or the formation of free oligolactide chains
that could not be precipitated in methanol.*® With a set
temperature of 115 °C, the polymerization conversion was
not complete but high enough for selecting it as the opti-
mal temperature to engineer the block copolymers. It
should be stressed that it was not possible to lower the
temperature below 115 °C because of a difficult melting of
PHA macroinitiators.

Influence of Side-Chain Length of Macroinitiator on
MW-Assisted LA Polymerization

The nature of PHA-based macroinitiators was particularly
investigated to determine the influence of their side-chain
length on the MW-assisted polymerization of LA. As a matter
of fact, as shown in Scheme 2, PHA macroinitiators were
formed with various side-chain aliphatic groups ranging
from one to five carbon atoms. As PHBHV and PHBHHx con-
tain about 90 mol % of hydroxybutyrate unit, they can be
considered as short-chain length PHAs, whereas PHOHHXx is
considered as a medium-chain length PHA with a side-chain
of mainly five carbon atoms. Table 2 summarizes the most
significant results obtained for characteristic systems under
investigation. It is noteworthy that both PHBHV- and
PHBHHx-based systems exhibited initiator efficiency values
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FIGURE 1 (a) 'H NMR and (b} TOCSY spectrum of a typical PHBHV-b-PLA copolymer in CDCl3.

(f) close to 1, along with LA conversions (p) higher than
80%. However, the LA initiation by a PHOHHx-based macro-
initiator was less efficient, and a much smaller conversion
was obtained. These lower values could well be attributable
to the high steric hindrance in the close vicinity of the sec-
ondary alcohol function in the PHOHHx structure. Indeed,
the PHOHHx side-chain length with mainly five carbon atoms

M‘w‘i’, WWW MATERIALSVIEWS.COM
v

could hinder the alcohol accessibility to the LA monomer. In
sharp contrast, PHA macroinitiators with shorter side-chain
length, such as PHBHV and PHBHHX, gave a better accessibil-
ity of the reactive function, thus inducing a higher conver-
sion and nearly complete initiator efficiency. For further
investigation, we decided to use PHBHV and PHBHHx macro-
initiators only.
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FIGURE 2 SEC traces for a typical LA polymerization initiated
by & PHA-based macroinitiator (115 “C, 5 min, [LAJy
[PHBHHx7000]0 = 260/1): (a) chromatograms from Rl detection,
(b} molar mass distribution profiles.

Influence of Irradiation Time on MW-Assisted LA
Polymerization

The effect of MW irradiation time was investigated with a
PHBHHx macroinitiator of 12,000 g mol ! and a [LA]y/
[PHBHHx]y; molar ratio of 250/1. Figure 4 shows two dis-
tinct phases with contrasted durations. First, the conversion
and the molar mass of the copolymers dramatically
increased when the reaction time varied from 40 s to 5 min
with values ranging from 34 to 85% and from 25900 g
mol~! to 43,800 g mol !, respectively. Such variations clearly
indicated that the ROP of LA was not completed before 5
min. Second, the conversion and the molar mass built up
very slowly or came to a standstill when the reaction time
increased from 5 to 40 min. These variations could well be
related to the mode of MW irradiation during the polymer-
ization process. As a matter of fact, as illustrated in Figure 5,
the temperature ramp mode involved the application of a
high irradiation power at the onset of the polymerization

JOURNAL OF POLYMER SCIENCE PART A: POLYMER CHEMISTRY 2012, 50, 14451465
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(P ~ 200 W within 40 s) to heat the bulk very quickly,
which accounted for the high LA conversion attained in the
initial stage. This fast dielectric heating caused by the high
level of MW irradiation generated a very homogeneous melt
and a highly efficient heating of the reaction mixture.

It should be stressed that the infrared sensor measured the
outside temperature of the vessel, thus leading to a misinter-
pretation and a lag between the true bulk temperature and
the measured external one.®® In contrast, Hosseini et al*’
described a way to measure accurately the temperature by
using a fiber optic probe inside the reaction vessel for
directly monitoring and recording the internal reaction tem-
perature. Noticeably, a MW irradiation is known to conduct
to an inverted temperature gradient compared to conven-
tional thermal heating: the bulk was heated first, and then
the internal heating was transferred toward the outside reac-
tion vessel.*® Consequently, it can be assumed that the bulk
temperature was significantly higher than the external tem-
perature recorded by the infrared sensor During the initial
irradiation period, the application of the wvery high MW
power thus implied the occurrence of internal temperatures
over 115 °C and led to a rapid chain growth. Once the out-
side reaction vessel reached the target temperature (115 °C)
within 90 s, the MW power was decreased to about 15 W to
maintain the bulk temperature over the entire polymeriza-
tion period. The level of MW irradiation being then very low,
the heating was less efficient and the disappearance of the
benefits of a bulk MW-assisted reaction, such as heating ho-
mogeneity, could be noticed with some difficulties to carry
out solvent-free reactions. At that moment, a classical heat-
ing occurred with a bulk temperature of 115 °C; therefore,
long reaction times were necessary to achieve a minor varia-
tion of conversion and molar mass (Fig. 4).

A kinetic investigation of the MW-assisted LA polymerization
is illutrated in Figure 6. As shown in Figure 6(a), the Ln
([M]a/[M]) vs. time plot exhibited two well-marked stages

Efficiency (f)
(9) uoissanuoD

110 120 130 140 150 180
Temperature (*C)
FIGURE 3 Influence of the set temperature on initiator effi-
ciency and conversion for MW-assisted ROP of LA initiated by

a PHA-based macroinitiator [t = 1 min, [LA]y[PHBHV7000]a =
200/1).
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TABLE 2 Main Characteristics of PHA-b-PLA Diblock Copolymers and Corresponding Microwave-Assisted Polymerizations of LA

Initiated by PHA Macroinitiators®

M,, (macroinitiator) M, theoretical”

Macroinitiator (g mol~') {g mol ")
PHBHV 7000 36,900
PHBHV 8500 39,500
PHBHHXx 7000 38,000
PHOHHXx 2900 13,800

* Experimental conditions: T= 115°C, t = 5 min, [LAlo/IPHA], = 250/1.
¥ Mo = Mymacraimmimce + [LAI/IPHA], x Mia x p.
© Determined by '"H NMR.

with completely different polymerization rate constants. The
two-step procedure of MW irradiation during the reaction
could well account for such results (Fig. 5). The high irradia-
tion power providing a considerable level of energy at the
beginning of the ROP process implied a highly homogeneous
and efficient heating, as previously explained. Moreover, the
melt temperature of the reaction medium was much higher
than the external measured infrared temperature and still
increased during the first irradiation step, thus leading to a
first linear kinetic variation of Ln([M]q/[M]) vs. time with a
relatively high slope. Once the target temperature reached,
the second step started with a low level of irradiation to
maintain the bulk at 115 °C, and consequently the bulk was
not heated as efficiently as in the initial stage, thus giving
rise to a second linear kinetic variation of Ln([M]y/[M]) vs.
time with a much lower slope. As a result, the propagation
rate constants (k;)—determined from the slopes of the first-
order kinetic plots—were found to be equal to 5.14 x 10"
and 867 x 10 * L mol ™' s™!, respectively. Kinetic constants
strongly depend on the temperature of the reaction, so in
turn on the MW irradiation power provided during the poly-
merization process. Accordingly, the first rate constant was
almost one hundred times as high as the second one. Control
over copolymer chain growth was observed in Figure 6(b)
featuring a linear variation of the molar masses with LA con-
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N - 10000

° ¥ T T T T o
o 500 1000 1500 2000 2500
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FIGURE 4 Dependence of LA conversion and molar mass of
diblock copolymers on the irradiation time (115 °C, [LA]y
[PHBHHX;2000)0 = 250/1).
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Makers

Mo, nnr® M, sec®

{g mol ') (g mol~ ') pDI " (%) f
37,400 16,600 1.7 83 0.99
42,700 21,800 1.6 85 0.95
38,200 19,400 16 86 0.99
15,800 19,000 14 30 0.87

“ Determined by SEC-RI (CHCl,, polystyrene standards).
* LA conversion as determined by gravimetry.
¥ , = M’\ In.m‘ﬂ:JMu. NN

version. In addition, the decrease of the PDI as a function of
conversion was demonstrated. The kinetic data combined
with the variations of the molar masses and their distribu-
tions determined for the synthesized copolymers provided
the experimental evidence of the “living”/controlled charac-
ter associated with the mechanism of MW-assisted LA poly-
merization under the experimental conditions selected.

To corroborate this assertion, a PEG monomethyl ether sam-
ple with low PDI (PEG, M, = 5000 g mol ', PDI = 1.1) was
used as a macroinitiator for LA polymerization under other-
wise identical conditions. Three PEG-b-PLA diblock copoly-
mers were thus obtained with molar masses ranging from
10,500 to 30,000 g mol !, namely in good agreement with
the values predicted by the [LA]o/[PEG], ratios, and with
PDIs as low as 1.2-1.3.

MW-Assisted Synthesis of PHA-b-PLA Copolymers Using
Different [LA],/[PHA], Molar Ratios

Miscellaneous copolymers with different compositions were
synthesized by MW-assisted ROP of LA with a reaction time
of 5 min and a set temperature of 115 “C. One such poly-
merization was initiated using various PHA-based macroini-
tiators with varying chemical structures and molar masses:
PHBHV7000 (M, = 7000 g mol ', PDI = 1.9), PHBHV, 3000
(M, = 12,000 g mol ™, PDI = 1.9), PHBHHX7p0p (M, = 7000

160 400
140 -350

120 -—

100 200 5

IR Temp. (°C)

Va vy 1 0
T T T T T

0 100 200 300 400
Time (s)

FIGURE 5 Typical temperature and power profiles during MW
irradiation at 115 "C for 5 min.
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FIGURE 6 MW-assisted polymerization of LA initiated by a
PHA-based macroinitiator {115 "C, [LA]y[PHBHHxX12000l0 = 250/
1): (a) kinetic plot of Ln{[M]o/[M]) vs. time, (b) dependence of
molar mass (M,) and PDI on LA conversion.

g mol!, PDI = 2.0), and PHBHHX2000 (M, = 12,000 g
mol *, PDI = 2.2). Three [LA]y/[PHA]s molar ratios (60/1,
130/1, 250/1) were used to fine-tune the length of the PLA
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block with each PHA-based macroinitiator. Table 3 summa-
rizes the main characteristics associated with the resulting
diblock copolymers and the related MW-assisted polymeriza-
tion processes. Under the experimental conditions investi-
gated, diblock copolymers with M, values ranging from
13,750 g mol ! to 45400 g mol~! and PDIs varying from
1.5 to 1.9 were obtained. Although these PDI values were
relatively high, they were lower than those associated with
the initial macroinitiators.

For the highest [LA]o/[PHA], molar ratios, that is, the low-
est concentrations of PHA-based macroinitiators, the molar
masses of the synthesized copolymers were the largest, as
expected. It is noteworthy that the M,, values determined by
'H NMR increased almost linearly with increasing the
[LAJo/[PHA]p molar ratio. Furthermore, a very important
parameter was the initiator efficiency (f) whose values
were very close to 1 (between 0.91 and 0.99 for both mac-
roinitiators used). Such high values corroborated the true
blockiness associated with the copolyesters, regardless of
the molar mass and the chemical structure of the PHA-
based macroinitiator. The conversion values ranged from 52
to 86%: the lower the [LA]y/[PHA], molar ratio, the lower
the conversion. The moderate conversion values obtained
for the lowest [LA]p/[PHA]o molar ratios could be attrib-
uted to a difficult melting of the bulk, due to the high con-
centration of PHA associated with a high viscosity. Conse-
quently, the LA polymerization slowed down, so in turn the
conversion was relatively low. Higher conversions were
reached when the PHA-based macroinitiator concentration
was lower, due to the easier melting of the bulk constituted
of a large fraction of LA (T, = 119 °C). As a conclusion, the
high initiator efficiency values conjugated with the varia-
tions of the M, and PDI values confirmed the controlled
character of the MW-assisted LA polymerization initiated by
PHA macroinitiators.

TABLE 3 Characteristics of PHA-b-PLA Diblock Copolymers Obtained by Microwave-Assisted Ring-Opening Polymerization of LA

Initiated by PHA Macroinitiators®

“—AIMIPHA]D Mn, \heotem:ulb Mn, NMRC Mn. SECd

Macroinitiator {mol) (g mol-) (g mol-") (g mol-1) PDI¢ £ (%) f

PHBHV7000 601 12,700 13,750 13,200 1.7 65 0.92
PHBHV7000 1301 22,500 23,600 15,000 1.8 83 0.95
PHBHV7900 2501 36,900 37,400 16,600 1.7 83 0.99
PHBHV;2000 60/1 15,600 17,400 13,300 19 52 0.94
PHBHV ;2000 1301 24,700 26,300 17,000 1.9 74 0.92
PHBHV, 2000 250/1 40,400 45,400 18,100 1.8 85 0.94
PHBHHX;000 6071 12,700 14,000 16,900 15 66 0.91
PHBHHx7000 1301 22,000 24,000 15,800 1.7 80 0.92
PHBHHX;000 250/1 38,000 38,200 19,400 1.6 86 0.99
PHBHHX; 2000 60/1 16,500 17,400 18,800 18 52 0.95
PHBHHX; 2000 13071 27,500 28,000 20,300 1.8 83 0.98
PHBHHX12000 250/1 41,500 43,400 21,100 1.8 82 0.96

* Experimental conditions: T = 115°C, t = 5 min.
" Ma = M macroimmmer + [LAI/IPHA], x Mua x p.
* Determined by "H NMR.
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“ Determined by SEC-RI {CHCl,, polystyrene standards).
* LA conversion as determined by gravimetry.
"= M sneomce/Mn, snn.
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TABLE 4 Thermal and Structural Characteristics of PHA-B-PLA Copolymers as Investigated by DSC and TGA

[LAlW[PHAlG " T,(PLAJ" T AHL" PLA content® PLA content®
Copolymer {mal) ("C) (=c} ("C) Wa™ lwt %) {wt %)
PHBHV7000 601 7 48 147 33 49 50
PHBHW7000 1301 12 52 145 24 70 ]
PHBHV7000 2501 22 &3 144 12 81 78
PHBHV12000 601 2 o 151 36 30 3
PHBHV12000 1301 12 B3 149 26 44 57
PHBHV12000 2501 20 55 147 19 73 71
PHBHHx7000 601 1 40 138 17 50 50
PHBHHx7000 1301 18 43 133 16 70 68
PHBHHx7000 2501 26 45 128 8 81 79
PHBHHx12000 601 2 o 142 32 kil 3
PHBHHx12000 1301 33 138 22 &7 55
PHBHHx12000 2501 20 49 126 14 72 72

* Detarminad by DSC in the second heating run.
" Determined by DSC in the first heating run.

To emphasize the efficiency and wversatility of the MW-
assisted ROP of lactide in the design of well-defined block
copolyesters, it is important to highlight that MW irradiation
enabled very short reaction times (typically a few minutes)
associated with quite high conversions (50-85%;), regardless
of the macroinitiator characteristics. As a matter of fact, the
application of a high irradiation power applied at the poly-
merization onset (P ~ 200 W within 40 s) induced an
extremely rapid dielectric heating, thus generating a highly
efficient heating of the reaction mixture. For the sake of com-
parison, we can mention the much longer polymerization
durations used by Schreck et al.'® in the generation of simi-
lar diblock copolyesters through the conventional thermally
induced ROP of lactide: several hours (7-21 h) were needed
to reach high conversions (85%) at 100 “C.

Thermal Properties of PHA-b-PLA Copolymers

DSC analyses were performed on PHA-b-PLA diblock copoly-
mers (Table 4). The first heating scans showed endothermic
peaks whose maximum values ranged from 144 to 151 °C
and 126 to 142 °C, corresponding to the melting of PHBHV
and PHBHHx crystalline phases, respectively. These T, val-
ues agreed rather well with those associated with the corre-
sponding PHA macroinitiators (see Table 1). As expected, the
melting temperatures and enthalpies (AH,,) were higher for
PHBHV-based copolymers because of its shorter side-chain,
thus facilitating the crystallization. Moreover, it is noteworthy
that the T, and AH,, values decreased with increasing the
length of the PLA block. These depressions resulted from the
lowering of the material crystallinity with the incorporation
of amorphous PLA sequences. It is thus logical that the lon-
ger the PLA block, the more disrupted the PHA crystalliza-
tion. During the first heating scan, the PLA glass transition
temperature (T;] was observed at approximately 50 “C when
the PLA block was long enough. However, the T, associated
with the PHA block could not be detected, probably due to
the low proportion of the amorphous phase of these bacte-

?“"’f
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= Calculated from "H NMR spectra.
< Determined by TGA analyses.

rial polyesters. Accordingly, a phase separation might occur
in PHA-b-PLA copolymers. In sharp contrast, when the copol-
ymer samples underwent the second heating run, the T, of
PLA disappeared, and a much lower T, value was solely
determined between 2 °C and 26 °C. This value actually rose
as the PLA block increased, regardless of the macroinitiator
characteristic. Interestingly, it seemed that a very fast
quenching after the first heating of PHA-b-PLA diblock
copolymers led to the isolation of frozen materials. This
solid-state metastable morphology permitted to kinetically
trap the PLA and PHA chain segments as one miscible phase
without any microphase separation, as previously described
by Reeve et al.'* for poly(3-hydroxybutyrate)-hlock-poly(L-
lactide) diblock copolymers.

To get further insight into these interesting results, a slow
cooling after the first heating scan was performed on a co-
polymer sample, and a DSC analysis was also conducted on a
50/50 wt % binary blend of PHBHV [M, = 10,000 g mol ')
and PLA (M, = 10,000 g mol~ ') homopolymers. Both analy-
ses showed a microphase separation with two T, values cor-
responding to the amorphous phase of each homopolymer
(results not shown). Consequently, the fast cooling after the
first heating run was responsible for the occurrence of a
kinetically frozen metastable state in PHA-b-PLA copolymers
characterized by a sole T, whose value was intermediate
between those of both corresponding homopolymers.

The thermal stability of the diblock copolymers was eval-
wated by TGA under dynamic argon atmosphere. Figure 7
displays the thermal degradation profile of PHBHHXz000
macroinitiator, PHBHHX 2000-b-PLA, and PLA homopolymer.
First, it is noteworthy that the copolymer begun to degrade
at a temperature above 190 “C. The copolymer exhibited a
two-step degradation behavior with the first step occurring
between 195 and 250 °C, followed by the second step from
260 to 280 °C. Thanks to the thermal degradation profiles of
the PLA and PHEHHX, 2900 macroinitiator, the first step could
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FIGURE 7 Typical mass loss curves from TGA for PHBHHx
macroinitiator (1), PHBHHxX,2000-b-PLA copolymer (2) (experi-
mental conditions of synthesis: 115 “C, 5 min, [LA]y[PHBHHx]y
= 60/1), and PLA homopolymer (3).

be attributed to the degradation of the PLA sequence while
the second stage to the PHBHHx;zpp0p block destruction.
Through such an analysis, it was possible to confirm the
composition of PHA and PLA in the diblock copolymers. The
results are listed in Table 4; they were in good agreement
with those obtained by 'H NMR. A complete characterization
was thus carried out on the synthesized copolymers with
well-defined structures.

CONCLUSIONS

This report has demonstrated the efficiency and versatility of
MW-assisted ROP as a rapid, inexpensive, and straightforward
route to well-defined PHA-b-PLA diblock copolymers with
tunable compositions. First, miscellaneous hydroxy-terminated
PHA oligomers with varying molar masses were prepared by
acid-catalyzed methanolysis of corresponding native PHAs.
Second, such oligoesters were used as macroinitiators for the
bulk ROP of LA to generate diblock copolyesters with con-
trolled block lengths, on MW irradiation. At 115 °C, initiator
efficiency values close to 1 were found. Besides, the linear
variations of Ln([M]o/[M]) versus time and M, versus conver-
sion, along with the decrease of the PDI with conversion, gave
evidence of the “livingness” associated with the mechanism of
MW-assisted LA polymerization under the experimental condi-
tions selected. It is important to point out that MW irradiation
enabled very short reaction times (typically a few min) associ-
ated with relatively high conversions (50-85%). As a matter
of fact, the application of a high irradiation power at the onset
of the polymerization (P = 200 W within 40 s) may well
account for these remarkable results. The high level of MW
irradiation induced an extremely rapid dielectric heating, thus
generating a very homogeneous melt and a highly efficient
heating of the reaction mixture.

Due to their great benefits, including high yields, short reac-
tion times, and ease of conducting bulk reactions, we believe
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that MW-assisted procedures will gain increasing interest in
macromolecular engineering through the synthesis of miscel-
laneous well-defined architectures.

The authors thank the French Ministry of Research for pro-
viding Julien Ramier with a grant. They are also indebted to
Dr. . Henry (CNRS, Thiais, France) for helpful discussions on
microwave irradiation processes.
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2.3. L’apport du chauffage par micro-ondes

2.3.1. Production d’oligoesters sous activation par
micro-ondes

La production d’oligoméres de PHAs représente un défi intéressant et de grande
envergure dans le but de développer de nouvelles architectures incorporant des produits issus

de ressources renouvelables.

La dégradation controlée des PHAs peut étre réalisée par diverses approches telles que
par des hydrolyses enzymatiques, acides, basiques, par des alcoolyses, par dégradation
thermique ou encore par des réactions de transestérification.?12 En fonction de la méthode de
dégradation, les structures des oligomeres générés peuvent comprendre différentes
fonctionnalités telles qu'une insaturation crotonique et une fonction acide carboxylique a
chaque extrémité de chaine dans le cas de la dégradation thermique. Cette méthode peut étre
considérée comme un moyen efficace pour la production d’oligoesters en raison de I'absence de
catalyseur, de solvant ainsi que la formation de fonctions réactives. Cependant, la dégradation
thermique par chauffage conventionnel (conduction/convection) est un processus lent qui
implique des protocoles de plusieurs heures afin d’obtenir des oligomeres de PHAs de faibles

masses molaires.

Dans ce contexte, nous avons développé pour la premiére fois une technique
prometteuse de production d’oligoesters de PHAs qui consiste en la dégradation thermique par
un chauffage diélectrique sous micro-ondes qui est connu pour chauffer les matériaux de
maniere trés efficace et homogéne. Au cours de ce travail, nous avons suivi par SEC et RMN 'H
I'évolution de la masse molaire de divers PHAs en fonction du temps d’irradiation, de la
température et de la puissance d’irradiation afin de déterminer les conditions optimales. D’autre
part, nous avons démontré que lirradiation sous micro-ondes permet de réduire
considérablement les temps de réaction avec des cinétiques 100 fois plus rapides en
comparaison avec un chauffage conventionnel. De plus, les études ont montré que les structures

chimiques des oligoesters formés sont tout a fait similaires pour les deux méthodes de chauffage.
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The degradation of poly(3-hydroxyalkanoate)s (PHAs) could be performed in a rapid. inexpensive and
straightforward way via microwave irradiation with good potential for further scale-up. One such
degradation was compared to that induced by conventional heating at 190 “C. The experimental results
showed that PHA oligomers with varying molar masses, characterized by a terminal crotonic double
bond and a carboxyl group on the other chain end, could be effectively obtained from native PHAs in the
bulk by both degradation approaches. The kinetics of PHA oligomer production was monitored by size
exclusion chromatography and 'H NMR. The influence of temperature as well as microwave irradiation
time and power was investigated, and the optimal conditions of degradation are described. It turned out
that this treatment was much more efficient than a conventional thermally-induced degradation, as
oligomers with similar molar masses were formed with an about 100 times faster rate corresponding to
very short irradiation times (maximum 15 min). Two microwave-assisted procedures could be advan-
tageously used: an irradiation with constant temperature was appropriate to afford PHA oligomers with
molar masses lower than 1000 g.mol ' and high yields, while irradiation under constant power was
more convenient to provide oligoesters with higher molar masses.

© 2011 Elsevier Ltd. All rights reserved.

1. Introduction

into low molar mass oligomers containing reactive end groups, and
further used as building blocks for copolymerization reactions,

Poly(3-hydroxyalkanoate)s (PHAs) have been suggested as yielding new block copolymers with improvement properties.
green substitutes for conventional plastics, due to their synthesis Several studies have hitherto been identified and confirmed the
from renewable resources and their biodegradation by enzymatic available array of potential PHA oligomers that can be proposed to
action. PHAs constitute a large class of aliphatic polyesters that are be a source of reactive oligoesters [17—21].

produced by many bacteria as intracellular carbon and energy

The controlled degradation of PHAs has been discussed in many

storage materials [1-3]. Particular interest in PHAs originates from previous reports by resorting to various approaches, ie., enzymatic
their biodegradability and biocompatibility [4,5], as well as their hydrolysis, thermal degradation, alkaline hydrolysis, acid-catalyzed

physical properties ranging from thermoplastic to elastomeric.

hydrolysis, methanolysis or transesterification [22—32]. The chem-

Over one hundred PHA compositions have been reported in the ical structure of the resulting oligomers is very much dependent on
literature. Various structural units containing short, medium, long the degradation method used. For instance, acid-catalyzed hydro-
alkyl or functional side groups can be incorporated into polyesters lysis yields linear oligomers with a hydroxyl group at one end and
generated by bacterial polymerization systems [6—16]. These a carboxyl group on the other end, along with very low proportions
polymers have a wide range of performance characteristics. of cyclic structures. Alkaline conditions lead to the formation of
Nevertheless, the widespread commercialization of PHA biopoly- oligomers containing a hydroxyl end group and an ester end group.
mers is often limited by insufficient yields and mechanical prop- Another example concerns the preparation of dihydroxy-telechelic
erties. To develop their potential applications, PHAs can be used as PHA through a transesterification procedure with ethylene glycol.
building block intermediates for engineering families of useful or Among the different ways of degradation used for PHAs, the thermal
potentially useful products. In this regard, PHAs can be converted treatment is probably the most described especially for scl-PHAs

* Corresponding author. Tel: +33 014978 12 17; fax: +330149 78 12 08.
E-mail addresses: renard@®icmpe.cnrsfr, renard@givt-cnrs.fr (E. Renard).

(which contain short-chain length alkanoate monomeric units),
such as poly(3-hydroxybutyrate) (PHB). It is well established that
the thermal degradation of PHAs occurs almost exclusively by a non-
radical, random chain scission reaction involving a six-membered

0141-3910/S  see front matter & 2011 Elsevier Ltd. All rights reserved.

doi:10.1016/}.polymdegradstab.2011.12.009
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cyclic transition state [25]. The predominant reaction pathway is
a stereoselective cis-elimination giving rise to the formation of
trans-crotonic acid along with PHA oligomers. The as-obtained
oligomers contain an unsaturated crotonic end group resulting
from this cis-elimination reaction (Mc Lafferty rearrangement) and
a carboxyl group on the other chain end.

Even though the thermal degradation can be considered as an
efficient route to PHA oligomers due to the absence of catalyst and
solvent, a promising degradation method seems to be microwave
irradiation, which is known to heat materials very efficiently [33].
Over the last decade, the use of microwave irradiation to carry out
chemical reactions much faster than conventional heating has
expanded [34,35]. However, to the best of our knowledge, the
microwave-assisted degradation of PHAs has not been investigated
5o far.

In this context, the present paper is concerned with the
unprecedented oligoester production upon microwave irradiation
(MW of a series of native PHAs in the bulk. This degradation
reaction is compared to that under conventional thermal heating in
view of the evolution of PHA molar masses as monitored by SEC and
'H NMR. In particular, we demonstrate the advantage of MW in
reducing dramatically reaction times, while enabling the same
structure of produced oligomers. This degradation method appears
to be an attractive alternative to obtain reactive PHA oligomers
which can further be used as building blocks in the design of novel
macromolecular architectures.

2. Experimental section
2.1. Materials

PHE  and poly{ 3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalerate)
(PHEHV) (12 mol-% of 3HV units) were purchased from
Aldrich, while poly(3-hydroxyoctanoate-co-3-hydroxyhexanoate)
(PHOHHx) (15 mol-% of HHx units) was kindly supplied by EMPA
(Switzerland). PHOHHx was biosynthesized by Pseudomonas
sp.Gpol using sodium octanoate as carbon source as described in
previous reports [36,37]. Bacterial polyesters were extracted from
Iyophilized cells with chloroform in a Soxhlet extractor, and then
purified by precipitation in methanol.

2.2, Degradation upon microwave irradiation and conventional
heating

All degradation experiments were performed in the bulk.

0.5 g of PHA was placed in a quartz glass tube; the degradation
was performed under microwave irradiation in a monowave 300
microwave synthesis reactor from Anton Paar. The microwave
source was a magnetron with a 2.5 GHz frequency powered by
a 900 W power generator, which could be operated at different
power levels. The wvials were closed with a silicon cap using
a pressure monitor unit, and placed into the reactor. For the reac-
tions performed with constant temperature, the microwave reactor
was programmed to maintain a constant temperature by adjusting
the applied power. Consequently, after a fast initial heating of the
reaction medium, the applied power level was rather low. The vials
were heated up to the desired reaction temperature (180, 200 or
220 °C), and after a certain time interval, the samples were
collected and cooled down by immersing them into an ice bath to
fully stop the reaction.

Microwave irradiation under a constant power was carried out
to investigate the effect of the power level. The microwave power
ranged from 50 to 100 W, and it was adjusted to be kept constant
during sample irradiation. The samples were heated continuously

or cooled with compressed air to avoid overheating (a maximum
set temperature was fixed).

For the sake of comparison, reactions were carried out with
conventional heating using a classical thermal oven. 4 g of starting
material were loaded into a Petri dish and were heated for a chosen
reaction time and temperature. Then, the sample was cooled to
room temperature.

2.3. Analytical technigues

2.3.1. Size exclusion chromatography

Average molar masses were determined by SEC using a Spectra
Physics P100 pump with two PL gel-type columns connected in
series (5 pm Mixed-C) from Polymer Laboratories. A Wyatt Tech-
nology Optilab rEX interferometric refractometer was used as the
detector. CHCl3 was used as the eluent at a flow rate of 1 mLmin ',
and polystyrene standards were employed for calibration. The
samples were dissolved at a concentration of 10 mg-mL-" in CHCl3.

2.3.2. Nuclear magnetic resonance spectroscopy

'H NMR spectra were recorded on a Bruker 400 MHz spec-
trometer at room temperature. CDCly was used as the solvent and
the internal standard (7.24 ppm}.

2.3.3. DSC analysis

Samples with masses of 8—12 mg were weighted into
aluminium pans and were analyzed using a DSC-2010 calorimeter
from TA Instruments under nitrogen atmosphere. The samples
were first scanned from - 20 °C to 170 “C with a heating rate of
10 °C-min~", then cooled to - 70 °C very rapidly (at 200 “C.min '}.
and they were scanned immediately heated again to 170 °C with
a heating rate of 20 “C-min " to avoid crystallization. The glass
transition temperature (Tg) was taken as the value associated with
the midpoint of the glass transition zone in the second heating run.
The melting temperature (Tm) was taken as the maximum value of
the endothermic peak in the first run.

2.3.4. Thermogravimetric analysis

TGA analyses were performed on a Setaram Setsys Evolution 16
apparatus, by heating the samples at a rate of 10 “Cmin-! from 20
to 600 “C under argon atmosphere.

3. Results and discussion

The present work focuses on the preparation of oligomers from
different PHAs which mainly differ in the average length of their
side chains. The main characteristics of native PHAs are listed in
Table 1. The TGA curves of PHB, PHBHV, and PHOHHx only revealed
a one-step degradation process with nearly identical maximum
decomposition temperatures. However, the decomposition
temperature determined for a 50% mass loss indicated that the
degradation was more hindered as the length of the PHA side chain
increased. Similar results were observed in the enzymatic degra-
dation of PHAs [38].

3.1. PHA degradation under conventional heating

Many studies have shown that PHAs are thermally unstable at
a temperature close to a higher than their melting point range, ie.
180 =C for PHB, and a range of 70—180 °C for the PHA-based
statistical copolymers [21,26,27]. According to TGA and DSC anal-
yses (not shown here), a degradation implying a melt process was
carried out at 190 “C for various reaction times, and the crude
products were analyzed by 'H NMR and SEC.
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Table 1

Molecular and thermal characteristics of PHAs under investigation.
PHA molar composition [mol-%) M. (gmol ") T2 [*C) T2 (°C) AHL" (18 ") Tuso® (°C)
PHE 100 HB 144 DOD 8 176 2 267
PHEHV 88 HB/12 HVY 54 000 -2 153 69 75
PHOHHx 85 HOV15 HHx 130 D00 —40 33 7 286

* M, : number-average molar mass as determined by SEC-RI {CHCl,, polystyrene standards], |- polydispersity index.
® Glass transition temperature (T, ). melting temperature {T..} and enthalpy as determined by DSC.

 Taso . decomposition temperature Determined by TGA for a 50% mass loss.

Fiz. 1 shows the typical 'H NMR spectrum of the product
resulting from the thermal degradation of PHBHV at 190 °C for
300 min Fig. 1 displays the signals characteristic of PHEHV ( protons
2.2') and the resonance bands assigned to the protons of the
terminal crotonic double bond at 5.8 ppm (proton 5) and at 6.9 ppm
(proton 6). For oligomers with molar masses lower than about
20 000 g.mol ", the My, values could be calculated from 'H NMR
spectra (see Fig. 1 as an example) using the equations below:

Ly

P, = 2

" ISan
My = Pp = My

Where P, represents the number-average degree of polymeriza-
tion, I the intensity of a resonance signal, My, the number-average
molar mass, and My the molar mass of the repeating unit.

As illustrated in Fig. 2, the thermal treatment produced
a dramatic reduction in My as a function of time. The depolymer-
ization proceeded rapidly in the early stage of the reaction, and
then levelled off with prolonged times. PHB and PHBHV showed
a faster degradation compared with that of PHOHHx. These results
clearly indicated that the longer the side chain, the slower the
thermal degradation. This was in agreement with previous studies
|39—42] in which the thermal stability of PHB-based statistical
copolymers increased with increasing the number of structural
carbon units in the polymers. Similar results were observed in the
case of PHA biodegradation by enzymatic action [43—45]. These
results could be explained in terms of degree of crystallinity and
hydrophobic feature: a higher crystallinity led to a faster degra-
dation and a long side chain hindered the access of depolymerase.

As thermal degradation occurred at a constant temperature, the
variation of the average number of bond cleavages per original

3
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Fig. 1. "H NMR (CDCls) spectrum of a PHBHV oligomer obtained by conventional

thermally-induced degradation after 300 min at 190 *C

polymer molecule (Ni;) with the degradation time could be
calculated according the following equation:

My
Nl!: = LA

1 = kg Pyt
Mnlf: d F iy

where Mp represents the number-average molar mass, kg the rate
constant of the thermal degradation, and Pno) the degree of poly-
merization at t = 0.

It has been demonstrated that the average number of bond
cleavages per polymer chain (Mjy) linearly increased with the
degradation time, indicating that the My decrease was due to
random chain scissions. This agreed with the proposed random
mechanism associated with PHAs thermally degraded at temper-
atures between 170 and 200 °C [26,2746 47). kg values were ob-
tained from the slope of the linear Ny vs. t plot;resu]ts not shown).
The relationship kg puomsx (0.8 10-* min~") < kg puswy (1.0
10~* min ') < kgpug(5.110 4 min ') summarized the comparison
of the thermal degradation behaviour of the three PHAs under
investigation.

As shown in Table 2, regardless of the degradation time, the
polydispersity index (Ip) calculated from SEC data did not display
any significant change. It did not vary drastically dunng thermal
degradation, remaining close to 2.0 as the starting Ip value of native
PHAs. The absence of significant variation associated with Ip values
agreed with a random degradation mechanism as was previously
observed by several authors [26,274648] which have demon-
strated the random chain scission on the basis of the aforemen-
tioned linear relation. PHAs oligomers were generally obtained
with yields higher than 90% and varying molar masses depending
on the degradation time. However, for an extended degradation
time (300 min), a very low yield of 10% was obtained, indicating
that a large amount of volatile low molar mass compounds was
produced (e.g crotonic acid). Therefore, the efficient preparation of
low molar mass PHA oligomers, which could further be used in
copolymer synthesis, seems to be a limitation of the degradation
under conventional heating.

Table 2
Molecular characteristics of PHA oligomers obtained by conventional thermally-
induced degradation at 190 “C.

PHA t(min) Yield(¥) M.%(gmol') M,"(gmol'] L°
PHE 0 144 D00 23
15 g5 17 000 21000 24

75 a2 1100 2400 24

PHEHV 0 84000 24
&0 o 5400 11000 19

300 10 1000 3100 19

PHOMH 0 130 D00 15
120 o5 22 000 18 300 19

4 M, : number-average molar mass as determined by "H NMR measurement.
¥ M, : number-average molar mass as determined by SEC-RI {CHCls, polystyrens
standards), I, ;polydispersity index as calculated by SEC-RL

100



Chapitre 2/ Synthése de (co)polyesters sous micro-ondes

J. Ramier et al. / Polymer Degrudation and Stability 97 (2012) 322 328 325

3.2. Microwave-assisted PHA degradation

The same procedure as that used in the conventional heating
study was applied using microwave irradiation to compare the
impact of the latter treatment on PHA degradation. Microwave
irradiation is known to produce an efficient internal heating by
direct coupling of microwave energy with molecules [49,50]. The
degradation study was carried out in a microwave reactor in which
the power and temperature were controlled.

Two procedures were investigated: either an irradiation at
constant temperature or an irradiation under constant power. In
the first approach, the set temperature was monitored from the
bottom of the glass tube using an external infrared temperature
sensor and maintained at a selected value. The set temperature was
reached as fast as possible (150 s) which involved a high initial
power (P ~ 300 W), thus providing much energy to the reaction
mixture. The second irradiation mode consisted in applying
a constant level of microwave power while the vessel reaction
could be cooled from outside by compressed air. This heating mode
enabled the continuous application of a high level of microwave
power while preventing the initial overheating.

The high efficiency of microwave irradiation in the first proce-
dure, i.e. at constant temperature, is illustrated in Table 3. As ex-
pected, PHA degradation was favoured by an increase in
temperature and reaction time. Nonetheless, it is noteworthy that
the M, of PHBHV dropped sharply from 84 000 to about 1000
within 1 s. When PHAs were degraded continuously after 1 s, the

Table 3
Molecular characteristics of PHA olig s obtained by mic isted
degradation with different temperatures and times.
PHA no ifs) Yield M, M, B
(%) (g.mol ') (gmol ')
PHBHV 180 84 000 24
1 95 1350 1830 150
30 89 1000 2050 100
60 90 960 2000 85
300 91 950 1200 76
600 84 840 1200 50
200 1 91 990 1830 120
30 86 800 1800 48
60 34 750 1500 41
300 89 660 1400 34
600 85 520 1020 21
220 1 94 860 1360 36
30 83 570 1550 30
60 88 560 1550 29
300 70 380 770 27
600 60 310 980 ) 97
PHOHHx 180 130 000 15
1 100 7810 7650 100
30 100 7380 7150 74
60 100 7350 6700 46
300 100 6330 6250 38
600 100 6250 4760 38
200 1 100 4525 4540 60
30 100 3755 3310 5.1
60 98 2450 3100 47
300 98 2530 2300 52
600 98 2520 1870 27
220 1 96 1490 2230 45
30 96 1360 2180 38
60 95 1090 1950 29
300 95 1090 1970 23
600 90 810 1550 20

The set temperature T was reached as fast as possible and maintained at the selected
value indicated in the table.

* M, : number-average molar mass asdetermined by "H NMR measurement.

® M, : number-average molar mass as determined by SEC-RI (CHCl,, polystyrene
standards), I, : polydispersity index as determined by SEC-RI.

molar mass decreased slowly and eventually came to a standstill
after short times (t gt; 60 s) (Fig. 3). Interestingly, yields were higher
than those obtained under conventional heating, which might
suggest that negligible amounts of crotonic acid were formed in
comparison with a classical convection/conduction degradation. As
a reminder under conventional heating, molar masses lower than
1000 g.mol-! could generally be obtained with a yield lower than
or equal to 10%. It is important to point out that the time of 1 s did
not take into account the pre-heating period, which typically lasted
around 150 s under the microwave conditions used. The results
seemed to demonstrate that the degradation reaction occurred
mainly during the latter preliminary stage implying a high power
level to reach the set temperature. Similarly to the conventional
heating (Fig. 2), the degradation of PHAs with short side-chain
length was easier than that of PHAs with medium side-chain
length, such as PHOHHx (Table 3 and Fig. 3). The 'H NMR spectra
of the oligomers obtained by MW-assisted degradation did not
show any difference compared with those corresponding to the
samples obtained by thermally-induced degradation (results not
shown), which indicated that both sets of oligomers displayed
identical chemical structures, in particular a terminal crotonic
double bond and a carboxyl group on the other chain end.

Assuming that the degradation under microwave irradiation
followed a random scission mechanism as it was observed under
conventional thermal heating, the variation of the average number
of bond cleavages per original polymer molecule (N)) was plotted
as a function of the reaction time. Fig. 4 represents the variation of
[N, ([IMnlo/IMy]) - 1] vs. time for the degradation of PHBHV under
microwave irradiation at different temperatures. The curves
exhibited two stages: first, a short stage (t < 60 s) occurred during
which PHBHV was rapidly depolymerised, then a second phase
took place with a much slower degradation rate which could be
assumed to be similar to that found Previously in the conventional
heating (kg 100 ¢ = 1.0 10-* min- ). Indeed, k4 values obtained
during this second stage varied as follows: kg 150 ¢ = 25
10~ min~!, kg 200 .c = 9.7 10~ min~, and kg 220 ¢ = 23
10" min ",

The rate acceleration observed during the first stage could be
ascribed to the high energy in the reaction medium arising from the
initial application of a high power to attain the set temperature
selected. Microwave irradiation indeed produced high and efficient
internal heating by direct coupling of microwave energy with polar

1,0 4
. * PHB
0,8 - A PHBHV
+ PHOHHX
- 0.6
10 *
sﬂ
=
Soef +°
- A
*
0,2 4
.. . ¢
A A
00 — . ’
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0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220
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Fig. Z Time dependence of |M.}/[M.) for the ¢ jonal thermally-induced

degradation of PHAs at 190 -C.
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and the conclusions drawn therefrom for several microwave-
assisted reactions [49—-51]

Furthermore, it is noteworthy that the samples derived from
microwave irradiation exhibited polydispersity indices higher than
those of the oligomers obtained from conventional thermal
degradation. These results should be interpreted as the conse-
quence of a macroscopic temperature effect and not as the outcome
of a different degradation mechanism. The initial microwave power
delivered to reach the set temperature could well have a significant
impact on the melting of PHAs. For short degradation times and
a temperature lower than 220 °C, we can suppose that the melting
was not homogeneous within a PHA sample, considering the
aforementioned bulk temperature effect. Consequently, the
degradation might begin on the surface of the solid which was
molten, and might move gradually into the rest of the solid (I, gt;

326 | Ramier et al. [ Polymer Degradation and Seability 97 (2012) 322 32§
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Fig. 3. Influence of temperature on the time dependence of |M,]/IM.L for the
microwave-assisted degradation of PHEHY and PHOHHx (irradiation at constant
emperature, see experimental. section 220

molecules, and it resulted in a strong polarization of polar bonds
(such as the —CO0— ester linkages) [50].

The use of a guartz reaction vessel that was microwave-
transparent conducted to an inverted temperature gradient
compared to conventional thermal heating: the bulk was heated
first, and then the internal heating was transferred toward the
outside reaction vessel [51]. However, it should be noticed that
monitoring reaction temperatures by means of an external infrared
sensor did not permit to get access to the true internal temperature;
only the outside vessel wall could be accessed. Consequently, it can
be assumed that the internal temperature was probably signifi-
cantly higher than the temperature recorded by the IR sensor [51].
This high efficiency heating could well account for the rapid
degradation in the first stage of the reaction. When the tempera-
ture of the outside reaction vessel reached the set temperature, the
microwave power underwent small-scale oscillations. These low
power values varied with the temperature, and they were equal to
25, 30, and 37 W at 180, 200, and 220 “C respectively. Accordingly,
the whole set of results argued in favour of a bulk temperature
effect responsible for the initial rate acceleration in microwave
heating, and a non-thermal microwave effect could be precluded.
This assertion corroborated the observations previously described
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= v - -
- ] -~
=100 & e »
Lt ‘._l.-—‘-- ]
50 4
0 1 ' ' 1 ' 1
0 100 200 300 400 500 G600
Time (s)

Fig. 4. Time dependence of (|M.]o/[M.]-1) at different constant temperatures for the
degradation of PHBHY under microwave irradiation [see experimental, section 2.2).

10). It can also be assumed that the magnetic stirring was poorly
efficient in the case of molten polymers, due to their high viscosity,
thus leading to the occurrence of a temperature gradient within the
samples. For temperatures lower than 200 °C and/or short times
(t < 10 min), the molar mass distribution showed broad molar mass
distributions. Nonetheless, the Ip values decreased significantly
with the degradation time and the temperature (Table 3 and Fig. 5
as an example ). The comparison of SEC curves at 1 s and 5 min for
the 3 temperatures considered indeed showed that the molar mass
distribution decreased with time, as expected, and became sharper
with increasing temperature (Fig. 5). This might be explained by

a 20 [=ricrawave Irradiabon 168 °C - 1 5
[= = Micmwave Iradision 200 "C - 1 s
704 ——Micra v e Iradintien 320 "C - 1 5|
—
=
£ 6o
3]
E 501
@
= 40
©
=
S 304
o
20 4
10
Retention VYolume (mL)
b 80-

—— Hicrowave Irradation 180 °C £ min
I= = Wicrowave Irradmtion 200 °C - £ min
T0 Jl——wicrowsve Irragiation 323 °C - min

60 4

50 4

30 4

Refractive Index (mV)
3

20 4

AP
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10 12 14 16 18 20
Retention Veolume (mL)

Fig. 5. 5EC traces of solid residues obtained by degradation of PHEHY upon microwave
irradiation at various constant termperatures | 130 -C, 200 ~C, 220 °C, see experimental,
section 2.2): (a) 1 § of iradiation, (b) 5 min of irradiation.

102



Chapitre 2/ Synthése de (co)polyesters sous micro-ondes

J. Ramier et al. / Polymer Degrudation and Stability 97 (2012) 322 328 327

Table 4
Molecular characteristics of PHBHV oligy s obtained by mic isted
degradation with different irradiation power values and times.
P(W) Cooling* t(s) Yield M." M.© L
(%) (gmol)  (gmol ')
50 with 900 95 nd. 32200 41
60 with 900 93 nd. 26 400 49
70 with 900 98 nd. 18 800 57
30 with 900 90 nd. 17 500 59
90 with 900 93 1750 3700 38
100 with 60 100 nd. 84 000 24
with 120 100 nd. 84 000 24
with 180 93 nd. 84 000 24
with 300 93 12200 45 500 50
with 450 91 4300 8500 180
with 600 77 3000 3300 280
with 900 73 1250 3200 20
100 without 60 100 nd. 84 000 24
without 120 100 nd. 50 000 52
without 180 30 5500 7350 160
without 300 95 990 1900 47
nd.: not d d (due to of "H NMR).

* Irradiation mode applying a constant level of microwave power with ou without
external cooling.

® M, : number-average molar mass as determined by 'H NMR measurement.

© M, : number-average molar mass as determined by SEC-RI (CHC1,, polystyrene
standards), I, : polydispersity index as calculated by SEC-RL

a more homogeneous melting of PHAs, along with a less
pronounced gradient temperature, at high temperatures and/or
prolonged times. Moreover, for a degradation temperature of
180 °C, the use of low crystallinity degree PHA, such as PHOHHX, led
to the generation of oligomers possessing a lower polydispersity
because of an easier melting.

The second procedure investigated in the microwave-assisted
PHBHV degradation was carried out at different constant power
levels. In such reactions, the samples were submitted to irradiation
pulses at constant power during various times, with or without
cooling to prevent overheating. The constant power mode permits
to deliver much energy to the reaction mixture, thus leading to the
increase of its temperature. It is noteworthy that the melt of PHBHV
could only be achieved for a power higher than or equal to 50 W. As
shown in Table 4, the degradation of PHBHV proceeded less rapidly
than in the first procedure, i.e. a microwave irradiation at constant
temperature. The differences faded with prolonging the irradiation
time, and the final M, reached a similar value around 1000 g.mol !
after 900 s under 100 W. In the latter case, the PHA degradation
under microwave irradiation and cooling simultaneously led to the
production of highly polydisperse oligomers. This could be
explained by the occurrence of a large temperature gradient
between different areas of the reaction mixture: it is plausible that
those located near the microwave source and those in front of the
cooling flow underwent the heating differently. We can thus
suppose that the melting was not homogeneous within the sample
and that the degradation might begin in distinct bulk areas, then
might move gradually to the areas located in front of the
compressed air arrival which were at a smaller temperature.

Without the cooling system, the molar masses decreased as fast
as observed using the temperature constant mode leading to the
production of small PHAs oligomers in high yields. The same
phenomenon involving high polydispersity indices occurred
(Table 4), due to a substantial heterogeneity within the reaction
mixtures.

4. Conclusions

This contribution has demonstrated the efficiency and versa-
tility of the degradation of PHAs upon microwave irradiation as an

alternative and straightforward approach to produce oligomers
with varying molar masses and high yields in times much shorter
(about 100 times faster rate) than those typically used in the
degradation under conventional thermal heating.

Suitable conditions using temperature-controlled microwave
irradiation revealed that small oligomers (My < 1000 g.mol~ 1) with
highyields could be isolated at 200 =C or 220 *C within only 10 min.
Modulating the level of microwave power with applying simulta-
neously cooling proved to be effective to control the rate of
degradation. The reaction was somehow sensitive to prolonged
reaction times, as the yield diminished gradually with longer
reaction times or higher power (small oligomers were obtained
within 15 min in the 70—-90% yield range).

The whole set of results can be correlated to the very efficient
heating using microwave irradiation that enables high internal
reaction temperatures and ensures a fast complete melting of bulk
PHAs. The true internal temperature was not known and was
probably much higher than that recorded by means of an IR sensor.
In this context, the initial acceleration observed in microwave
heating could be explained by a bulk temperature effect (internal
heating transferred from bulk toward outside reaction vessel)
rather than a non-thermal microwave effect.
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2.3.2. Etude de I'effet « non-thermique » du chauffage
par micro-ondes

L’essor de la chimie moléculaire et macromoléculaire sous activation micro-ondes
rapportant des temps de réaction plus courts et des taux de conversion plus élevés que lors de
I'utilisation d’'un chauffage conventionnel a conduit a une spéculation sur I'existence d’'un effet
«non-thermique » des micro-ondes. Cependant, divers travaux récemment publiés sur la mise
en évidence et I'élucidation de cet effet spécifique, sont a l'origine de différents débats et
controverses a ce sujet. A cet égard, pour comparer précisément les chauffages conventionnels
et micro-ondes, il a été montré que la température de la solution doit étre mesurée a I'aide d'une

fibre optique placée directement dans le systéme ou une agitation efficace est assurée.

Dans ce contexte, nous avons évalué la contribution potentielle des micro-ondes sur une
polymérisation modele telle que la polymérisation par ouverture de cycle du D,L-Lactide. Cette
réaction semble toute indiquée pour étudier la réalité de cet effet « non-thermique » du fait de la
nature polaire de son mécanisme qui tend a rendre ce type de réaction plus sensible aux
irradiations diélectriques. D’autre part, le toluéne a été utilisé comme solvant en raison de sa
faible constante diélectrique (¢ = 2,38) et donc de sa faible capacité a convertir I'énergie
électromagnétique en chaleur, capacité qui pourrait masquer un hypothétique effet « non-

thermique » des micro-ondes.

La polymérisation du D,L-lactide a été effectuée selon trois modes de chauffage
différents : sous irradiation micro-onde a puissance constante et refroidissement simultané pour
stabiliser la température, sous micro-ondes a température constante impliquant une forte
irradiation en début de réaction puis un maintien de la puissance a de faibles niveaux et enfin,
par chauffage conventionnel en bain d’huile. Pour chaque mode utilisé, a température et temps
de réaction équivalents, les polyesters synthétisés présentent des structures ainsi que des
caractéristiques (M,, Ip) tout a fait similaires. De plus, les cinétiques de polymérisation réalisées
a 120, 130, 140 °C ont permis de calculer des énergies d’activation du méme ordre de grandeur

comprises entre 66,2 et 70,7 k].mol-1.

Cette étude a montré qu’en présence d’'un contréle rigoureux de la température de la
solution et d’'une agitation efficace, aucune altération de la cinétique ou du caractere contrdlé de
la polymérisation n’a pu étre observé, démontrant ainsi I'absence d'un effet spécifique des

micro-ondes sur les réactions impliquant ce type de mécanisme.
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Microwave-Assisted Ring-Opening
Polymerization of p,i-Lactide: A Probe for the
Nonexistence of Nonthermal Microwave Effects

Julien Ramier, Estelle Renard, Daniel Grande®*

Ring-opening polymerization of p,.-lactide is critically reevaluated under both microwave die-
lectric heating and conventional conduction/convection heating in order to probe the nonexist-
ence of “nonthermal” microwave effects. All experiments are conducted in toluene by resorting

to a fiber-optic sensor that allows for accurate internal reac-

tion temperature measurements. For a given temperature, the
results obtained either with a “temperature control” micro-

ROF OF LACTIDE:
NONTHERMAL MICROWAVE EFFECT ?

wave heating mode or with a “power contrel” procedure can N o Ll

well be reproduced through conventional thermal heating.
Microwave irradiation does not induce any alteration of the
polymerization kinetics or “livingness”, clearly demonstrating
the absence of any specific “nonthermal” effect in the

microwave-assisted process.

1. Introduction

Since the first microwawve-assisted organic syntheses in the
mid 19805,V interest in microwave irradiation as a highly
efficient and wversatile heating technique has considerably
grown in the field of chemistry. Interestingly, microwave irra-
diation is known to be characterized by a heating efficiency
and homogeneity higher than those encountered in conven-
tional conduction/convection heating>* However, recent
studies on the greenness of microwave chemistry have dem-
onstrated that it can only be considered as an environmen-
tally friendly procedure with a reduced energy consumption
using multimede microwave reactors, which are more
efficient at transferring microwave energy to larger scale
reactions. In fact, comparing a mole-for-mole basis, a high
energy monemode microwave reactor requires little energy
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to heat small-scale tubes whereas a conventional oil bath
can heat larger vessels or multiple tubes simultaneously.*]
Furthermore, interest in microwave heating procedures not
only originates from their potentially low environmental
impact but also from the reaction rate enhancement, which
is often connected with the use of pressurized reactors per-
mitting to attain high reaction temperatures. !

Over the last decade, microwave-assisted procedures
have largely been applied to (co)polymer synthesis
through a wide variety of mechanisms,**! including
step-growth polymerization (for the preparation of
polyamides,'® polyimides,”! or poly{lactic acid)l®)), clas-
sical free-radical polymerization,® and controlled free-
radical polymerization.*®! Cationic ring-opening polym-
erization (ROP) has thoroughly been investigated by
Schubert and co-workers with the (co)polymerization
of various 2-oxazoline monomers,** and it has been
shown that the observed rate acceleration is apparently
due to purely thermal effects.'?) Moreover, the bulk
ROP of p,-lactide has also been carried out using dif-
ferent levels of irradiation power, thus leading to a fast
polymerization process and the formation of high molar
mass polymers.[*?]

DOl 10.1002/macp. 201200008
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The higher yields and shorter reaction times compared
with conventional heating procedures have led to a spec-
ulation on the occurrence of “nonthermal” microwave
effects in microwave-assisted reactions.[***%] Such effects
have been postulated to arise from a direct stabilizing
interaction of the electromagnetic field with polar mole-
cules in reaction media that is not related to a macroscopic
thermal effect. Much attention has been paid to the eluci-
dation of these so-called “specific” microwave effects in
organic syntheses, and they have been the subject of con-
siderable debate and controversy.'**"l In order to deter-
mine whether these specific effects truly occur during
microwave irradiation, the bulk temperatures need to
be known accurately to compare them with those meas-
ured in conventional heating. Kappe and co-workers have
developed a suitable way to monitor the internal tem-
peratures of reaction sclutions, which consists in placing
a fiber-optic probe directly inside the reaction vessel to
get access to the exact temperatures with a low response
time, provided an efficient stirring is ensured.[**]

Despite the remarkable rise of the number of papers
published on microwave-assisted polymer synthesis over
the last decade, the potential contribution of “nonthermal”
microwave effects in pelymerization processes involving
polar reactions has not clearly been evidenced and sepa-
rated from the thermal effects so far. Yet, the absence of
specific enhancement of the polymerization rate using
microwave activation has already been reported for free-
radical polymerization processes.|**2%] In this context, we
herein implement a critical investigation to distinguish
whether the microwave dielectric heating specifically
influences the ROP of o,-lactide as a model polymerization
reaction by using a fiber-optic sensor immersed in toluene
solutions under vigerous stirring. In one such hypoth-
esis, the pre-exponential factor in the Arrhenius equation
would be increased while the activation energy would be
lowered compared with the values corresponding to the
reaction conducted under conventional thermal heating.

2. Experimental Section

2.1. Materials

3 6-dimethyl-1 4-dioxane-2,5-dione  [op-lactide, LA), anhydrous
benzyl alcohol (99.8%, BzOH), tin (I1) 2-ethylhexanoate (95%, SnOct;),
and anhydrous toluene (99.8%) were purchased from Sigma-Aldrich,
while petroleum ether was purchased from Carlo-Erba.

2.2. Ring-Opening Polymerization of n,:-Lactide Upon
Microwave Irradiation and Conventional Heating

The microwave-assisted ROP of LA was camried out using an
Anton-Paar monemode 300 microwave reactor. The microwave
source was a magnetron with a 2.45 GHz frequency powered by
a 900 W power generator, which could be operated at different
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power levels. Typically, 750 mg (5.2 = 10~ mol] of LA were
dissolved in 3 mL of anhydrous toluene in a 10 mL microwave-
transparent quartz wial, and freeze-dned ovemnight. Then,
4 mL of anhydrous toluene, 0.5 mol% (8 uL) of SnOct; and 5.6 mg
(5.2 x 10-° mol) of benzyl alcohol {[LA],/[Bz0H], molar ratio equal
to 100/1) were added under a dried argon flow, and the vial was
closed with a silicon cap. The internal reaction temperature
was menitored and controlled with a fiber-optic sensor (Ruby
thermometer) immersed in the reaction solution under vigorous
stirring. The polymerization was terminated by cooling the
vial with compressed air. The as-polymerized product was
precipitated three times in a 10-fold excess of petroleum ether,
filtered, and dried under vacuum at 50 “C.

Inthe case of conventional thermal heating, the polymerization
was carried out using a pre-heated oil bath. The temperature
was controlled with a classical thermometer immersed into the
reaction solution. The pelymerization was terminated by cocling
the vial in a water bath, and the polymer was recovered as
described abowve.

2.3. Heating Modes for Microwawve-Assisted Procedures

The microwave-assisted ROP of LA was performed using two
different heating procedures: either the "power control” (PC)
mode or the “temperature contrel” (TC) one. The TC mode con-
sisted in reaching the set temperature as fast as possible, which
involved the application of a high initial microwave power and
then the temperature was maintained at the selected value with
a low irradiation power during the reaction time. The PC mode
corresponded to the continuous application of a high level of
microwave power (140, 90, and 60 W at 140, 130, and 120 °C,
respectively) while the reaction vessel was simultaneously cooled
by compressed air in order to maintain a set temperature and
remove the overheating /2l In such a heating mode, a constant
level of immadiation power could be applied dunng the reaction
time, thus preventing owerheating and potentially revealing
nonthermal microwawve effects.

2.4. Instrumentation

'H spectra were recorded at room temperature on a Bruker
400 MHz NMR spectrometer. Deuterated acetone was used as the
solvent and the internal standard (2.05 ppm).

SEC experiments were performed at room temperature using
a Spectra Physics P100 pump and two PL-gel columns {5 um
Mixed-C) connected in series from Polymer Laboratories. A Wyatt
Technology Optilab rEX interferometric refractometer was used
as the detector. THF was used as the eluent at a flow rate of
1 mL min, and polystyrene standards were employed for
calibration.

3. Results and Discussion

Noticeably, microwave irradiation is considered to con-
duct to an inverted temperature gradient compared with
conventional thermal heating: first the bulk is heated
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homogeneously provided an efficient (=

stirring is ensured and then the internal
heating is transferred toward the outside
reaction vessel**7 Consequently, it can

—— Fu=c 109 =—Pewu e
Tumg.

=
assumed that the internal temperatures :.';
are probably significantly higherthanthe 2
external ones. Kappe and co-workers have i
demonstrated that the use of an external

_.
E
(7.} aameladws |
Bowar (W)

H
(7,0 simesadws )

infrared sensor is not an acceptable way
to menitor the true internal tempera-
tures — especially when a simultaneous
cooling is used — since the outside vessel
temperatures can only be recerded, thus
leading to a lag between the real internal
temperatures and the measured external ones, and a misin-
terpretation of the results.**| In contrast, a means to measure
accurately the internal temperatures of reaction sclutions
has used a fiber-optic probe device directly inside the reac-
tion vessel!'®! Nevertheless, as far as solvent-free reactions
are concerned, it should be stressed that no value of the
real bulk temperature has hitherto been reported mainly
because of the technical difficulty in setting up a device that
allows for precise internal temperature measurements.

To circumvent this limitation and get a clear insight into
the contributions of thermal and "nonthermal” micro-
wave effects in microwave-assisted polymerizations, we
reevaluated the ROP of LA as a model reaction in toluene.
This standard organic solvent was selected because of its
low microwave absorbing character characterized by a
very weak dielectric loss factor (tand = 0.04 at room tem-
perature), 1l thus leading to a poor ability to convert elec-
tromagnetic energy into heat. In other words, the solvent
could not absorb the microwawve energy, and therefore
did not mask potential specific microwave effects.[*%27]
According to Perreux and Loupy,/*®! polar reaction path-
ways are more sensitive to microwave irradiation and are
likely to undergo a "nonthermal” microwave effect due to
a potential stabilization of the polar transition state by
the electromagnetic field resulting from better matenal—
wave interactions during the reaction. Therefore, the ROP
of LA seems to be appropriate to probe the existence of
microwave effects due to its polar mechanism via coordi-
nation-insertion. The first step entails the complexation
between the catalyst (SnOct;) and the alcohol initiating
function (benzyl alcchol) and leads to the formation of
a nucleophilic complex that attacks the polarized car-
bonyl group of the lactone monomer.|*¥l In addition, not
only might the microwave irradiation have a noticeable
impact on the polymerization kinetics but also it might
also influence the “livingness” of the process.

It is important to point out that the kinetics associ-
ated with the ROP of LA initiated by benzyl alcohol and
catalyzed by SnOct, was investigated under conven-
tional heating (CH) using a pre-heated oil bath and under

Macromol. Chem. Phys. 2012, 213, 784-788
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Figure 1. Typical power and temperature profiles during microwave irradiation using
(a) the “power control” mode (set power: 140 W, set temperature: 140 °C) and (b) the
“temperature control” mode (set temperature: 140 °C).

microwave irradiation through two different heating
modes (PC and TC, Figure 1). In addition, pressure resistant
quartz wvials were used in order to work above the tol-
uene boiling point (bp 111 °C). As shown in Table 1, after
1 and 2 h of reaction at 140 °C, the conwversion rates were
nearly identical and reached respectively about 53% and
73% for the three procedures considered. The differences
observed in the monomer conversion for 30 min of reac-
tion could be commented further. Indeed, a lower conver-
sion obtained by the CH procedure could be explained by
a larger induction period necessary to reach 140 °C in the
latter case. In contrast, the TC mode inwolved the initial
application of a very high microwawve power thus allowing
for a fast dielectric heating to attain the set temperature
(Figure 1b), which could well account for the higher con-
version obtained. Table 1 also illustrates that the poly-
dispersity index (PDI) values remained constant at 1.3
throughout the polymerization process whatever be the
heating procedure. Therefore, microwave irradiation did
not induce any specific effect on the molar mass distribu-
tions compared with conduction/convection heating.

A more thorough kinetic investigation was performed
for the three heating procedures at 120, 130, and 140 °C
{Figure 2). The simultaneous linear variations of Ln{[M],/
[M]) versus time (Figure 2a) and M, versus monomer
conversion (Figure 2b) gave evidence of the “living”/con-
trolled character associated with the mechanism of ROP
of LA under the different conditions selected. It should be
mentioned that LA conversion was determined gravimet-
rically, while molar mass values were calculated by 'H
NMR. As expected, the chain-growth kinetics depended
on the temperature, and the polymerization rate con-
stants (k) — determined from the slopes of the first-order
kinetic plots — at 140 °C were significantly higher than
those determined at 120 °C (Table 2). More interestingly,
the kinetic plots associated with each temperature, so in
turn the k; values, were nearly identical — within the
experimental errors — for the three heating procedures,
which indicated the absence of any acceleration in the
microwave-assisted polymerization modes. Again, no
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I Table 1. Comparison of conversions, molar masses, and pol)rdis?ers'rty indices for the ROP of LA performed at 140 °C under microwave

iradiation ("power control” mode (PC) and “temperature control

" mode (TC)) and conventional heating (CH).

Time Heating Mode pY Myt F T - My c? PDI4

[s] [%] [g mol™] [gmel™] [gmol™]

1800 PC 31 4500 5400 4200 13
TC 33 4800 6100 4600 13
CH 28 4000 5100 3800 13

3600 PC 53 7600 9100 5800 13
TC 53 7600 9000 6100 13
CH 52 7500 9000 6300 13

7200 PC 72 10400 11100 7500 13
TC 73 10500 11 400 7300 13
CH 72 10 400 11200 7900 13

sILA conversion as determined by gravimetry; "Theoretical molar mass calculated as follows: B, y. = Miysee + [LA1,/[B2OH], M,

“Experimental molar mass as determined by *H NME; YExperimental value as determined by SEC-RI (THF, polystyrene standards).

specific microwave effect could thus be evidenced from
the polymerization kinetics.

The Arrhenius plots were deduced from the k, values
for the different temperatures (Figure 2c). As it could be
anticipated from the aforementioned results, no signifi-
cant alteration of the Lnk, versus 1/T plots was noticed
depending on the heating procedure. From their slopes,
the activation energy (E,) values could be determined:

they were similar for the three heating procedures (66.9 +
6.6, 66.2 + 4.7, and 70.7 + 4.7 kJ mol* for the PC mode, the
TC mode, and the CH procedure, respectively). Moreover,
from the intercepts with the Lnk, axis, the pre-exponential
factor (A) values could also be calculated: no significant
differences were again observed for the three heating
procedures (3.8 £ 2.9 x 10°% 3.3 £+ 2.5 x 10°, 86 + 5.1 x
10% L mol™ s7* for the PC mode, the TC mode, and the CH

procedure, respectively). The whaole set of

ta) k) results clearly demonstrated the absence
14 14000 A of "nonthermal” microwave effects in
12 . r 12000 the microwave-assisted ROP of LA, thus
g w e e :c;?' ' -~ 0w leading to the conclusion that only
S, e of ;{“ S Fo E anca thermal effects are responsible for the
Z o i o Tl 8 4 L polymerization process when applying
F # = - . a, " =
3 oea ¢ et 8 = either the “power control” heating mode
0z f{/’ B i 2000 or the “temperature control” procedure,
2 Sh-13 T 0 £ ' _
o0 — e - r = - W asin the case of a ccpwenhonal conduc
tis) Conversion (%) tion/convection heating.
{C:I T T T T T T T
22 4 .
o] B ST breogms 4. Conclusion
1 05y = 1520 A7 = 0435

254 . i 4 The concept of “nonthermal”™ microwawve
s 4] = ‘s-g\_ ) ] effects has recently received much atten-
S a0l ) C,;\ ] tion and has been the subject of intense
P L] debate and controversy in the scientific
o =8 ] community. Although widely investi-

242 244 246 248 Z60 Z6Z Z44

246

10 T KN

Figure 2. ROP of LA under microwave irradiation ("power control” mode (PC) and “tem-
rature control” mode (TC)) and conventional heating (CH): (a) Kinetic plots of Ln{[M],/
M]) versus reaction time at various temperatures; (b) Dependence of molar mass
(M) on monomer conversion (the dashed line corresponds to the theoretical variation

of M,, with conversion); (c) Arrhenius plots (Lnk, versus 1/T).
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gated in microwave-assisted organic reac-
tions, these specific effects have not been
closely studied in polymerization proc-
esses, This communication has aimed at
fulfilling one such scarcity through the
critical reevaluation of the ROP of p-
lactide under both microwave dielectric
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Table 2. Polymerization rate constants (k;) for the ROP of LA
under microwave irradiation ("gower control” mode (PC) and

“temperature control” mode (TC)) and conventional heating.
Heating mode 120°C 130°C 140 °C
107k, 107 k, 102k,
[Lmol?*s?] [Lmol?*s?] [Lmol*s?]
PC 050+0.01 076%+003 135+008
TC 052£0.02 082+003 139+008
CH 049£0.01 079004 137007

heating and conventional thermal heating. It is important
to point out that a low microwave absorbing solvent was
selected (ie. toluene) and a fiber-optic probe was used to
accurately measure the internal reaction temperatures
in order to monitor and compare effectively the heating
procedures under investigation. For a given temperature,
the results obtained either with the “temperature control”
heating mode or with the “power control” procedure could
well be reproduced through conventional thermal heating.
Therefore, microwave irradiation did not induce any altera-
tion of the polymerization kinetics or “livingness”, clearly
demonstrating the absence of any specific “nonthermal”
effect in the microwave-assisted process.

The conclusion inferred from our detailed investigation
agrees with those previously reported by Schubert's group
for the cationic ROP of 2-oxazoline monomers and Kappe's
group for several organic reactions. The rate enhance-
ments often observed in microwave-assisted polymeri-
zation processes may stem from significant inaccuracies
in temperature determination and a possible misinter-
pretation of the results due to an inappropriate device
to measure internal reaction temperatures (i.e. external
infrared sensor) and/or an inefficient stirring. Accord-
ingly, we believe that these rate accelerations are a con-
sequence of the increased temperatures attainable by the
rapid, efficient, and homogeneous dielectric heating and
are not related to “nonthermal” microwave effects due to
the presence of the electromagnetic field.
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3.1 Elaboration de fibres d’homopolymeres de PHAs

3.1. Elaboration de fibres d’homopolymeres

de PHAs

Dans l'optique d’obtenir des fibres de polyméres homogénes et sans défaut par
« electrospinning », il est important de controler deux parameétres : la viscosité de la solution
ainsi que sa conductivité afin que les forces électrostatiques surmontent les forces de tension de
surface appliquées. Afin de mieux appréhender l'influence de ces différents parametres, trois
systémes de solvants ont été utilisés : le chloroforme qui est le solvant classiquement utilisé
pour solubiliser les PHAs, un mélange chloroforme/diméthylformamide du fait de propriétés de
conduction différentes et enfin, le trifluoroéthanol afin de réaliser des fibres de PHAs de

diametre inférieur a 500 nm.

3.1.1. Solutions dans le chloroforme

Dans un premier temps, des mesures de viscosité dynamique et de conductivité ont été
réalisées dans le chloroforme avec trois PHAs différents : le PHB (M, = 330 000 g.mol}, I, = 2), le
PHBHV (M, = 84 000 g.mol, I, = 2,4, 12 % de HV) et le PHBHHx (M, = 206 000 g.mol, I, =1,7,9
% de HHx). Les résultats présentés dans le Tableau 3-1 montrent que les mesures de
conductivité pour les trois polymeres sont du méme ordre de grandeur (entre 6,28 pS.cm et
6,45 pS.cm1). Ces faibles valeurs de conductivité sont en corrélation avec la faible constante
diélectrique du chloroforme (e = 4,81). Afin de les compenser, il est nécessaire de réaliser des
solutions concentrées en polymeéres de maniére a obtenir des valeurs de viscosité suffisamment

élevées pour contrebalancer les forces de tension de surface.

Tableau 3-1: Valeurs de viscosité et de conductivité a 25°C de différentes solutions de

PHB, PHBHV et PHBHHXx dans le chloroforme.

Polymeéres Viscosité (cP) Conductivité (uS.cm-1)
PHB 14 %(m/v) 725 6,39
PHBHV 20 % (m/v) 1790 6,33
PHBHV 30 % (m/v) 2900 6,45
PHBHHx 10 % (m/v) 3100 6,28
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Les premiéres fibres de polymeéres générées par « electrospinning » au cours notre étude
sont des fibres de PHB dont la morphologie est illustrée par les images de MEB de la Figure 3-1.
Les Figure 3-la-c montrent la bonne orientation des fibres dans le sens de rotation du
collecteur a différents grossissements. Cependant, plusieurs défauts sont a remarquer tels que le
collage de certaines fibres entres elles, I'hétérogénéité du diametre des fibres mais surtout leur
surface rugueuse et mal définie illustrée plus précisément par la Figure 3-1d. Cette topographie
de surface hétérogene peut étre une conséquence de la solubilisation difficile du PHB dans le
chloroforme avec une concentration limite de 14 % (m/v). Cette faible solubilité, entraine une

viscosité de 725 cP, et conduit a la formation de fibres ayant un diametre de 4,1 + 0,7 pm.

XS, 888 Srm JSM-5518

Figure 3-1: Images de MEB de fibres de PHB. Conditions d’ « electrospinning » : [PHB] =
14 % (m/v) dans CHCI3, débit = 3 mL.h-1, voltage = 25 kV, distance = 20 cm.

L’incorporation de monomere d’hydroxyvalérate au sein de la chaine de PHB permet
d’obtenir un copolymere statistique (PHBHV) dont la solubilité est améliorée par rapport a celle
de 'homopolymere PHB. Tout d’abord, les premiéres expériences d’ « electrospinning » a partir
de ce polymeére ont été conduites avec une solution a 20 % (m/v) de viscosité supérieure a celle
de la solution de PHB avec une valeur de 1790 cP. La Figure 3-2 illustre les deux premiers
matériaux fibreux réalisés a base de PHBHV avec deux distances aiguille/collecteur (15 cm et 20
cm). En observant dans un premier temps le matériau réalisé avec une distance
aiguille/collecteur de 15 cm, on remarque la bonne orientation des fibres ainsi que leur
diametre homogene. Cependant, grace au grossissement x1000, il est possible de distinguer des

zones d’adhérence entre fibres provoquées par une évaporation incomplete du solvant. Afin
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d’évaporer le solvant en totalité, la distance aiguille/collecteur a été augmentée de 5 cm (Figure
3-2). Les fibres générées dans ces conditions sont alors indépendantes démontrant qu’'une
distance de 20 cm est requise afin d’évaporer completement le chloroforme. Cependant, les
fibres présentent des défauts avec l'apparition notamment de fuseaux caractéristiques des

forces de tension de surface s’appliquant sur la longueur des fibres menant a leur

désorganisation.
Distance aiguille/collecteur : Distance aiguille/collecteur :
15 cm 20 cm
x250
x1000

Figure 3-2 : Images de MEB de fibres de PHBHV. Conditions d’ « electrospinning » :
[PHBHV] = 20 % (m/v) dans CHCl3, débit = 3 mL.h-1, voltage = 25 kV.

Un moyen de contrebalancer les forces de tension de surface consiste a préparer une
solution plus concentrée en PHBHV afin d’augmenter sa viscosité. Dans cette optique, une
solution a 30 % (m/v) a ainsi été réalisée générant des fibres qui ne présentent aucun défaut et
qui sont parfaitement orientées (Figure 3-3). D’autre part, en observant la Figure 3d, on
remarque que les fibres possedent une surface lisse ainsi qu'une structure cylindrique
homogeéne sur toute leur longueur. Le diamétre mesuré est de 4,5 + 0,5 pm. La conductivité de la

solution étant faible, une viscosité élevée de I'ordre de 2900 cP est nécessaire pour surmonter
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les forces de tension de surface et produire une structure fibreuse bien définie. Cette viscosité

élevée est a I'origine du diametre relativement élevé des fibres.

X1, 886 18mm JSM-5518

Figure 3-3 : Images de MEB de fibres de PHBHV. Conditions d’ « electrospinning » :
[PHBHV] = 30 % (m/v) dans CHCI;3, voltage = 25 KV, débit = 3 mL.h-1, distance = 20 cm.

Dans l'optique d’élargir notre palette d’élaboration de matériaux fibreux a base de
polymeéres biosourcés, les conditions de fabrication a partir d'un troisieme candidat, le PHBHHX,
ont également été déterminées. Ce copolymeére possede des unités de répétition avec des
chaines latérales plus longues que le PHBHV et par conséquent présente un caractere moins
cristallin que ce dernier. Grace a I'étude précédente avec le PHBHV, nous avons mis en exergue la
nécessité de préparer une solution de viscosité minimale de 2900 cP pour des solutions ayant
une conductivité de l'ordre de 6,3 pS.cm'l. Par conséquent, une solution a 10 % (m/v) en
PHBHHx avec une viscosité de 3100 cP a été électrofilée. Dans un premier temps il est possible
d’observer une parfaite orientation des fibres notamment sur la Figure 3-4a. Les Figures 3-4b
et 3-4d montrent que les fibres sont indépendantes en raison de la compléte évaporation du
solvant, mais aussi que leur structure est homogeéne avec une absence de défaut. La Figure 3-4d
a permis de mesurer le diamétre moyen des fibres qui est égal a 3,0 £ 0,5 um. On remarque aussi
sur cette image la présence d'une rugosité de surface, probablement causée par une évaporation

rapide du chloroforme.
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X568 SBOmNm JISM=5S15

18kV X1, 808 Bm JSM-5518

Figure 3-4 : Images de MEB de fibres de PHBHHx. Conditions d’ « electrospinning » :
[PHBHHX] = 10 % (m/v) dans CHCI;, voltage = 25 KV, débit = 3 mL.h-1, distance = 20 cm.

Les matériaux fibreux réalisés par « electrospinning » a partir de ces trois polymeres ont
été caractérisés dans un premier temps par des mesures d’angles de contact et de porosimétrie
au mercure (Tableau 3-2). Tout d’abord, il est possible de constater 'augmentation de I'angle de
contact des matériaux microfibreux a base de PHBHV et de PHBHHx avec un accroissement de
15° et 17° de leurs mesures respectives par rapport aux matériaux sous forme de films. Cette
augmentation de I'hydrophobie peut étre expliquée par la topographie des matériaux fibreux qui
est a 'origine d'une surface spécifique plus élevée, décuplant ainsi les propriétés de surface. Par
ailleurs, dans le domaine de l'ingénierie tissulaire, il est intéressant d’obtenir des matériaux a
forte porosité afin de permettre une diffusion efficace des nutriments et du milieu de culture. Le
Tableau 3-2 présente les résultats des analyses porosimétriques effectuées sur les fibres de
PHBHV et PHBHHx avec des valeurs de porosité élevées de 66 % et 61 % ainsi qu'une gamme

large de macropores (taille de pores entre 8 et 20 pm).
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Tableau 3-2 : Caractéristiques morphologiques des matériaux fibreux.

Polymeére Diameétre des Angle de contact? Taille de Porosité < (%)
Fibres 2 (nm) pores ¢ (um)

PHBHV film - 79°+2 - -

PHBHHXx film - 78°+2 - -

PHBHV 4500 = 500 94°+2 8-20 66

PHBHHx 3000 + 500 95°+4 8-20 61

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes
cdétermination par porosimétrie au mercure

D’autre part, les propriétés thermiques des matériaux ont été étudiées par TGA et DSC
afin de déterminer les températures de dégradation et de fusion ainsi que leur cristallinité
(Tableau 3-3). Dans un premier temps, les analyses par TGA montrent une température de
dégradation plus faible pour les matériaux fibreux avec une baisse, respectivement de 6°C et 24
°C pour le PHBHV et le PHBHHx. Cette diminution de la température de dégradation mesurée est
due a la plus grande surface spécifique des matériaux fibreux responsable d’'un chauffage du
matériau plus homogeéne. Les analyses par DSC révélent une température ainsi qu'une enthalpie
de fusion du PHBHV supérieures pour le matériau fibreux, respectivement de 4 °C et 8 J/g
comparé a la poudre. Cette augmentation de la cristallinité peut étre corrélée au phénomeéne
d’étirement des macromolécules au cours de la formation des fibres favorisant la cristallisation
de certains polymeres.! Néanmoins, les valeurs similaires de cristallinité du PHBHHx sous forme
de poudre ou de fibres montrent que sa cristallisation ne semble pas affectée par le procédé

d’ « electrospinning ».

Tableau 3-3 : Caractéristiques thermiques et cristallines des matériaux fibreux.

Polymeére Tdmax (°C) / Am Tg (°C) Tm?(°C) AHn P (J/g)
(m. %)=

PHBHYV poudre 275 /50 -2 153 69

PHBHHx poudre 293 /50 -7 137 60

PHBHYV fibres 269 /50 n.d. 157 77

PHBHHXx fibres 269 /50 n.d. 136 58

adétermination par TGA 10°C/min sous argon
bdétermination par DSC avec un chauffage a 10°C/min (1¢r passage)
n.d. : non détecté
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3.1.2.  Solutions dans un mélange CHCl3/DMF

L’utilisation du chloroforme comme solvant pour I'élaboration de matériaux
tridimensionnels par « electrospinning » conduit a la formation de structures microfibreuses
avec des diameétres de fibre de plusieurs micrometres. Il est possible de réduire le diameétre
moyen des fibres en augmentant la conductivité de la solution. Dans cette perspective, nous
avons utilisé un mélange de solvants par 'addition du DMF au chloroforme dans les proportions
80/20 (v/v) correspondant a la limite de solubilité des polymeéres. La conductivité de la solution
a ainsi été considérablement augmentée en raison de la forte constante diélectrique du DMF (& =
36,7), ce qui a permis aux forces électrostatiques exercées par le voltage, d’étre plus efficaces, en
étirant davantage les fibres de polymére, menant alors a la formation de structures au diameétre

de fibres plus faible.

Le Tableau 3-4 présente les valeurs de viscosité et de conductivité des solutions de
polymeres dans un mélange CHCl3/DMF (80/20). La diminution de la viscosité des solutions de

polymeéres résulte d'une moins bonne solubilité dans ce mélange.

Tableau 3-4: Valeurs de viscosité et de conductivité a 25°C de différentes solutions de

PHB, PHBHV et PHBHHx dans un mélange CHCl3;/DMF (80/20) :

Polymeéres Viscosité (cP) Conductivité (uS.cm-1)
PHB 14 % (m/v) 640 23,40
PHBHV 25 % (m/v) 740 20,20
PHBHHx 8 % (m/v) 750 17,91

Les concentrations des solutions de polymeéres pour réaliser I’ « electrospinning » a
partir de ce mélange de solvants sont respectivement de 14 % (m/v), 25 % (m/v) et 8 % (m/v)
pour le PHB, PHBHV et le PHBHHx. Il est important de remarquer 'augmentation de la distance
aiguille/collecteur - en comparaison avec l'utilisation du chloroforme seul - passant de 20 cm a

25 cm en raison de la température de vaporisation élevée du DMF (Te, = 153 °C).

La Figure 3-5 présente les images de MEB des matériaux fibreux de PHB, PHBHV et
PHBHHx réalisés a partir du mélange CHCl3/DMF. Grace a la premiére série d’'images a faible
grossissement (x500), il est possible de remarquer 'absence de défaut tel que des fuseaux. Plus
précisément, avec les clichés a plus fort grossissement (x1 000, x2 000), nous pouvons observer
la morphologie homogéne, cylindrique et lisse des fibres. Le mélange CHCl3;/DMF permet ainsi

d’élaborer des fibres de PHB réguliéres a la différence des fibres de la Figure 3-1. En outre, les
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fibres présentent une certaine orientation dans le sens de rotation du collecteur bien que celle-ci
soit moins prononcée en comparaison de celle des fibres électrofilées uniquement a partir de
chloroforme. Ce résultat peut-étre expliqué par le fait qu'une conductivité élevée des solutions
entraine un jet répondant davantage aux forces électrostatiques en sortie d’aiguille qui devient

alors nettement plus instable.

PHB PHBHV PHBHHx

x2000

Figure 3-5: Images de MEB de fibres de PHB, PHBHV et PHBHHx. Conditions
d’ « electrospinning » : [PHB] = 14 %, [PHBHV] = 25 %, [PHBHHx] = 8 % (m/v) dans un
mélange CHCl;/DMF (80/20), voltage = 25 KV, débit = 3 mL.h-1, distance = 25 cm.

Malgré la faible viscosité des solutions, la conductivité élevée permet aux forces
électrostatiques de surmonter les forces de tension de surface a la différence du premier
systeme (CHCl3) ou la viscosité était le parameétre crucial. Les diametres des fibres ont été
mesurés et regroupés dans le Tableau 3-5. Comme attendu, les valeurs mesurées sont
nettement plus faibles pour les fibres de PHB (950 nm) ainsi que pour les fibres de PHBHV et

PHBHHZX, respectivement 5 et 3,3 plus fines que lors de leur fabrication a partir d’'une solution de
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chloroforme. Les valeurs d’angles de contact de ces matériaux traduisent une augmentation de
I’hydrophobie par rapport aux polymeéres sous forme de film pour les raisons déja discutées
précédemment (Tableau 3-2). Bien que le taux de porosité, de I'ordre de 60%, soit comparable
avec les valeurs du Tableau 3-2, les tailles de pores (5-15 um) des matériaux réalisés avec ce
systéme sont plus faibles et resserrées. Selon Li et al.? la diminution du diameétre des fibres

réduit I'espace interfibres et donc la taille des pores.

Tableau 3-5 : Caractéristiques morphologiques des matériaux fibreux.

Polymeére Diameétre des Angle de contact? Taille de Porosité < (%)
Fibres 2 (nm) pores ¢ (um)

PHB film - 80°x2 - -
PHBHYV film - 79°%2 - -
PHBHHx film - 78°+2 - -

PHB fibres 950 + 160 120° x4 5-15 61
PHBHYV fibres 800 £ 100 97°%2 6-15 61
PHBHHX fibres 900 £ 110 98°+2 6-13 60

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes
cdétermination par porosimétrie au mercure

Les caractérisations par TGA et DSC ont également été effectuées sur ces matériaux et
sont résumées dans le Tableau 3-6. Les températures de dégradation des polymeres sous forme
de fibres sont plus faibles que pour les polymeéres sous forme de poudre comme précédemment
détaillé dans le Tableau 3-3. La diminution de la température de dégradation associée a
I'augmentation de la surface spécifique est dépendante du diametre des fibres. En effet, la
température de dégradation diminue de 8 °C entre le PHBHV électrofilé a partir du chloroforme
et celui réalisé dans le mélange CHCl3/DMF. Une variation de 12 °C est également établie pour
les matériaux a base de PHBHHx. De maniére similaire au Tableau 3-3, la cristallinité des
échantillons fibreux a base de PHB et de PHBHV est supérieure par rapport aux matériaux sous

forme de poudre et, par ailleurs, la cristallisation du PHBHHx n’est pas affectée.
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Tableau 3-6 : Caractéristiques thermiques des matériaux fibreux.

Polymeére Tagmax) (°C) / Am T,® (°C) Tm ? (°C) AHm®(J/g)
(m. %)
PHB poudre 267 /50 -6 169 65
PHBHYV poudre 275 /50 -2 153 69
PHBHHx poudre 293 /50 -7 137 60
PHB 252 /50 n.d. 170 72
PHBHV 261 /50 n.d. 157 78
PHBHHx 257 /50 n.d. 136 60

adétermination par TGA 10°C/min sous argon
bdétermination par DSC avec un chauffage a 10°C/min (1¢r passage)
n.d. : non détecté

3.1.3. Solutions dans le trifluoroéthanol

Dans le procédé d’ «electrospinning », le solvant est un facteur primordial pour la
conception de matériaux homogénes. Les propriétés idéales sont: une faible température de
vaporisation, une constante diélectrique élevée ainsi que l'absence de toxicité. Dans cette
optique, le trifluoroéthanol (TFE) est un candidat de choix pour élaborer des fibres homogénes
de quelques centaines de nanomeétres grace a sa température d’ébullition relativement faible

(Teb = 73,5 °C), sa forte constante diélectrique (& = 26,1) et son caractére non toxique.

La conductivité de différentes solutions de polymeéres préparées dans le TFE a été
mesurée et les valeurs sont résumées dans le Tableau 3-7. Nous pouvons observer les fortes
valeurs de conductivité, comprises entre 73 pS.cm'! et 89 uS.cm-l, par rapport aux valeurs

mesurées dans les autres systemes (Tableau 3-1 et Tableau 3-4)

Tableau 3-7 : Valeurs de viscosité et de conductivité a 25°C de différentes solutions de

PHB, PHBHV et PHBHHx dans le TFE.

Polymeéres Conductivité (uS.cm-1)
PHB 10 % (m/v) 89
PHBHV 15 % (m/v) 82
PHBHHx 8 % (m/v) 73
PHBHHx 10 % (m/v) 73
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Dans un premier temps, les conditions adaptées a la réalisation d’'un matériau fibreux a
partir d’'une solution de TFE ont été déterminées en utilisant le PHB a une concentration de 10 %
(m/v), un voltage de 25 kV, une distance de 25 cm ainsi qu’'un débit de 3 mL.h-1. Les images de
MEB correspondant a ces conditions sont répertoriées dans la Figure 3-6 et montrent une
structure fibreuse mal définie, composée de fibres collées entre elles, en raison d’une
évaporation du solvant incomplete. Dans le but de résoudre ce probléme, le débit a été réduita 1
mL.h1 afin de générer des fibres indépendantes avec une surface homogéne et lisse (Figure 3-
6). Le degré d’orientation des fibres dans le sens de rotation du collecteur est faible pour les
raisons déja évoquées précédemment avec le systeme CHCl3/DMF (section 3.1.2), d’autant plus

que la conductivité est encore plus élevée.

Débit 3 mL.ht Débit 1 mL.ht
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ME. Trichat WD = 60mm Fromwnia = 2658 JR PHB TFE o WO = 45mm Photafia =074 PHE TFE 1ML

o § o e
1um EWT = 500 kv Signal & = InLens 20 Apr 2011
WE. Trichot — WO 60 mm Protio =288 JR PHBTFE

Mag= 500KX 2um EHT = 1,00k Signl A=Inlens  Dete & Jul 20
o — WD=45mm Photo No. = 5075 PHB TFE 1mL

A :

======= 1 m EMT = 500k Sigral A = InLers 20 Apr 2011 Mag= 1000KX fum EHT = 1.00kv Signal A = fnlers  Date 5.l 2011
WD = 50 mm pnomtio =267 JR PHB TFE T A WD= 45w Phota o, =£a78  PHE TFE 1mL

Figure 3-6 : Images de MEB de fibres de PHB. Conditions d’ « electrospinning » :
[PHB] = 10 % (m/v) dans le TFE, voltage = 25 kV, distance = 25 cm.
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Chapitre 3/ Elaboration et fonctionnalisation de matériaux nanofibreux a base de PHAs

Par la suite, d’autres matériaux fibreux a base de PHBHV et PHBHHx ont été préparés en
utilisant le TFE (Figure 3-7). Dans tous les cas, des matériaux tridimensionnels fibreux
homogeénes et bien définis ont pu étre réalisés avec différentes concentrations en polymeres.
Afin de générer des fibres a partir d'une solution de PHBHV, une concentration minimale de 15
% (m/v) est nécessaire. La masse molaire plus faible (M, = 90 000 g.mol-!) en comparaison de
celle du PHB et du PHBHHx implique la préparation de solutions plus concentrées pour favoriser
I'enchevétrement des chaines. D’autre part, la Figure 3-7 présente aussi les images de MEB de
fibres a base de PHBHHx réalisées a partir de concentrations différentes. Une premiere
différence notable est 'apparition d’'une polydispersité du diametre des fibres supérieure dans
le cas d’une solution a 8 % (m/v) avec la formation, en grande quantité, de fibres d’'un diameétre
d’environ 680 nm mais aussi de fibres plus fines d’environ 300 nm. Ce phénoméne n’apparait
pas lors de I’ « electrospinning » d’une solution a 10 % (m/v) avec la formation de fibres avec un

diameétre monodisperse d’environ 900 nm (Tableau 3- 8).

[PHBHV] =15% [PHBHHx] = 8% [PHBHHx] = 10%

x2500

x5000

x10000

EMTx 100W/ SgnalA=inlees  Dum 30 Sep 2011
W= 3mm P b 7080 PHEHHX

Figure 3-7 : Images de MEB de fibres de PHBHV et PHBHHx . Conditions
d’« electrospinning »: solvant = TFE, voltage = 25 KV, débit = 1,5 mL.h-1, distance = 25 cm.
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3.1 Elaboration de fibres d’homopolymeres de PHAs

Les diametres des fibres des matériaux réalisés a partir d'une solution de TFE sont
présentés dans le Tableau 3-8. Nous pouvons remarquer que la taille des fibres est nettement
inférieure (environ 420 nm pour le PHB et le PHBHV) comparé aux précédents systemes étudiés.
En outre, selon le méme principe que celui invoqué pour les matrices a base de PHBHHx, la
conductivité élevée générée par ce solvant permettrait de travailler avec une large gamme de
concentrations de polymeére et, par conséquent, de produire des matériaux fibreux de diamétre
de fibres allant de quelques centaines de nanomeétres (faibles concentrations) jusqu’a I'échelle
du micron (fortes concentrations). Les mesures d’angles de contact montrent a nouveau
I'augmentation de 'hydrophobie comparée aux matériaux sous forme de films. De maniere plus
intéressante, on peut remarquer également cette augmentation en comparant les fibres de
PHBHV et de PHBHHx réalisées a partir de TFE avec celles fabriquées avec les autres solvants.
Ces variations de 10 ° pour le PHBHV et 6 ° pour le PHBHHx semblent étre imputables a deux
caractéristiques : 'augmentation de la surface spécifique associée a des fibres plus fines mais
aussi le degré d’orientation plus faible. Le Tableau 3-8 présente également les mesures de
porosimétrie. Des porosités entre 54 % et 65 % ont été évaluées ainsi que différentes tailles de
pores en fonction du diameétre des fibres. Par ailleurs, il est possible de remarquer l'influence du
degré d’orientation sur la taille des pores en comparant le PHBHHx Fibres 10 % avec le PHBHHx
réalisées a partir du mélange CHCl3;/DMF. En effet, bien que les deux matériaux soient composés
de fibres ayant un diameétre du méme ordre de grandeur (900 nm) les gammes de pores sont
nettement différentes avec 1,5 - 5 um pour le PHBHHx 10 % et 5 - 13 pour le PHBHHx issu

d’une solution de CHCl3/DMF et les fibres plus orientées dans le sens de rotation du collecteur.

Tableau 3-8 : Caractéristiques morphologiques des matériaux fibreux.

Polymeére Diameétre des Angle de Taille de pores Porosité < (%)
Fibres 2 (nm) contact? ¢ (um)

PHB film - 80°x2 - -
PHBHYV film - 79°+2 - -
PHBHHXx film - 78°+2 - -

PHB fibres 42070 118°+6 04-2 62
PHBHYV fibres 420 £50 107°£5 0,7-4 54
PHBHHXx fibres 8% 680 + 160 101°+ 3 1-4 65
PHBHHXx fibres 10% 900 + 55 95°+5 1,5-5 62

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes
cdétermination par porosimétrie au mercure
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Chapitre 3/ Elaboration et fonctionnalisation de matériaux nanofibreux a base de PHAs

Les caractérisations par TGA et DSC (Tableau 3-9) révélent des propriétés physiques et
thermiques différentes en fonction de la nature et la forme du matériau déja discutées lors des

sections précédentes pour les Tableaux 3-3 et 3-6 (section 3.1.1 et 3.1.2).

Tableau 3-9 : Caractéristiques thermiques des matériaux fibreux.

Polymeére Tamax (°C) / Am Tg? (°C) Tm? (°C) AHm? (J/g)
(m. %)a
PHB poudre 267 / 50 -6 169 65
PHBHYV poudre 275 /50 -2 153 69
PHBHHx poudre 293 /50 -7 137 60
PHB fibres 246 / 50 n.d. 171 73
PHBHYV fibres 256 /50 n.d. 157 79
PHBHHXx fibres 8 % 254 /50 n.d. 135 62
PHBHHXx fibres 10 % 257 /50 n.d. 133 63

adétermination par TGA 10°C/min sous argon
bdétermination par DSC avec un chauffage a 10°C/min (1¢r passage)
n.d. : non détecté

3.2. Matériaux fibreux a porosité controlée

Un moyen d’ajuster la morphologie des matériaux réalisés par « electrospinning »,
notamment la porosité et la surface spécifique, consiste a mélanger deux partenaires pour
ensuite en éliminer un sélectivement. Les modifications des caractéristiques des matériaux

fibreux sont alors corrélées a la nature de ’agent porogéne et a sa proportion.

3.2.1. Mélange PHA / PEO

Dans un premier temps, |’ « electrospinning » de tels matériaux a été réalisé partir de
solutions a 15 % (m/v) constituées de mélanges PHBHV/PEO 85/15 (m/m) et 50/50 (m/m)
dans le TFE. Les valeurs de conductivité diminuent avec la quantité de PEO (M, = 100 000 g.mol-
1) (Tableau 3-10). D’autre part, la conductivité apportée par le PHBHV est vraisemblablement
liée aux procédés de purification de ces polyesters bactériens qui impliquent l'utilisation de

diverses solutions, responsables de 'adsorption d’ions.
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3.2 Matériaux fibreux a porosité controlée

Tableau 3-10 : Valeurs de conductivité a 25°C des solutions de polymeére.

Polymeéres Conductivité dans le TFE (uS.cm-1)
PHBHV 15 % (m/v) 82
PHBHV-PEO 85-15 (m/m) 15 % (m/v) 65
PHBHV-PEO 50-50 (m/m) 15 % (m/v) 37
PEO 15 % (m/v) 18

Il est important de préciser que, pour la solution de PHBHV et les deux solutions
contenant un mélange PHBHV/PEO, les conditions d’ «electrospinning» sont identiques
(voltage = 25 kV, débit = 1,5 mL.h1, distance = 25 cm) et permettent d’obtenir des fibres
orientées et une structure relativement homogéne. La structure chimique des matériaux fibreux
PHBHV-PEO a été analysée par IRTF avant et aprés extraction du PEO, utilisé comme agent
porogene. A titre d’exemple, la Figure 3-8 représente les spectres IRTF du mélange PHBHV-PEO
(50/50) avant et apres lavage. La bande de vibration principale permettant de distinguer le
PHBHYV du PEO se situe a 2880 cm-! correspondant aux liaisons C-H sp3 du PEO. Apreés lavage du
matériau dans de l'eau distillée a 40 °C pendant 24 heures, on observe sur la Figure 3-8 la
disparition de la bande caractéristique du PEO dans cette zone et 'apparition des bandes de
vibration des liaisons C-H du PHBHV a 2976 cm et 2934 cm'! attestant d’'une extraction
quantitative. D’autre part, des mesures gravimétriques confirment I'efficacité des extractions
avec des pertes de masse de 15 % et 47 % pour les matériaux fibreux de PHBHV- PEO (85/15,
m/m) et PHBHV- PEO (50/50, m/m).

—— PHBHV-PEO
—— PHBHV-PEO extrait
vC-H sp? (PEO)= 2880 cm™

l

= N~ _ g W

r T T T T T T T T v T v 1
3500 3000 2500 2000 1500 1000 500

Nombre d'onde (cm™)

Figure 3-8 : Spectre IRTF du mélange PHBHV-PEO (50-50, m/m) avant et aprés lavage (24
heures a 40 °C dans H,0)
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Chapitre 3/ Elaboration et fonctionnalisation de matériaux nanofibreux a base de PHAs

Dans le but de confirmer I'extraction quantitative du PEO, des analyses RMN !H des
matériaux avant et apres lavage ont été effectuées (Figure 3-9). Nous retrouvons les bandes
caractéristiques du PHBHV mais aussi celle caractéristique des protons -CH>-CHz-O- du PEO
observable a 3,64 ppm (Figure 3-9a). Aprés lavage, nous pouvons remarquer la disparition

totale de cette derniére bande.
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CDCI3
b,b’
a
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FA I j\
7.‘5 710 6.‘5 6.‘0 515 5‘.0 415 410 315 310 215 2.‘0 1.‘5 1.‘0 0.‘5 ppm

Figure 3-9 : Spectres RMN 1H du mélange PHBHV-PEO (50-50, m/m). a) avant lavage b)
apres lavage (24 heures a 40 °C dans H:0)

Les fibres formées a partir d'une solution a 15 % (m/v) d’'un mélange PHBHV-PEO

(85/15, m/m) dans le TFE ont été analysées par MEB avant et aprés extraction (Figure 3-10). A
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3.2 Matériaux fibreux a porosité controlée

faible grossissement (x5000), il n’apparait pas de changement de morphologie du matériau.
Cependant, apres extraction de 1'agent porogene, les images a plus fort grossissement montrent
I'apparition d’'une nanoporosité sur la surface des fibres avec une gamme de pores compris entre

50 nm et 80 nm.

Signal A=InLens  Date :21 Sep 2011 EHT = 100kv Signal A= Inlens  Date 7 Oct2011
Photo No.= 6840 PHBHV-PEG 85-15 1CHPE — WD=29mm PhotoNo, = 7186 PHBHV-PEG 85-15 Lavé

x15000

Lo i =
EHT = 1.00kV Signal A=InLens  Date :21 Sep 2011 Mag= 1500KX  1um EHT= 100KV SignalA=inLens Date 7 Oct 2011
WD = 4.1mm Photo No. = 6843  PHBHV-PEG 85-15 KMes. WD=28mm PhotoNo.=7170 PHBHV-PEG 85-15 Lavé

Mag= 1500KX 1pm
e
Fires

Figure 3-10 : Images de MEB de fibres de PHBHV-PEO (85/15, m/m) avant et apres
extraction (24 heures a 40 °C dans H;0). Conditions d’ « electrospinning » :

[Polymeres] = 15 % (m/v) dans TFE, voltage = 25 kV, débit = 1,5 mL.h-1, distance = 25 cm.

Les mesures du diameétre des fibres ainsi que celles de I'angle de contact sont présentées
dans le Tableau 3-11. Tout d’abord, nous pouvons observer une diminution du diametre des
fibres de I'ordre de 110 nm apres extraction ce qui peut étre expliqué par le fait que les deux
polymeres (PHBHV et PEO) sont immiscibles (confirmé par DSC, non montré ici). En effet,
pendant le processus de formation des fibres, le PEO se retrouve alors expulsé en surface
réduisant donc le diamétre une fois les fibres lavées. Une autre preuve démontrant 'absence de
PEO dans le matériau lavé est 'augmentation tres nette de I'angle de contact, variant de 0 ° a 98

°,ce qui est de 'ordre de grandeur de celui du PHBHV.
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Chapitre 3/ Elaboration et fonctionnalisation de matériaux nanofibreux a base de PHAs

Tableau 3-11 : Caractéristiques des matériaux fibreux réalisés.

Matériaux Diameétre 2 (nm) Angle de contact b
PHBHV 420 +50 107°+5
PHBHV-PEO (85-15) 650+ 76 0°
PHBHV-PEO (85-15) extrait 540 + 97 98°+ 4

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes

Par ailleurs, le Tableau 3-12 regroupe les mesures de porosimétrie au mercure et
d’adsorption d’azote. Les résultats ne montrent pas d’augmentation de la porosité (68 % avant
et aprés extraction) ni d’augmentation de la taille des pores. Ce résultat peut s’expliquer par le
fait que le matériau se rétracte apreés lavage compensant alors le volume libéré par le PEO.
Cependant, une diminution de I'aire spécifique apres extraction est démontrée par les mesures
d’adsorption d’azote. La raison de cette variation réside dans la forte immiscibilité des
polymeéres engagés dans la formation des fibres, ce qui donne lieu a une compétition entre deux

phénomeénes :

- d’une part, une expulsion du PEO en surface des fibres de PHBHYV,
- et d’autre part, la formation de deux types de fibres de nature distincte, la majorité
correspondant au PHBHV. Aprés lavage, les fibres de PEO se solubilisent laissant

seulement les fibres de PHBHV et réduisant par conséquent la surface spécifique.

Tableau 3-12: Caractéristiques de la porosité des matériaux fibreux issus des mélanges

PHBHV/PEO.

Matériaux Taille de Volume poreux 2 Porosité 2 Aire spé.b
pores 2 (um) (mL/g) (%) (m?/g)

PHBHV 0,7-4 1,7 54 57

PHBHV-PEO 05-11 2,6 68 107

(85-15)

PHBHV-PEO 03-11 3,5 68 21

(85-15) extrait

adétermination par porosimétrie au mercure
b détermination par adsorption d’azote (méthode BET : 77 °K)
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3.2 Matériaux fibreux a porosité controlée

Dans la perspective d’augmenter la porosité du matériau fibreux mais aussi le diametre
des mésopores au sein des fibres, la quantité de PEO a été augmentée afin d’atteindre un rapport
PHBHV/PEO de 50/50 (m/m). La Figure 3-11 représente les images de MEB de ce matériau
avant et apres extraction. Tout d’abord, nous pouvons remarquer qu’aucun changement
significatif de la morphologie des fibres n’apparait a faible comme a fort grossissement ou la

présence de nanopores était observable précédemment.

x5000

< A\ N S - e L 3
Mag= 500KX 1pm EHT = 1.00kv Signal A= InLens  Date :16 Sep 2011 lag = 5. R Signal A= InLens  Date :21 Sep 2011
ichee (] WD = 4.7 mm Photo No. = 6805 PHBHV-PEG 50-50 e X Photo No. = 6845  PHBHV-PEG 50-50 LAVE

x15000

Mag= 1500KX 1pm EHT= 1.00kV Signal A= InLens  Date 16 Sep 2011 EHT = 1.00kV Signal A= InLens  Date 21 Sep 2011
e f——— wo=47mm Photo No.= 6807  PHBHV-PEG 50-50 e f——— wo=38mm Photo No. = 6847  PHBHV-PEG 50-50 LAVE

Figure 3-11 : Images de MEB de fibres de PHBHV-PEO (50/50, m/m) avant et apreés
extraction (24 heures a 40 °C dans H20). Conditions d’ « electrospinning » :
[Polymere] = 15 % (m/v) dans TFE, voltage = 25 kV, débit = 1,5 mL.h"1, distance =

25 cm.

Les valeurs du diametre des fibres et de I'angle de contact réalisées sont présentées dans
le Tableau 3-13. Comme précédemment, nous pouvons observer la diminution du diamétre des
fibres de 'ordre de 64 nm aprés lavage, ainsi que 'absence de PEO au sein du matériau extrait

augmentant nettement I'angle de contact de 0 ° a 99 °.
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Tableau 3-13 : Caractéristiques des matériaux fibreux issus des mélanges PHBHV/PEO.

Matériaux Diameétre 2 (nm) Angle de contact b
PHBHV 420 107°+5
PHBHV-PEO (50-50) 416 0°
PHBHV-PEO (50-50) extrait 352 99°+3

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes

La plus forte proportion de PEO au sein du matériau initial (passant de 15 % a 50 %
(m/m)) entraine une nette augmentation de la taille de pores apres extraction, malgré la
rétractation du mat (d'un facteur 4 par rapport au cas précédent). D’autre part, cette
augmentation est corrélée avec 'accroissement de la porosité passant de 73 % a 82 %. Enfin, de
maniére similaire au matériau constitué de 15 % (m/m) en PEO, les mesures d’adsorption

d’azote indiquent une diminution de la surface spécifique.

Tableau 3-14: Caractéristiques de la porosité des matériaux fibreux issus des mélanges
PHBHV/PEO.

Matériaux Taille de Volume poreux 2 Porosité 2 Aire spé.b
pores 2 (um) (mL/g) (%) (m?/g)

PHBHV 0,7-4 1,7 54 57

PHBHV-PEO 02-11 4,3 73 65

(50-50)

PHBHV-PEO 1-4 3,7 82 32

(50-50) extrait

adétermination par porosimétrie au mercure
b détermination par adsorption d’azote (méthode BET : 77 °K)

3.2.2. Mélange PHA / PLA

L’élaboration de matériaux a double porosité peut également étre réalisée par une
hydrolyse sélective de 'un des deux partenaires électrofilés. Dans cette optique, nous nous
sommes intéressés a la formation de fibres de PHAs nanoporeuses en utilisant le PLA (M, =

80 000 g.mol't, I, = 1,8) comme agent porogene.
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3.2 Matériaux fibreux a porosité controlée

L’ « electrospinning » de tels matériaux a été réalisé partir de solutions a 15 % (m/v) de
mélanges PHBHV/PLA de rapports 85/15 (m/m) et 50/50 (m/m) dans le TFE. Il est possible de
remarquer dans le Tableau 3-15, présentant les valeurs de conductivité des solutions
électrofilées, la diminution de la conductivité avec I'augmentation de la quantité de PLA dans le
mélange, dont la conductivité intrinseque est tres inférieure a celle du PHBHV, certainement

causée par des procédés de purification différents entre les deux polymeres.

Tableau 3-15 : Valeurs de viscosité et de conductivité a 25°C de solutions de PHBHHx

Polymeéres Conductivité dans le TFE (uS.cm-1)
PHBHV 15 % (m/v) 82
PHBHV-PLA 85-15 (m/m) 15 % (m/v) 61
PHBHV-PLA 50-50 (m/m) 15 % (m/v) 32
PLA 15 % (m/v) 9

L’hydrolyse sélective du PLA s’effectue en conditions basiques dans un mélange
MeOH/H;0 (40/60, v/v) contenant 0,1 M de NaOH a température ambiante. La Figure 3-12
représente la cinétique de perte de masse des matériaux fibreux composés de PHBHV et de PLA
a différentes concentrations. Nous pouvons observer que le matériau a base de PLA se dégrade
totalement apres 45 minutes tandis que les fibres de PHBHV n’ont subi aucune dégradation. De
plus, des pertes de masse de 15 % et 46 % ont été déterminées pour les matériaux composés
respectivement de 15 % et 50 % en PLA correspondant a sa dégradation totale dans le matériau
fibreux. De maniere similaire, Renard et al3 ont mis en évidence sur des films constitués de
différents mélanges PLA/PHBHV et PLA/PHO, l'élimination rapide du PLA alors que les

polyesters bactériens restent insensibles a I'hydrolyse.
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Figure 3-12 : Cinétique d’hydrolyse du PLA dans les matériaux fibreux. Conditions

d’hydrolyse :T. amb. dans MeOH/H:0 (40/60, v/v) avec 0,1 M de NaOH.

Dans le but de confirmer la dégradation hydrolytique totale du PLA, des analyses par

RMN du proton des matériaux avant et aprés dégradation ont été effectuées (Figure 3-13). A

partir du matériau de départ, nous observons les bandes caractéristiques du PHBHV et celles

caractéristiques du -CHs et du —CH du PLA 3, respectivement 1,55 et 5,18 ppm (Figure 3-13a).

Apreés 45 minutes d’hydrolyse, la disparition du pic du PLA atteste d'une dégradation efficace et

complete (Figure 3-13b).
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Figure 3-13 : Spectres RMN H du mélange PHBHV-PLA (50-50, m/m). a) avant
hydrolyse b) apres hydrolyse (45 minutes, T. amb. dans MeOH/H:0 (40/60, v/v)
avec 0,1 M de NaOH)

Les premieres fibres élaborées avec ce systéme sont issues d'une solution a 15 % (m/v)
d’'un mélange PHBHV-PLA (85/15, m/m) dans le TFE. Le matériau fibreux a été analysé par MEB
avant et apres '’hydrolyse du PLA (Figure 3-14). A faible grossissement (x5000), il n’apparait
aucun changement de morphologie du matériau apres dégradation sélective. La structure du
matériau a résisté a I'hydrolyse avec I'absence de fibres de PHBHV cassées ou dégradées.
Cependant, les images a plus fort grossissement montrent I'apparition d’'une nanoporosité sur la
surface des fibres ayant subi I'hydrolyse des chaines de PLA, avec une gamme de pores compris
entre 10 nm et 25 nm. Dans ce cas, le PLA a joué son role de porogene au sein méme des fibres

avec des zones hydrolysables capables de générer des nanopores.
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PHBHV-PLA 85-15 PHBHV-PLA 85-15 hydrolysé
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Figure 3-14 : Images de MEB de fibres de PHBHV-PLA (85/15, m/m) avant et apreés
hydrolyse sélective du PLA (45 minutes, T. amb. dans MeOH/dH:0 (40/60, v/v)
avec 0,1 M de NaOH). Conditions d’ « electrospinning » : [polymere] = 15 % (m/v)
dans TFE, voltage = 25 kV, débit = 1,5 mL.h-1, distance = 25 cm.

Les mesures du diameétre des fibres ainsi que celles de I'angle de contact sont présentées
dans le Tableau 3-16. Tout d’abord, nous pouvons observer la légere diminution du diametre
des fibres de I'ordre de 56 nm aprés dégradation sélective, ce qui peut étre expliqué par la
présence de PLA en surface des fibres de PHBHV. En effet, pendant le processus de formation
des fibres la faible proportion de PLA se retrouve alors repoussée en surface. D’autre part, en
raison de I'hydrophobicité du PHBHV et du PLA, les valeurs d’angles de contact mesurées avant

et apres hydrolyse ne varient pas et sont de I'ordre de 110°.

Tableau 3-16 : Caractéristiques des matériaux fibreux issus des mélanges PHBHV /PLA.

Matériaux Diameétre 2 (nm) Angle de contact?
PHBHV 420 107°£5
PHBHV-PLA (85-15) 637 112°+4
PHBHV-PLA (85-15) hydrolysé 581 110°+5
PLA 700 111°+5

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes
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Par ailleurs, le Tableau 3-17 regroupe les mesures de porosimétrie au mercure et
d’adsorption d’azote. Les résultats montrent une augmentation de la porosité d’environ 14 %
ainsi qu'une gamme de pores interfibres identique entre les matériaux avant et apres
dégradation. L’augmentation de la porosité peut étre expliquée par 'apparition de nanopores au
sein des fibres aprés hydrolyse (Figure 3-14). Cette nouvelle porosité génere ainsi une

augmentation de la surface spécifique, comme en témoigne les valeurs déterminées par BET.

Tableau3-17 : Caractéristiques de la porosité des matériaux fibreux issus des mélanges

PHBHV/PLA.

Matériaux Taille de Volume poreux 2 Porosité 2 Aire spé.b
pores 2 (nm) (mL/g) (%) (m?/g)

PHBHV 0,7-4 1,7 54 57

PHBHV-PLA 0,8-2 1,8 54 59

(85-15)

PHBHV-PLA 08-2 2,1 68 66

(85-15) hydrolysé

adétermination par porosimétrie au mercure
b détermination par adsorption d’azote (méthode BET : 77 °K)

Avec la perspective de moduler la topographie des fibres, nous avons augmenté la
quantité d’agent porogene dans le systéme avec un rapport PHBHV/PLA de 50/50 (m/m). La
Figure 3-15 illustre les images de MEB des matériaux réalisés par « electrospinning » avant et
apres hydrolyse sélective des chaines de PLA. Apres élimination de l'agent porogene, nous
observons la formation de rainures le long de la surface des fibres, orientées parallélement au

sens d’étirement des fibres correspondant a I'orientation des chaines de PLA.
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Figure 3-15 : Images de MEB de fibres de PHBHV-PLA (50/50, m/m) avant et aprés
hydrolyse sélective du PLA (45 minutes, T. amb. dans MeOH/H:0 (40/60, v/v)
avec 0,1 M de NaOH). Conditions d’ « electrospinning » : [polymere] = 15 % (m/v)
dans TFE, voltage = 25 kV, débit = 1,5 mL.h-1, distance = 25 cm.

Les fibres rainurées de PHBHV ont été analysées non seulement par MEB mais aussi
caractérisées par la goniométrie (Tableau 3-18). Tout d’abord, nous pouvons observer la légére
diminution du diamétre des fibres de l'ordre de 41 nm apres dégradation, ce qui peut étre
expliqué par la présence de PLA en surface des fibres de PHBHV. D’autre part, le fait que le
PHBHYV et le PLA soient deux polymeres hydrophobes impliquent que les valeurs d’angles de

contact mesurées avant et aprés dégradation ne varient pas et soient de I'ordre de 111°.

Tableau 3-18: Caractéristiques des matériaux fibreux issus des mélanges PHBHV /PLA.

Matériaux Diameétre 2 (nm) Angle de contact?
PHBHV 420 107°+5
PHBHV-PLA (50-50) 627 113°+6
PHBHV-PLA (50-50) hydrolysé 586 111°+4
PLA 700 111°+5

adétermination par Image] sur une moyenne de 20 fibres observées par MEB
bmoyenne sur 10 gouttes
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Le Tableau 3-19 regroupe les mesures de porosimétrie au mercure et d’adsorption
d’azote. Les résultats indiquent des valeurs de porosité et de taille de pores interfibres
identiques entre les matériaux avant et aprés dégradation. Néanmoins, les valeurs d’aire
spécifique déterminées par la méthode de BET montrent une augmentation aprés hydrolyse du
PLA. Cette surface élevée est corrélée avec la topographie de surface des fibres devenues
rugueuses apres hydrolyse de I'agent porogéne (Figure 3-15). Par conséquent, il est intéressant
de noter qu'une méthode permettant d’augmenter la surface spécifique des fibres sans altérer sa

porosité consiste a mélanger deux partenaires immiscibles donnant lieu a des fibres mixtes

composées des deux polymeres.

Tableau 3-19: Caractéristiques de la porosité des matériaux fibreux issus des mélanges

PHBHV/PLA.

Matériaux Taille de pores2 Volume d’intrusion?  Porosité2  Aire spé.b
(nm) (mL/g) (%) (m?/g)

PHBHV 0,7-4 1,7 54 57

PHBHV-PLA 09-5 4,7 70 58

(50-50)

PHBHV-PLA 09-5 52 70 74

(50-50) hydrolysé

adétermination par porosimétrie au mercure
b détermination par adsorption d’azote (méthode BET : 77 °K)

3.3. Fonctionnalisation des matériaux fibreux

La technique de I’ « electrospinning » a prouvé son efficacité et son adaptabilité dans
I’élaboration de structures tridimensionnelles biomimétiques pour l'ingénierie tissulaire.*
Cependant, un défi majeur consiste en la (bio)fonctionnalisation des matériaux par diverses
molécules telles que des protéines, des sucres ou encore des particules minérales afin
d’améliorer la prolifération et le développement cellulaire mais aussi pour permettre de guider
leur différentiation sur la charpente avant implantation. C’est dans la perspective d’élaborer un
matériau non seulement capable de supporter la colonisation cellulaire mais également doté
d’'une activité biologique que nous avons effectué différentes fonctionnalisations. Ainsi, nous
avons étudié plusieurs approches, d'une part, 'association de biocéramique susceptible

d’induire une ostéoconductivité ou de gélatine afin de permettre un meilleur développement des
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cellules et, d‘autre part, la mise en place d’'une chimie de surface sur les mats nanofibreux
permettant d’'introduire des fonctions chimiques susceptibles d’étre mobilisées pour améliorer

la réponse biologique.

3.3.1. Incorporation d’hydroxyapatite

Dans un premier temps, notre objectif a été d’incorporer des nanoparticules
d’hydroxyapatite (nHA) au sein des matériaux fibreux. Il a été montré par divers travaux que
cette biocéramique, qui est un composant majeur des os, possede des propriétés
d’ostéoinduction et d’ostéoconduction vis-a-vis des cellules a leur contact.5> Par conséquent,
I'introduction de cette fonctionnalité pouvant guider les cellules vers un phénotype
ostéoblastique devrait permettre de réaliser un matériau fibreux biofonctionnel dans le cadre de

la régénération osseuse.

Dans cette perspective, un matériau composite PHB/nHA nanofibreux a été élaboré par
I'addition de 15 % (m/m) de nHA (diamétre < 200 nm) par rapport au PHB concentré a 14 %
(m/v) dans un mélange CHCl3/DMF (80/20, v/v). Il est possible d’observer (Tableau 3-20) la
légére augmentation de la conductivité avec l'ajout des nHA en raison de l'addition d’ions

calcium et phosphate.

Tableau 3-20 : Valeurs de viscosité et de conductivité a 25°C d’'une solution de PHB/nHA

dans un mélange CHCl;/DMF (80/20, v/v)

Polymeéres Viscosité (cP) Conductivité (uS.cm-1)
PHB 14 % (m/v) +nHA 15 % 640 26,6
PHB 14 % (m/v) 640 23,4

Les fibres composites composées de PHB et de nHA ont été préparées par
« electrospinning » avec un voltage de 25 kV, un débit de 3 mLh?! et une distance
aiguille/collecteur de 25 cm. Sur la Figure 3-16 on remarque la tres faible proportion de
nanoparticules en surface qui s’explique par leur internalisation au sein des fibres. Ce matériau a
été caractérisé de maniére approfondie. Les résultats sont présentés dans l'article n°4 (section

4.1).
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18kU S, 008 S JSM-5518 18kV 18, 868 M JSM-5518

Figure 3-16 : Images de MEB de fibres de PHB/nHA(blend). Conditions
d’ « electrospinning »: [PHB] = 14 % (m/v) dans CHClz/DMF (80/20) mélangé avec nHA
(15 %, m/m), débit = 3 mL.h-1, voltage = 25 KV, distance = 25 cm.

Cependant, le fait que les nanoparticules soient majoritairement dispersées au coeur des
fibres induit une réduction de la surface de contact avec les cellules et, par conséquent, peut
potentiellement inhiber leur activité biologique. Dans le but de réaliser une structure
tridimensionnelle biocomposite homogéne et biologiquement active, il a été mis au point un
couplage de deux techniques: I’ « electrospinning » et 1’ « electrospraying » (déposition de
gouttelettes chargées électriquement contenant des particules en suspension) ((Figure 3-17).
Le principe consiste en I’ « electrospinning » de la solution de polymeére, et dans le méme temps,
I" « electrospraying » des nanopatricules d’hydroxyapatite afin qu’elles se déposent a la surface

des fibres simultanément a leur formation.

Figure 3-17: Photo du montage « electrospinning-electrospraying ».
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Les conditions optimales d’ « electrospraying » ont d’abord été déterminées par I'étude
de l'influence de la distance aiguille-collecteur sur le dépot des nanoparticules a partir d'une
suspension de nHA dans I'éthanol a 4 % (m/v) avec un débit de 2 mL.h-! et un voltage de 25 kV.
L’ « electrospinning » s’effectue a partir d’'une solution a 14 % (m/v) dans un mélange
CHCI3/DMF (80/20) en appliquant les conditions précédemment décrites. La morphologie des
fibres est présentée dans la Figure 3-18. Tout d’abord, nous pouvons observer que le champ
électrostatique de I’ « electrospraying » situé de l'autre coté du collecteur ne perturbe pas la
formation des fibres de PHB. Par ailleurs, grace aux clichés a fort grossissement, il apparait que
le dépdt des nanoparticules est plus efficace en plagant I'aiguille a 5 cm du collecteur qui permet

une meilleure dispersion de 'hydroxyapatite a la surface des fibres.

Electrospraying a 8 cm du Electrospraying a 5 cm du
collecteur collecteur

sl

x500

Figure 3-18 : Images de MEB de fibres composites PHB/nHA (spray).
Conditions d’ « electrospinning » : [PHB] = 14 % (m/v) dans un mélange CHCl3/DMF,
voltage = 25 kV, débit = 3 mL.h-1, distance = 25 cm.

Conditions d’ « electrospraying » : [nHA] = 4 % (m/v) dans EtOH, voltage = 25 KV, débit = 2
mL.h-1,
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Cependant, lors de lelectrospraying d'une solution a 4 % (m/v) la quantité
d’hydroxyapatite déposée a la surface des fibres reste faible. Afin de réaliser un matériau
constitué de fibres recouvertes en plus grande quantité de biocéramiques, la concentration de la
suspension de nHA a été augmentée a 10 % (m/v) tout en maintenant la distance aiguille-
collecteur égale a 5 cm. Comme attendu, l'utilisation d’une plus forte concentration assure une
plus grande incorporation de nanoparticules au sein du matériau fibreux. Les images de MEB a
fort grossissement (x5000) de la Figure 3-19 montrent clairement la présence de particules de
nHA en quantité significative autour des fibres générant ainsi une surface potentiellement active
biologiquement. Les caractérisations de ce matériau composite seront illustrées et discutées en

détails dans la publication n°4 (section 4.1).

[nHA] =

e, «

10 % (m/v) dans EtOH

x500

X5000

& JSHESSie

JT=M—5S51a

Figure 3-19 : Images de MEB de fibres composites PHB/nHA (spray).
Conditions d’ « electrospinning »: [PHB] = 14 % (m/v) dans un mélange CHCl3/DMF,
voltage = 25 KV, débit = 3 mL.h1, distance = 25 cm.

Conditions d’« electrospraying »: voltage = 25 kV, débit = 2 mL.h-1, distance = 5 cm.
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3.3.2. Incorporation de gélatine

La fonctionnalisation de biomatériaux destinés a la culture de cellules peut également
consister a réaliser une structure mimant la composition chimique de la matrice extracellulaire.
Par conséquent, nous avons envisagé d'incorporer un biopolymere naturel tel que la gélatine
(GEL) afin de fournir aux cellules un environnement favorable a leur prolifération et leur
différentiation. L’addition de gélatine permet de générer sur le matériau hote des sites de
liaisons avec les intégrines de la membrane cellulaire améliorant ainsi 'adhérence et la

colonisation des cellules sur le biomatériau.

La Figure 3-20 présente les images de MEB de matériaux nanofibreux a base de gélatine
réalisés par les techniques d’ «electrospinning» et de couplage « electrospinning-
electrospraying ». De plus, certains matériaux offrent une double fonctionnalisation par
I'addition d’hydroxyapatite impliquée dans la différentiation ostéoblastique. Il est important de
préciser que l'incorporation d’hydroxyapatite est a nouveau réalisée en comparant la méthode
d’ « electrospinning » d'une suspension de nanoparticules dans une solution de PHB
(PHB/GEL/nHA(blend)) et la méthode d’ «electrospraying» d'une suspension de
nanoparticules couplée a I «electrospinning» d'une solution de PHB et GEL
(PHB/GEL/nHA(spray)).

Les conditions expérimentales sont résumées ci-dessous :

- Pour le matériau i) : [PHB/GEL] = 10 % (m/v) dans le TFE avec un rapport PHB/GEL de
75/25 (m/m), voltage 25 kV, débit = 1 mL.h1, distance = 25 cm.

- Pour le matériau ii) : [PHB/GEL] = 10 % (m/v) dans le TFE avec des rapports PHB/GEL
de 75/25 (m/m) et PHB/GEL/nHA de 75/25/20 (m/m/m), voltage 25 kV, débit = 1
mL.h-1, distance = 25 cm.

- Pour le matériau iii) : [PHB/GEL] = 10 % (m/v) dans le TFE avec un rapport PHB/GEL de
75/25 (m/m), voltage 25 kV, débit = 1 mL.h'}, distance = 25 cm. « Electrospraying»:
[nHA] =10 % (m/v) dans EtOH, voltage = 25 kV, débit = 2 mL.h-1, distance = 5 cm.

Les fibres a base de gélatine illustrées par les images de MEB de la Figure 3-20 sont
caractérisées par un diametre compris entre 480 nm et 491 nm. D’autre part, la structure du
matériau est homogene, puisqu’il est constitué de fibres indépendantes, lisses et sans défaut.
Comme précédemment décrit dans la partie 3.3.1, la quantité d’hydroxyapatite en surface des
fibres pour le matériau ii) est faible alors que le matériau nanofibreux iii) élaboré par le
couplage «electropinning-electrospraying» est composé de fibres recouvertes de

nanoparticules mais aussi pour certaines piégées au sein d’agglomérats d’hydroxyapatite. Les
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analyses détaillées des matériaux composites a base de gélatine et d’hydroxyapatite sont

rapportées dans la section 4.2.

i) PHB/GELATINE ii) PHB/GEL/nHA iii)PHB/GEL/nHA

(blend) (spray)
x1000 E SEET T e e

x2500

= F

x5000 S —

Figure 3- 20 : Images de MEB de fibres composites PHB/GEL, PHB/GEL/nHA (blend) et
PHB/GEL/nHA (spray).

3.3.3. Greffage de molécules par addition thiol-ene

Au cours de ces dernieres années, la fonctionnalisation de fibres de polymere destinées a
des applications dans le domaine de l'ingénierie tissulaire a été essentiellement réalisée par
« coating », « co-electrospinning » ou encore par traitement plasma. Cependant, il existe tres peu
de travaux relatifs au greffage covalent de protéines ou d’autres (bio)molécules capables de
générer une activité biologique. Dans cette optique, nous avons réalisé une fonctionnalisation
par chimie « click » sur des fibres de polyesters biosourcés portant une fonction alcéne sur leur

chaine latérale. La réaction de thiol-éne addition de 1'acide mercaptosuccinique effectuée sous
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UV introduit des fonctions acide carboxylique capables d’étre mobilisées pour le greffage de

protéines (Schéma 3-1).

DMPA COOH
—— 0 MeOI-; COOH
HO.
YL - coo
— 4+ 0 sH
hv COOH

Schéma 3-1 : Schéma réactionnel d’'une réaction de thiol-éne addition d’acide

mercaptosuccinique sur des fibres de PHBHHx/PHOU sous irradiation UV.

La fonction alcéne mobilisée lors de I'addition thiol-éne est apportée par le PHOU qui
contient 31 % de motifs insaturés (double liaison en position terminale de la chalne latérale du
motif) (Figure 3-21). Cependant, ce polyester est caractérisé par une T; de 'ordre de -40 °C et
un faible taux de cristallinité rendant impossible I'obtention d’une structure fibreuse stable. Il
est alors nécessaire de réaliser I’ « electrospinning » de ce polymére en présence d’'un partenaire
plus cristallin tel que le PHBHHx apportant une rigidité qui stabilisera la morphologie du
matériau. Le choix d’associer le PHOU avec le PHBHHx et non le PHBHV, repose sur la présence
d’'unités monomeres communes au PHOU a savoir le 3-hydroxyhexanoate. Cette similitude

devrait apporter une meilleure miscibilité entre les deux polymeres.

Figure 3-21 : Formule chimique du PHOU.

L’ « electrospinning » d’'une solution a 10 % (m/v) de mélanges de PHBHHx/PHOU
(75/25 et 50/50, m/m) dans le TFE a permis d’obtenir les matériaux fibreux illustrés par les
images de MEB de la Figure 3-22. Les clichés a faible grossissement (x2500) montrent une
structure homogene composée de fibres sans défaut de 'ordre de 1 + 0,1 pm et 0,9 = 0,3 pm
pour les matériaux constitués d'un rapport PHBHHx/PHOU de 75/25 (m/m) et 50/50 (m/m).

En outre, nous pouvons remarquer que dans le cas du matériau contenant la plus forte
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proportion de PHOU, les fibres ont tendance a se coller pour former d’'importantes jonctions au
niveau de leurs croisements en raison du comportement élastomeére de ce polyester. De plus, la
formation de fibres tres fines entraine une plus grande polydispersité de leur diameétre. Les
clichés a plus fort grossissement (x10000) permettent d’observer plus précisément ces fibres
fines reliant entre elles les fibres de diametre plus important. Par ailleurs, il est important de
préciser que I'élaboration de matériaux constitués d'une proportion en PHOU plus élevée

conduit la formation de fibres structuralement instables.

PHBHHx/PHOU (75-25, m/m)

PHBHHx/PHOU (50-50, m/m)

- { . i

x2500 BT Lor -

EHT = 1.00 RV =InLens  Date 14 Dec 2011
Remr — WD= 28mm  PhotoNo.=7154  PHBHHxX-PHOU31 76-25 WO= 44mm Phololo.=ases  JRT15-1

......

x10000

= S 2 § 4 s
Mag= 10.00KX  1um EHT= 100k Signal A=Inlens  Date 7 Oct 2011 Mag= 10.00KX  {ym EMT= 100k Signal A=Inlens Date :14 Dec 2011
e

Romer — WD= 28mm  Photolo.= 7156 PHBHHx-PHOU31 76-25 e WD= 48mm Pholoho =sass  JR115-1

Figure 3- 22 : Images de MEB de fibres de PHBHHx/PHOU.

Conditions d’ « electrospinning »: [Polymeéres] = 10 % (m/v) dans un TFE, voltage = 25 kV,
débit = 1,5 mL.h-1, distance = 25 cm.

Les fonctions alcene des matériaux peuvent étre mises en évidence par spectroscopie
IRTF (Figure 3-23). Le suivi de la réaction d’addition thiol-ene peut se faire aisément via la

disparition de la bande a 1641 cm-! caractéristique de la fonction alcene du PHOU.
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Figure 3-23 : Spectre IRTF de fibres de PHBHHx-PHOU (50-50, m/m).

La réaction de thiol-éne addition est réalisée dans 2 mL de MeOH additionnés d’acide
mercaptosuccinique a la concentration de 1 M et de DMPA comme photoamorceur a 10 %
(m/m) par rapport a la fonction thiol. L'influence de la durée d’irradiation est suivie par IRTF.
Les résultats montrent que dés la premiere minute d’irradiation la bande de vibration de la
double liaison disparait completement (Figure 3-24). De plus, I'apparition d'une bande large
caractéristique des fonctions acide carboxylique entre 3300 et 2800 cm'! est présente sur tous

les spectres attestant d'un greffage covalent de I'acide mercaptosuccinique.

——2min30
—— 5min H

—— 1min

—— PHBHHx-PHOU31 50-50

——— a

vC=C (COOH) = 3300 - 2800 cm'!

T T T T T T T T
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Figure 3-24 : Spectres IRTF des matériaux fibreux apres addition thiol-éne de I'acide
mercaptosuccinique avec différents temps d’irradiation UV ([acide mercaptosuccinique]

=1M, [DMPA] = 10 % (m/m).
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Dans la volonté d’apporter des éléments supplémentaires établissant un couplage
covalent, les matériaux ont été analysés par spectrométrie des rayons X a énergie dispersive
(EDX). Comme attendu, seuls deux éléments, carbone et oxygéne, sont présents sur les fibres
générées par «electrospinning » (Figure 3-25) (le platine est issu de la métallisation des
échantillons avant I'analyse de MEB). Apreés la réaction d’addition thiol-éne, I'analyse par EDX
des fibres révele I'apparition d’un pic attribué a I’élément soufre résultant du greffage de I'acide
mercaptosuccinique. La disparition de la fonction alcene, associée a I'apparition de la bande de
vibration des fonctions acide carboxylique mise en évidence par IRTF, et de la présence du

soufre par EDX, apportent la preuve du greffage covalent par addition thiol-éne.

PHBHHx-PHOU (50-50)

N r

PHBHHx-PHOU (50-50) + acide mercaptosuccinique

) 0.5 1.0 15 2.0 2.5 3.0
E (keV)

Figure 3-25 : Analyse par EDX de matériaux fibreux a base de PHBHHx/PHOU avant et
apres thiol-éne addition de I’acide mercaptosuccinique (durée d’irradiation UV =1

minute, [acide mercaptosuccinique] = 1 M, [DMPA] = 10 % (m/m)).

Par ailleurs, il est important de s’assurer que le procédé ne dégrade pas la structure du
matériau ni la morphologie des fibres. Les clichés de MEB a faible grossissement (x2500) atteste
que la structure des matériaux demeure fibreuse cependant les clichés a fort grossissement
(x10000) montrent l'apparition de fissures le long des fibres ayant été exposées a une
irradiation de 2min30, laissant transparaitre une dégradation lors d’'une trop longue exposition
(Figure 3-26). Les fibres irradiées pendant une minute ne présentent pas de tels dommages et

le diametre de 'ordre de 870 + 210 nm, reste voisin de celui mesuré avant la fonctionnalisation.

150



Chapitre 3/ Elaboration et fonctionnalisation de matériaux nanofibreux a base de PHAs
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Figure 3-26 : Images de MEB de fibres de PHBHHx/PHOU (50/50, m/m) apres la réaction
de thiol-éne ([acide mercaptosuccinique] = 1 M, [DMPA] = 10 % (m/m)).

Le procédé a été transposé a d’autres molécules comme le L-glutathion et la cystéine,

avec le méme succes, ce qui contribue a mettre en exergue l'efficacité reconnue des réactions de

chimie « click » qui permettent de fonctionnaliser de maniére relativement aisée la surface de

mats nanofibreux de PHAs. La fonctionnalisation par insertion de fonctions acide carboxylique

rend envisageable la maitrise de la chimie de surface de motifs d’adhésion (peptides RGD), de

molécules ostéogéniques et angiogéniques (BMP, TGF, VEGF) qui pourront par la suite étre

greffés a leur surface, de facon covalente ou par des liaisons faibles.

151



3.3 Fonctionnalisation des matériaux fibreux

3.3.4. Fonctionnalisation par introduction de

fonctions époxyde

L’introduction de fonctions époxyde a été envisagée via deux approches : soit en utilisant
un PHA préalablement modifié et porteur de fonctions époxyde en position latérale, soit en
introduisant les fonctions époxyde par un procédé de greffage par polymérisation du

méthacrylate de glycidyle (GMA).

>  Elaboration de fibres de PHBHHx/PHOU avec époxydation de la _double

liaison avant « electrospinning »

Bear et al.6 ont décrit la réaction d’époxydation des doubles liaisons du PHOU par I'acide
m-chloroperbenzoique en solution. Afin de réaliser une matrice par « electrospinning », le PHOU
époxydé, noté PHOep, a été mélangé avec du PHBHHX, plus cristallin. L’élaboration de matrices a
base de PHOep (Tz = -36 °C, Tm = 42 °C) a été étudiée dans un premier temps avec deux
compositions : 75/25 et 50/50 (m/m). Les caractérisations effectuées par MEB (Figure 3-27)
permettent d’observer la structure fibreuse homogene du matériau contenant 25 % de PHOep
avec un diamétre de fibres de 'ordre de 980 + 90 nm. Cependant, le matériau élaboré a partir
d’'un mélange contenant 50 % en masse de polyester perd son aspect fibreux et forme un film
résultant de la tendance des fibres a se coller entre elles. Dans l'optique de garder un support

tridimensionnel, la suite de I'étude sera effectuée avec un matériau composé de 25 % en PHOep.

PHBHHx/PHOep (75/25, m/m) PHBHHx/PHOep (50/50, m/m)

10 im EHT = 1.00kV Signal A=InLens
Ramier WD=44mm Photo No.= 603

Mag = 500X 10 um EHT = 1.00 kv Signal A= InLens  Date 19 Jan 2012
et WD = 4.0 mm Photo No. = 289 PHBHHx-PHOep 50-50

Figure 3-27 : Images de MEB de fibres de PHBHHx/PHOep. Conditions d’electrospinning :
[polymeres] = 10 % (m/v) dans TFE, voltage = 25 kV, débit = 1,5 mL.h-1, distance = 25 cm.
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Chapitre 3/ Elaboration et fonctionnalisation de matériaux nanofibreux a base de PHAs

La cytotoxicité des fonctions époxyde a été évaluée par des études d’adhésion et de
prolifération de cellules souches mésenchymateuses humaines (hMSCs) sur les matériaux
élaborés. La Figure 3-28A permet d’observer I'adhésion des cellules aprés 1 h. Sur les 40 000
cellules ensemencées, environ 30 000 cellules ont adhéré aux matrices, soit environ 75 %. Pour
ce premier test, nous pouvons remarquer que les fonctions, soit alcene pour le PHOU, soit
époxyde pour le PHOep, n'induisent pas de toxicité supplémentaire vis-a-vis des hMSCs apreés
une heure de culture. Dans un second temps, la prolifération (Figure 3-28B), ou 20 000 cellules
ont été ensemencées, confirme le caractere non cytotoxique des matériaux avec une croissance
cellulaire en augmentation constante. En effet, 'augmentation du nombre de cellules sur les
matrices fibreuses entre le jour 2 et le jour 5 est de 'ordre de 170 %, ce qui est comparable a
celui du TCP (Tissu Culture Plate, puits de polystyrene traités pour que 100 % des cellules

adhérent) a savoir 161 %.

A s0000- B cp

750004 — puphtx
‘ [ PHBHHX/PHOU
40000 60000 [Z2IPHBHHXPHORp

30000 4

45000 -

20000 A 30000 -

Nombre de Cellules
Nombre de Cellules

10000 4 15000 -

TCP PHEBHHx PHBHHx/PHCU PHEHHX/PHOep Jour 2 Jour 5

Figure 3-28: (A) Adhésion et (B) prolifération des hMSCs sur les matrices fibreuses a base

de PHBHHX, de PHOU et de PHOep.

La forme étalée des cellules sur les matériaux fibreux confirme le caractére non
cytotoxique des époxydes et des fonctions alcene (Figure 3-29). Cette morphologie cellulaire
révele une certaine affinité avec les matériaux. Au 5¢me jour de culture, les hMSCs commencent a
se connecter les unes avec les autres afin de permettre un échange de divers informations et
signaux. Celles-ci vont alors proliférer et coloniser 'ensemble de la surface disponible jusqu’a la
confluence. L'observation sur les images de MEB du développement des hMSCs permet de
confirmer les propriétés adéquates de ces matrices a étre utiliser comme supports de

prolifération cellulaire.
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3.3 Fonctionnalisation des matériaux fibreux

PHBHHx/PHOU (75/25 m/m) PHBHHx/PHOep (75/25, m/m)

SRR > 3 2 P 25 et
Mag= 250X 20 um EHT = 1.00 kY S<gna\ A InLens Date :31 Jul 2012 Mag = 25U X 20 pm EHT = 1.00kv Signal A= InLens Date :3 Aug 2012

e WD= 48mm  PhotoNo, =8203 PHBHHx PHOU J5 ISHPE WD= 54mm  Photo No. = 8273 PHBHHx-PHOUep |

Flgure 3-29 :Images de MEB des hMSCs apres 5 jours de culture sur des mats de
PHBHHx/PHOU et PHBHHx/PHOep.

>  Fonctionnalisation de fibres de PHBHV par la méthode « grafting from »

La modification envisagée a été réalisée selon le procédé du « grafting from ». Au cours
de cette étude, les greffages direct (sans activation de surface préalable) et indirect (avec
activation de surface préalable avec un photoamorceur) par irradiation UV ont été expérimentés
en présence d'un amorceur photochimique, la benzophénone (BP).

Quatre méthodes différentes ont été expérimentées (Figure 3-30):

- greffage sans solvant (méthode A) : un carré de 1,5x1,5 cm de PHBHV est immergé
pendant une nuit dans une solution de [BP] (0,5 M) et de [GMA] (3,7 M) dans le MeOH.
Le mat est ensuite extrait et irradié a une distance de 11 cm a une intensité de 100 %.

- greffage en présence d’'une solution de monomeére (méthode B) : une solution de [BP]
(0,5 M) dans le MeOH est préparée et un carré de 1,5x1,5 cm de PHBHV est immergé
pendant une nuit dans cette solution. Le mat est ensuite extrait et irradié a une
distance de 11 cm a une intensité de 100 %. Lors d’'une deuxieme étape, le mat est
recouvert par 2 mL d’'une solution de GMA (3,7 M dans du MeOH, préalablement
dégazée) etirradié.

- greffage en milieu confiné en 2 étapes (méthode C): le protocole est le méme que
celui de la méthode B a la différence de la seconde irradiation au cours de laquelle le
mat est placé en milieu confiné entre deux lamelles de quartz.

- greffage en milieu confiné en 1 étape (méthode D) : le protocole est similaire a celui
de la méthode A mais lors de I'étape d’irradiation, le mat est placé en milieu confiné

entre deux lamelles de quartz.
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Les quatre procédés de greffage ont été soumis au méme protocole d’extraction :

les

mats sont extraits 3 fois par 30mL de dioxane (1lheure) sous agitation afin d’éliminer le PGMA

puis extraits dans I'éthanol (1 fois par 30 mL, 1h30) pour extraire la benzophénone résiduelle.

Apreés évaporation sous vide, les mats sont pesés afin de pouvoir calculer le taux de greffage.
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Figure 3-30 : Représentations des protocoles expérimentés de greffage A)

méthode A, B) méthode B, C) Méthode C et D) Méthode D.

Les échantillons sont analysés par spectroscopie IRTF. Afin de déterminer la bande qui

attestera de la réussite du greffage, tous les spectres présentés ont été normalisés par rapport a

la bande du carbonyle de I'ester a 1720 cm-1.

La Figure 3-31 représente la superposition des spectres IRTF du PHBHV (en vert) et du

PGMA (en rose). La bande a 1720 cm-! correspondant aux carbonyles est caractéristique du

PHBHYV ainsi que du PGMA. Une bande a 759 cm! appartenant uniquement au PGMA correspond

a la liaison C-0 de I'époxyde. Cependant, il existe d’autres bandes caractéristiques des époxydes

a 844 cm-! (bande C-0 de déformation), et a 1240 cm! (bande d’élongation de la liaison C-0).
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3.3 Fonctionnalisation des matériaux fibreux

La bande a 759 cm! sera retenue pour attester de l'efficacité du greffage sur les

échantillons étudiés.
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Figure 3-31: Spectres IRTF du PGMA pur et d'un mat de PHBHV natif.

Le rapport entre la bande constante a 1720 cm! et la bande de I'époxyde, noté : I759/11720.,
permet de rendre compte de I'importance du greffage. La valeur numérique du rapport I7s59/11720
n’'a pas été corrélée a une valeur quantitative du taux de greffage. Cependant, cette analyse
constitue un moyen rapide pour mettre en évidence l'effectivité du greffage ainsi que son
intensité relative. En effet, un taux de greffage élevé est corrélé a une valeur élevée du rapport de

bande I759/11720.

La benzophénone présente également une bande a 759 cm! pouvant géner
I'interprétation des résultats car elle peut étre confondue avec la bande caractéristique du GMA.
C’est pourquoi, apres irradiation, la benzophénone doit étre intégralement éliminée lors d'une
étape d’extraction par I’éthanol. Dans I'optique d’obtenir une méthode d’extraction efficace, un
mat est imprégné dans une solution de BP a 0,5 M pendant une nuit et irradié 300s sans
extraction préalable. Le spectre montre clairement la présence de la bande a 759 cm-1. Apres
extraction a I'éthanol, le signal a 759 cm! a totalement disparu. Il n’y a donc plus d’ambiguité

quant a la possibilité de résidus de BP.

Afin de mettre au point et optimiser un protocole en vue du greffage de fonctions

époxyde sur des mats de PHBHV, l'influence des paramétres tels que la concentration en
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monomere, le procédé et la méthode de greffage ainsi que la durée d’irradiation a été étudiée.
Dans un premier temps, les quatre types de procédés ont été comparés. Les valeurs des taux de
greffage calculés pour les méthodes A et B sont inférieurs a 1 %, ce qui traduit I'absence de
polymérisation de GMA a partir de la surface des fibres. Néanmoins, les taux de greffage calculés
pour les tests réalisés en milieu confiné C et D, respectivement de 55 % et 20 %, témoignent
dans ce cas d'un greffage effectif. La technique du milieu confiné a l'intérét de favoriser les
réactions ou I'oxygéne interfere avec le mécanisme de polymérisation et assure un contact étroit
entre la solution hydrophile et le mat hydrophobe. D’autre part, les différences notables entre la
méthode C et la méthode D résident dans les taux de greffage et la qualité des mats aprés
irradiation. L’efficacité du greffage plus élevé obtenu avec la méthode C, peut s’expliquer par un
nombre de radicaux en surface plus élevé, générés lors de la premiére étape d’activation. Dans la
méthode D, l'activation de la surface se fait simultanément a la polymérisation du GMA et ceci
dans le méme intervalle de temps a savoir 300 secondes. Bien que la méthode D conduise a un
taux de greffage inférieur a celui de la méthode C, tout en restant satisfaisant (20%), cette
méthode présente 'avantage indéniable de ne nécessiter qu'une seule étape. La méthode D sera

donc retenue comme la méthode de greffage optimal.

Deux concentrations en monomere ont été testées: 1 M et 3,7 M. Les taux de greffage
déterminés par gravimétrie ont révélé des valeurs respectives de 1 % et 20 % pour une durée
d’irradiation de 300s. Ces résultats ont été également confirmés par une valeur de rapport de
bande I759/l1720 supérieure pour la solution a 3,7 M (0,0628) comparé a la solution a 1 M
(0,0411). Comme attendu, 'augmentation de la concentration en monomere conduit a un
greffage significativement plus élevé. La concentration optimale retenue pour le monomere

correspond donc a 3,7 M.

La polymérisation photochimique radicalaire est une réaction rapide. Une étude
cinétique a été réalisée et illustrée par la Figure 3-32. Chaque point a fait I'objet de trois
expériences. Comme attendu, le taux de greffage et le rapport de bande I759/11720 montrent une
méme tendance. La Figure 3-32 montre que le taux de greffage ainsi que le rapport de bande
croissent avec le temps d’irradiation jusqu'a 300 s. La différence observée pour une durée
d’irradiation de 400 s peut s’expliquer par la difficulté a séparer I'échantillon de la lamelle de
quartz, conduisant au déchirement du mat et a la perte de petits fragments d’échantillon. Il est
important de souligner que I'analyse en spectroscopie IRTF, réalisée a différents endroits du
mat, indique des valeurs semblables pour le rapport I759/11720, ce qui permet de postuler que le
greffage est relativement homogene en surface. L’étude cinétique montre que la variation de la
durée d’irradiation permet de moduler trés facilement le taux de greffage et donnera a terme la

possibilité d’avoir des échantillons avec des taux de fonctions réactives différents.
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Figure 3-32 : Cinétique de greffage du GMA sur des mats de PHBHV. Méthode D, [GMA] =
3,7 M, [Benzophenone] = 0,5 M.

La présence de fonctions époxyde en surface permet d’envisager une fonctionnalisation
ciblée des supports réalisés. Cette fonctionnalisation est intéressante en raison de sa relative
stabilité tout en restant réactive dans des milieux peu agressifs puisque des réactions en milieu
aqueux peuvent étre envisagées. La fonction époxyde peut réagir avec un nucléophile tel qu'un
dérivé aminé et permettre d’introduire d’autres fonctions réactives comme l'illustre la Figure 3-

33 ci-dessous :

o, o SH
R—<| <+  HN—CH-CH, ———3 R—H,C—HC—HN—CH—CH;
© 'l“"z (IDH r!JHZ
Fonction époxyde Cystéamine fonctions alcool et amine

(nucléophile)

Figure 3-33 : Schéma réactionnel d’'une réaction de condensation entre une amine et un

époxyde

La faisabilité de cette réaction en solution organique a été testée, dans le méthanol avec
la cystéamine, la propargylamine et I'allylamine avant de pouvoir ultérieurement la transposer
en solution aqueuse pour des molécules bioactives ou des protéines. Le spectre IRTF des mats
traités avec les molécules aminées montrent une diminution de I'intensité voire la disparition de
la bande caractéristique de la fonction époxyde a 759 cm, ce qui atteste de I'ouverture des

fonctions époxyde. D’autre part, dans le cas de la cystéamine, la déformation de la bande centrée
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a 759 cm! qui devient plus étroite et centrée vers 749 cm-! (Figure 3-34) peut étre attribuée a la
liaison carbone-soufre de la cystéamine. En revanche, la liaison alcyne (vers 2260-2100 cm-1) de

la propargylamine et la liaison alcene de l'allylamine (1640 cm-l) n’ont pas pu étre mise en

évidence par spectroscopie IRTF.
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Figure 3-34 : Spectres IRTF présentant I'ouverture des époxydes en fonction de différents

temps d'imprégnation des mats dans une solution de cystéamine a 1 M.

La séquence arginine-glycine-acide aspartique (RGD) est connue pour jouer un
réle important dans le processus d’adhésion et la prolifération de certains types cellulaires. En
effet, cette séquence a été identifiée comme étant capable de se lier aux intégrines des cellules.
L’activité de ces protéines, situées sur la membrane cellulaire, consiste a transduire des signaux
qui entraineront la phosphorylation des protéines du cytosquelette. La séquence RGD portant
des fonctions amine pourrait alors étre fixée a la surface des fibres de PHBHV-PGMA (PHBHV-
épo) par ouverture de la fonction époxyde, comme I'a montrée notre précédente étude afin de

favoriser les interactions cellules/matériau.

L’introduction de la séquence RGD a été effectuée suivant le protocole rapporté par
Barbey et al.’. Les mats de PHBHV époxydés (PHBHV-épo) ont été immergés dans une solution
d’eau distillée a pH 8,2 avec une concentration en séquence RGD de 1 mg.mL-! pendant 48 h. Les
mats ont ensuite été rincés abondement a 'eau distillée puis immergés une nuit dans I'eau
distillée sous agitation. Apres séchage sous vide, des mesures d’angles de contact ont été

effectuées et ont révélé une diminution drastique des valeurs avant et apres couplage passant de
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81 ° a 0 °. Les fonctions polaires telles que les amines et les acides carboxyliques apportées par
le tripeptide ont permis, dans un premier temps, de changer les propriétés de surface en
augmentant I’hydrophilie. Cette modification permet d’interpréter le fait que la solution aqueuse
impregne totalement le mat modifié par greffage de la séquence RGD (PHBHV-épo-RGD) alors

que le mat de PHBHV-épo a tendance a flotter lorsqu'’il est placé en solution aqueuse.

Apreés plusieurs lavages, les mats modifiés avec la séquence RGD ont été analysés par
spectroscopie IRTF (Figure 3-35). Dans un premier temps, nous pouvons remarquer
I'apparition des signaux caractéristiques des fonctions amine et acide carboxylique du tripeptide
dans la zone 3700 cm-1- 3000 cm-L. La présence de ces fonctions polaires est en corrélation avec
I'augmentation de I'hydrophilie de la surface des fibres. Les fonctions amide sont également
détectables dans la zone 1650 - 1550 cm, ou le retour a la ligne de base de la bande
caractéristique des fonctions carbonyle du PHBHV est beaucoup plus accidenté que sur les
spectres du PHBHV natif. D’autre part, la bande caractéristique des fonctions époxyde a 749 cm-!
ne semble pas avoir diminué, ce qui démontre que le couplage entre la fonction époxyde du
matériau et amine de la séquence RGD reste modeste. Ce résultat peut s’expliquer par la faible
concentration en tripeptide utilisée lors du protocole de greffage. Il est important, cependant, de
préciser que, malgré plusieurs extractions effectuées aprés analyse IRTF, les signaux
caractéristiques de la séquence RGD ne subissent aucune diminution, ce qui livre un indice

supplémentaire sur le greffage effectif de la biomolécule.
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Figure 3-35 : Spectre IRTF présentant I'apparition de bandes caractéristiques de la

séquence RGD.

Des études biologiques préliminaires ont été effectuées sur les matériaux réalisés afin
d’évaluer I'adhésion et la prolifération des hMSCs ainsi que l'impact des modifications de

surface. La Figure 3-36A permet d’observer 'adhésion des cellules apres 1 h. Sur les 40 000
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cellules ensemencées, environ 20 000 cellules ont adhéré a la matrice fibreuse a base de PHBHV,
soit environ 50 %. Pour ce premier test, nous pouvons remarquer que la présence de fonctions
époxyde entraine une fixation plus rapide des cellules avec un taux d’adhésion d’environ 70 %.
Dans un second temps, la prolifération (Figure 3-36B), ou 20 000 cellules ont été ensemencées,
confirme le caractére non cytotoxique des matériaux avec une croissance cellulaire en
augmentation constante. En effet, 'augmentation du nombre de cellules sur les matrices
fibreuses de PHBHV et de PHBHV époxydé entre le jour 2 et le jour 5 sont de I'ordre de 175 - 180
%, comparable a celui du TCP qui est de 175 %. Par ailleurs, il est important de noter que
I'augmentation du nombre de cellules est plus prononcée pour le matériau fonctionnalisé avec la
séquence RGD avec un taux de croissance de 198 %, néanmoins aucune différence significative

(p < 0,05) n’a été évaluée en comparant avec la matrice PHBHV époxydé.
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Figure 3-36: (A) Adhésion et (B) prolifération des hMSCs sur les matrices fibreuses a base
de PHBHV, de PHBHV-épo et de PHBHV-épo-RGD. (*) Représente une différence

significative (p < 0,05) calculée par la méthode t-test.

La morphologie des hMSCs présentes sur les différentes matrices fibreuses a été
observée par MEB (Figure 3-37). Pour les 3 matériaux étudiés, les cellules ont une forme
allongée sur les fibres, ce qui révele des interactions cellules/matériau favorables. Sur les clichés
permettant 'observation des hMSCs en développement sur les mats fonctionnalisés (PHBHV-
épo et PHBHV-épo-RGD), il est possible de remarquer un nombre de cellules supérieur comparé
au mat de PHBHYV natif, ainsi qu'une production de MEC plus importante assurant le tissage d'un
réseau nécessaire aux échanges des diverses informations. Bien que le dosage du nombre de
cellules pour les deux mats fonctionnalisés soit similaire, il semblerait que la production de MEC

soit plus prononcée sur le dispositif incorporant la séquence RGD.
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4.1 Elaboration de matrices biocomposites de PHAs

4.1. Elaboration de matrices biocomposites de

PHAs

Dans un contexte d’augmentation constante de la demande en matériaux adaptatifs
notamment dans le domaine du traitement de zones osseuses endommagées, plusieurs groupes
de recherche se sont tournés vers I'élaboration de dispositifs capables d’étre utilisés pour ce
type d’application. Les approches de régénération osseuse, impliquant 'utilisation d’'une matrice
polymere et de cellules souches, peuvent étre considérées comme des stratégies alternatives
efficaces aux techniques de greffages conventionnelles en permettant I'élaboration de substituts
osseux appropriés. Diverses matrices biocomposites réalisées par « electrospinning » a base de
polymeres synthétiques et/ou naturels ainsi que de composés inorganiques ont été générées en
tant que supports de développement cellulaire. Griace a ses excellentes propriétés
d’ostéoinduction et d’ostéoconduction, '’hydroxyapatite (HA) a émergé comme la biocéramique
la mieux adaptée pour produire un matériau avec une activité biologique adéquate vis-a-vis de la

régénération osseuse.

Les principales méthodes employées pour la fabrication de matrices biocomposites
consistent soit en un procédé en deux étapes (élaboration de la matrice puis immersion dans
une suspension de nanoparticules d’HA (nHA) pour réaliser un revétement) ou en une étape par
un mélange polymere/biocéramique dans la solution d’ «electrospinning » (noté PHB/nHA
(blend)). Néanmoins, cette derniere méthode se caractérise par une grande proportion de nHA
piégée dans les fibres limitant ainsi les interactions directes avec les cellules. Dans ce contexte,
une technique originale combinant simultanément une étape d’ « electrospinning » de poly(3-
hydroxybutyrate) (PHB) et d’ « electrospraying » de nHA (noté PHB/nHA (spray)) a été mise au
point afin de produire de nouvelles structures biocomposites avec une compléte exposition des

biocéramiques de maniére a favoriser les interactions directes avec les cellules.

Plusieurs techniques d’analyse ont permis de mettre en lumiere les différences
morphologiques entre les matériaux du type PHB/nHA (blend) et PHB/nHA (spray), notamment
les microscopies électroniques a balayage et en transmission ot la dispersion des nanoparticules
nHA et la topographie de surface des fibres des deux matrices sont totalement différentes.
D’autre part, des analyses structurales, thermiques et mécaniques ont également été effectuées
pour évaluer de maniére approfondie les propriétés de ces matériaux a surface spécifique
élevée. Le développement cellulaire et I'évolution de la morphologie de cellules a fort potentiel
dans le domaine de la régénération tissulaire, a savoir les cellules souches mésenchymateuses

humaines (hMSCs), ont également été étudiés sur les matrices nouvellement élaborées. Les
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résultats in-vitro ont montré la cytocompatibilité et la capacité a supporter la croissance
cellulaire des matériaux avec une prolifération des hMSCs jusqu’a la confluence ainsi que la

génération d’'un véritable tissu cellulaire sur les matrices biocomposites a base de PHB.
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4.1 Elaboration de matrices biocomposites de PHAs

ABSTRACT

The electrospinning technique coupled with the electrospraying process provides a
straightforward and versatile tandem approach to novel nanofibrous biocomposite scaffolds
with structural, mechanical, and biological properties potentially suitable for bone tissue
regeneration. In this comparative investigation, three different types of poly(3-
hydroxybutyrate) (PHB)-based model scaffolds were engineered, namely PHB mats by mere
electrospinning of a PHB solution, mats of PHB nanofibers with incorporated hydroxyapatite
nanoparticles (nHA) within their structure by electrospinning of a mixed solution containing
PHB and nHA, as well as mats constituted of PHB nanofibers with nHA deposited on their
surface, formed by electrospinning a PHB solution and electrospraying a nHA dispersion
simultaneously. All scaffolds were carefully characterized by several physico-chemical
techniques, including SEM, TEM, mercury intrusion porosimetry, contact angle measurements,
FTIR, DSC, TGA, and tensile measurements. Furthermore, cell development of pluripotent
human mesenchymal stem cells (hMSCs) in-vitro cultured on the newly generated nanofibrous
biocomposite scaffolds was critically evaluated. The 21 day-monitoring through the use of MTS
assays and SEM analyses demonstrated that hMSCs remained viable on PHB/nHA scaffolds and

proliferated continuously until reaching confluence.

KEYWORDS

poly(3-hydroxybutyrate), hydroxyapatite nanoparticles, electrospinning, electrospraying,

human mesenchymal stem cells, in-vitro investigation.

INTRODUCTION

The clinical need for adaptative materials increases continuously to heal bone defects,
such as tumor, trauma or skeletal diseases, while essential difficulties involved in viable bone
grafting remain unsolved.! Autologous and allogeneic grafting are the main techniques
employed; however, they present significant limitations, including the difficulty to match
properly the defect area, morbidity at the donor sites, and/or disease transmission.2
Multidisciplinary strategies in tissue engineering combine the latest developments in materials
science and engineering, cell and molecular biology, as well as (bio)chemical and medical
sciences, thus offering new paradigms for the restoration of tissue and organ functions.> ¢ Hence,

bone tissue regeneration approaches coupling bone scaffolds and progenitor cells can be
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considered as effective alternative routes to conventional grafting techniques, which permit to

engineer viable bone substitutes.”

Human mesenchymal stem cells (hMSCs) represent a prospective cell source for many
tissue engineering applications, since they can be obtained from various origins, such as bone
marrow, umbilical blood, and adipose tissues.8 ¢ hMSCs have a multilineage differentiation
potential leading to several specific cell types, including osteoblasts, neuron-like cells,
chondrocytes or fibroblasts.10. 11 Furthermore, bone scaffolds play a crucial role by providing an
appropriate substrate for cell growth and differentiation within the bone defect as well as a
structural and functional support for new tissue formation. Ideal tissue-engineered scaffolds
should be three-dimensional, highly porous, biocompatible and biodegradable frameworks
leading to the production of non-toxic degradation products, thus acting as suitable substitutes
for the natural extracellular matrix (ECM) by providing cells with the appropriate
microenvironment of chemical and physical cues, including cell-cell and cell-matrix
interactions.'?1# To engineer nanofibrous polymeric biomaterials that mimic the ECM, the
electrospinning process has emerged as a powerful technique for the generation of tailored
scaffolds.!s Electrospun polymeric scaffolds have received a great deal of attention, for their
peculiar characteristics, such as a large surface area to volume ratio, and a high porosity with
interconnected voids, may enhance cell attachment and growth, nutrient diffusion, as well as

angiogenesis and vascularization in tissue regeneration.16 17

To design useful tailored scaffolds, it is of paramount significance to tune the biomaterial
functionalization and the controlled release of bioactive agents like growth or differentiation
factors.18-20 In this context, miscellaneous biocomposite scaffolds formed by synthetic polyesters
(i.e., polylactide) and/or natural polymers (i.e., collagen), as well as inorganic compounds, have
been engineered to be used as biomaterials supporting cell development.21-2¢ Due to its excellent
osteoinductive and osteoconductive properties, hydroxyapatite (HA) has emerged as the most
suitable bioceramic for generating biocomposite scaffolds with a biological activity toward bone
regeneration.25-28 Notably, the HA incorporation within nanofibrous materials can be carried out
by merely electrospinning a mixture of HA with polymer solutions, thus resulting in a potentially
difficult or hindered transmission of osteoinductive signals to the cells, because of the HA
inclusion inside the fibers. Alternatively, a promising strategy that enables the generation of a
uniform layer of nanoparticles on the fiber surface consists in depositing HA by electrospraying,
while engineering the fibers by electrospinning. To the best of our knowledge, only a couple of

reports on one such challenging tandem strategy have been published so far.23.29
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In view of the scarcity of detailed studies on biocomposites elaborated through the use of
electrospinning and electrospraying processes, we have undertaken a thorough investigation of
the structure and properties of novel nanofibrous biocomposite scaffolds based on electrospun
poly(3-hydroxybutyrate) (PHB) and electrosprayed hydroxyapatite nanoparticles (nHA). PHB
represents the simplest member of the poly(3-hydroxyalkanoate) family, and these aliphatic
biopolyesters have attracted much interest for biomedical applications, due to their
renewability, biocompatibility and biodegradability, as well as the non-cytotoxicity of their
metabolic products.3? 31 Only a few scaffolds based on PHB or its statistical copolymers (i.e.,
poly(3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalerate) and poly(3-hydroxybutyrate-co-3-
hydroxyhexanoate)) have hitherto been reported using fibroblasts for skin regeneration,3z 33 or
osteoblasts,3* and very recently hMSCs for bone tissue engineering.35 In the present paper, we
report on the one-step fabrication and multiscale characterization of model biocomposite
materials engineered by two different approaches, namely by electrospinning a PHB/nHA
mixture and by combining electrospinning and electrospraying techniques. Furthermore, in-

vitro hMSC development on these newly generated nanofibrous scaffolds is critically evaluated.

EXPERIMENTAL SECTION

Materials

Poly(3-hydroxybutyrate) (PHB) with an average molar mass of 330 000 g-mol-! (Biomer,
Germany), hydroxyapatite synthetic nanopowder (nHA, particle size < 200 nm, Sigma - Aldrich)
was of analytical grade of purity, and used as received. Dimethylformamide (DMF) and
chloroform were purchased from Fluka. All other reagents were of analytical grade and were
used without further purification. Human Mesenchymal Stem Cells (hMSCs) were purchased
from ABCell-Bio (France). Alpha minimum essential medium (aMEM), fetal bovine serum (FBS),
penicillin-streptomycin, and 10X phosphate buffered saline (PBS) solutions were purchased
from Gibco (Invitrogen, USA). Hexamethyldisilazane (HMDS), and glutaraldehyde were
purchased from Sigma-Aldrich.

Generation of PHB-Based Scaffolds

Three types of PHB-based model scaffolds were fabricated: (i) PHB mats prepared by
electrospinning a PHB solution, (ii) mats of PHB/nHA blends prepared by electrospinning a
mixed solution containing PHB and nHA, further denoted as PHB/nHA (blend), and (iii) mats
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constituted of PHB and nHA, formed by electrospinning a PHB solution and electrospraying a

nHA dispersion simultaneously; the latter mats were further named PHB/nHA (spray).

PHB mats were prepared by electrospinning a 14 % (w/v) PHB solution obtained after
refluxing in CHCl3/DMF (4/1 v/v) at 60 °C. For the generation of the PHB/nHA (blend) system, a
14 % (w/v) PHB solution in CHCl3;/DMF (4/1 v/v) was mixed with a previously sonicated
dispersion of nHA (15 wt.% with respect to PHB). The electrospinning setup was previously
described.3¢ Briefly, the polymer (or mixture) solution was placed in a syringe and electrospun
directly onto the aluminum home-made rotating grounded drum collector at a flow rate of 3
mL-h1 (syringe pump NE-1000, New Era Pump Systems, Inc, Farmingdale, USA). The rotating
grounded drum with a diameter of 60 mm was placed at 25 cm from the needle tip, and the
rotating speed was maintained at 2000 rpm; a voltage of 25 kV generated by a homemade high
voltage power supply was applied. The electrospun mats were placed under reduced pressure at

30 °C to remove any solvent residues.

PHB/nHA (spray) scaffolds were prepared by simultaneous electrospinning and
electrospraying using a 14 % (w/v) PHB solution and a nHA dispersion prepared as described
above. The PHB solution and the nHA dispersion were placed in separate syringes using two
pumps with a common angle of 120 °. A flow rate of 3 mL-h-1 and a tip-collector distance of 25
cm were used for the electrospinning process, while a flow rate of 2 mL-h-! and a 5 cm distance
to the collector were applied for the electrospraying process. A voltage of 25 kV was also
applied. The selected angle between the pumps permitted an efficient deposition of HA
nanoparticles during the PHB fiber formation on the rotating collector. The collected mats were

placed under vacuum at 30 °C to remove any solvent residues.

Characterization of Electrospun Scaffolds

The scaffold morphology was studied by scanning electron microscopy (SEM) using an
accelerating voltage of 10 kV. Samples of 1 cm? were vacuum-coated with gold and examined
with a Philips JEOL JSM-5010 microscope. The SEM images were analyzed with the Image ]
software (U.S. National Institutes of Health, Bethesda, MD) to determine the average fiber

diameter by measuring a total of 20 randomly selected fibers from each image.

Transmission electron microscopy (TEM) and selected area electron diffraction (SAED)
observations were carried out with a JEOL JEM 2100 microscope operating at a voltage of 200

kV. The samples were previously prepared by depositing nanofibers on a copper grid.
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Pore size distribution and porosity percentage of the electrospun mats were measured
using a mercury intrusion porosimeter (Autopore IV, Micromeritics Instruments, Georgia, USA).
The determination of porosity features was based on the relationship between the applied
pressure (from 1.03 to 206.8 MPa) and the pore diameter into which mercury intrudes

(Washburn’s equation).

Static contact angles of deionized water (MilliQ water) on the surface of the electrospun
mats were measured with a Kriiss G10 goniometer at 25 °C using the Drop Shape Analysis
software. The electrospun materials were tightly attached to a glass side allowing for the
measurement of the contact angles for 10 droplets of 20 pL to obtain the corresponding average

value.

Fourier-transform infrared (FTIR) spectroscopy analyses were performed using a
Bruker Tensor 27 spectrometer equipped with an attenuated total reflection (ATR) accessory
(diamond crystal). The spectra were recorded from 3500 to 500 cm-! with a spectral resolution
of 4 cm! and an accumulation of 32 scans. For the Fourier transformation of the interferogram, a
Blackman-Harris-3-term apodization function was selected as well as a zero-filling factor of 2

and a standard Mertz procedure for phase correction.

Differential scanning calorimetry (DSC) measurements were conducted on a Perkin
Elmer Diamond calorimeter. The samples were heated from -70 °C to + 200 °C at 10 °C'min-,
under nitrogen atmosphere. The melting temperatures were determined from the maxima of the

melting peaks.

Thermogravimetric analyses (TGA) were performed on a Setaram Setsys Evolution 16
thermobalance by heating the samples at a rate of 10 °C-min-! from 20 to 900 °C under argon

atmosphere.

The mechanical properties of the fibrous scaffolds were evaluated by tensile
measurements using an Instron 5965 apparatus (Instron, Norwood, MA) with a 100-N load cell
at 25 °C. Specimens with 6 mm x 3.5 mm dimensions were cut and used for analysis at a
crosshead speed of 1 mm-min-l. Each sample was analyzed 5 times to obtain average values of

tensile strength and strain at break as well as elastic modulus.

Biological Assays

hMSCs were cultured in aMEM medium supplemented with 10 vol.% FBS and 1 vol.%
penicillin-streptomycin solution in a 175 cm? cell culture flask. Cells were incubated at 37 °C in

a humidified atmosphere containing 5 % CO: for 2 weeks, and the culture medium was changed
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twice per week. Each fibrous scaffold was sterilized under UV light, carefully loaded on a cell-
crown mold (Scaffdex, Finland), and placed in a 24-well plate. The specimens were washed with
1X PBS (pH 7.4), and subsequently immersed in the culture medium overnight before cell
seeding. Cells were grown to confluence, detached by trypsin, counted by trypan blue assay, and
seeded on the scaffolds at a density of 40,000 cells per well for adhesion and 20,000 cells per
well for proliferation studies. They were then placed in an incubator with the optimal conditions

for cell growth (37 °C, 5 % CO.). Third-passage hMSCs were used in this investigation.

Cell adhesion on electrospun scaffolds and tissue cultured plates (TCPs) was assessed
just 1 h after cell seeding, while cell proliferation was monitored for 21 days using the MTS assay
(3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxymethoxyphenyl)-2-(4-sulfophenyl)-2H-tetrazolium,
inner salt). The mechanism that underlies this assay is the reduction of yellow tetrazolium salt in
MTS to form purple formazan crystals by the dehydrogenase enzymes secreted by mitochondria
of metabolically active cells. The formazan dye shows absorbance at 492 nm, and the amount of
crystals formed is directly proportional to the number of cells. The process consisted in
removing the cell medium and the unattached cells, then the samples were incubated with 20
vol.% MTS reagent in a RPMI 1640 medium (Roswell Park Memorial Institute) for a period of 2 h
at 37 °C. The absorbance of the obtained dye was measured at 492 nm using a

spectrophotometric plate reader (Infinite 1000, Tecan, North Carolina, USA).

SEM investigation of in-vitro cultured hMSCs on the scaffolds was performed after 3 h, 3
days, 6 days, and 21 days of cell culture. Prior to analyses, the scaffolds were rinsed with PBS,
and fixed in a 3 wt.% glutaraldehyde solution of PBS with 500 pL per well for 30 min. After cell
fixation, the scaffolds were rinsed with deionized water and dehydrated with upgrading
concentrations of ethanol (50, 70, 90, 100 vol.%) for 10 min each. The specimens were then

dried in 100 % HMDS and air-dried by keeping the samples in a fume hood.

Statistical Analyses

Statistical analyses were performed using Student’s t-test for the calculation of the
significance level of biological data. Differences were considered statistically significant at p <

0.05. Four samples per group were evaluated in cell adhesion and proliferation investigations.
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RESULTS AND DISCUSSION

Morphological and Physico-Chemical Characterizations of Nanofibrous

Scaffolds

Electrospinning has proved to be a suitable and powerful technique for designing three-
dimensional biomimetic scaffolds for tissue engineering. Such meshworks are generally
characterized by a high degree of porosity with interconnected pores allowing for an efficient
circulation of the elements necessary for cell development, as well as a high surface area
generated by the fibers mimicking the natural ECM.16 Figure 1 illustrates typical SEM images of
the PHB-based fibrous material and the PHB/nHA biocomposite scaffolds produced either from
the simple electrospinning of a mixture constituted of PHB and nHA (PHB/nHA (blend)) or from
the simultaneous electrospraying of a nanoparticle suspension along with the electrospinning of
a PHB solution (PHB/nHA (spray)). First, the PHB and PHB/nHA (blend) materials exhibited
uniform and beadless fibers that were rather oriented in the collector rotation direction (Figure
1a,d and Figure 1b,e). Furthermore, the PHB/nHA(blend) composite fibers displayed a smooth
surface with few HA nanoparticles, whereas the electrospinning-electrospraying combination
afforded fibers with a surface largely covered by the bioceramic (Figure 1c,f). As a matter of
fact, the HA nanoparticles were trapped within the PHB/nHA (blend) fibers, while a rough
surface topography was generated by the HA covering for the PHB/nHA (spray) analogues.

Figure 1. SEM micrographs of electrospun fibers of (a,d) PHB, (b,e) PHB/nHA (blend) and (c,f)

PHB/nHA (spray). Arrows indicate the direction of the collector rotation.
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In order to get further insight into the scaffold morphology associated with the PHB/nHA
(spray) material, both the external surface and the internal structure were analyzed by SEM. As
shown in Figure 2, the presence of HA aggregation domains on the external surface and within
the framework was demonstrated. The occurrence of these aggregates might arise from the
generation of attractive spots induced by the bioceramic deposition. Therefore, the electrostatic
charges of HA nanoparticles might lead to the aggregate growth during the repeated passages in
the electrospraying deposition area. It should be noted that the aggregates grew preferentially
along the fibers, and they generated several nodes between the fibers following the direction of
the collector rotation. More particularly, Figure 2f illustrates an aggregate located in an inter-
fiber space linking various fibers. One such inter-fiber bridge also linked fibers from different
layers of the material, thus clearly proving that HA aggregates were formed during several
passages in the deposition area. Such SEM observations gave evidence that the electrospraying

process remained stable for the entire fabrication period of the biocomposite scaffold.

I S\ 4 % Air | -

Collector T Collector TCollector

Figure 2. SEM micrographs of the external surface of the electrospun PHB/nHA (spray) scaffold

(a,d) and its internal structure (b,e / c,f). Arrows indicate the direction of the collector rotation.

The major difference between both one-step strategies employed, i.e. electrospinning of a

polymer/HA mixture and electrospinning-electrospraying coupled techniques, was
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corroborated by TEM analyses of single fibers from biocomposite scaffolds based on PHB/nHA
(blend) (Figure 3a,b) and PHB/nHA (spray) (Figure 3c,d). The micrographs showed that the
PHB/nHA (blend) meshwork contained a large proportion of HA nanoparticles within the
constitutive fibers, while a very small proportion lined the fiber surface. Interestingly, during the
formation of these composite fibers, hydroxyapatite minerals were trapped within the fibers;
therefore, a close contact with cells might be prevented, and the bioactivity of the bioceramic
might potentially be inhibited. By means of the electrospinning-electrospraying process, the
nanoparticles were electrosprayed simultaneously with the formation of PHB fibers, thus
leading to a deposition essentially on the surface of as-formed fibers. As the fiber surface
roughness generated by the bioceramic deposition was closely examined, this tandem approach
is expected to be the most suitable for designing fibrous scaffolds capable of offering close

interactions between cells and nHA.

200 nm

i

Figure 3. TEM micrographs of single fibers from (ab) PHB/nHA (blend), and (cd)
PHB/nHA(spray) scaffolds.

Table 1 gathers the main porosity characteristics of the generated meshworks.
Submicron values of fiber diameters were determined by SEM. It is noteworthy that the average
fiber diameter was lower for the PHB/nHA (blend) material. This could be explained by the
higher conductivity (26.6 uS.cm-1) of the PHB/nHA mixed solution compared to that of the PHB
solution (23.4 pS.cm), due to the presence of calcium and phosphate ions. Indeed, the more
conductive the solution, the higher its charge capacity, and the stronger the stretching forces,
thus leading to a decrease in the fiber diameter. High porosity constitutes an important feature

of fibrous materials in order to allow for an efficient circulation of nutriments and wastes, but
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also to provide enough void for the ECM regeneration.3” Pore size ranges and porosity
percentages as determined by mercury intrusion porosimetry varied from 1 to 15 pm and from
61 to 77 %, respectively, thus demonstrating highly porous structures (Table 1). Obtaining a
lower pore size range for the PHB/nHA (blend) system could be correlated to the smaller
average fiber diameter, as a decrease in the fiber diameter is generally associated with a
reduction of the inter-fiber space.38 Interestingly, the incorporation of HA nanoparticles by
electrospraying led to the generation of a fibrous scaffold with higher porosity. The presence of
nanoparticles that covered the fiber surface may prevent a tight layering of PHB nanofibers
formed during the electrospinning process, thus generating a looser fiber organization of the

scaffold with a higher pore content.

Table 1. Main Porosity Characteristics of PHB, PHB/nHA (blend), and PHB/nHA (spray)
Mats

Materials Fiber Diameter (nm) 2 Pore Size (um) b Porosity (%) b
PHB 950 + 160 5-15 61
PHB/nHA (blend) 640 + 80 1-7 61
PHB/nHA (spray) 950+ 70 2-11 77

a Determined from SEM images using the Image ] software.
bValues as determined by mercury intrusion porosimetry.

Moreover, the fibrous structures were analyzed through contact angle measurements in
order to evidence the hydrophobic nature of the materials after HA incorporation (Table 2). For
the side exposed to air, all types of fibers displayed a highly hydrophobic surface property with
contact angles higher than 117 °. Notably, the presence of hydroxyapatite nanoparticles hardly
affected the hydrophilic/hydrophobic balance with contact angles similar to that of neat PHB
fibers. As a matter of fact, such results were relatively expected, as the measured contact angle of
a nanoparticle layer was equal to 72 + 3 °, thus attesting of the poor bioceramic hydrophilicity.
Additionally, measurements were also performed within the fibrous materials and on their
collector side. The slight decrease in contact angles for the fiber surface touching the collector
could be related to a decrease in specific surface areas of the first fiber layer that flattened in

contact with the aluminum collector.
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Table 2. Contact Angle Values on the Air Side, within the Fibrous Materials, and on the
Collector Side for the PHB, PHB/nHA (blend), and PHB/nHA (spray) Mats

Materials Contact Angle Contact Angle within the Contact Angle

on the air side fibrous material on the collector side
PHB fibers 120 + 4° 115+ 3° 103 +£3°
PHB/nHA (blend) 117 +£2° 115+4° 106 +2°
PHB/nHA (spray) 118+ 2° 115+2° 113 +£2°

ATR-FTIR spectra (Figure 4) of the fibrous materials exhibited the occurrence of PHB
characteristic signals with the carbonyl stretching band at 1722 cm-1, the C-O stretching band at
1055 cm! and the -CH- bands at 2970 cm-. The phosphate ion (P043-) is a major component of
HA with characteristic vibrational bands at 1018 cm-! (stretching) and 569 cm-! (deformation)
which were also observed in the PHB/nHA (blend) and PHB/nHA (spray) spectra. Although SEM
images already illustrated the hydroxyapatite incorporation, FTIR analyses confirmed the
presence of calcium-phosphate minerals in the composition of the fibrous materials, so in turn a

connection with the chemical composition of bone.3?

Absorbance

T T T T T T )
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Wavenumbers (cm™)

Figure 4. ATR-FTIR spectra of (a) nHA, (b) PHB, (c) PHB/nHA (blend), and (d) PHB/nHA

(spray). The spectra have been shifted vertically for the sake of clarity.

The thermal properties of the fibrous materials were first evaluated by DSC to compare
them to those of the as-received PHB powder. The PHB-based fibrous material displayed values
of melting temperature and enthalpy slightly higher than those corresponding to the powder
precursor (Table 3). As a matter of fact, the electrospinning process that led to the orientation of
macromolecular chains in the longitudinal fiber direction may promote crystallization.32 40 [t is

noteworthy that the values of crystallinity degree for all PHB-based fibrous materials were
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nearly constant (49-50 %). The thermal stability of the fibrous materials was then investigated
by TGA. Such materials exhibited temperature values of maximum degradation ranging from
250 ° C to 252 °C, while the PHB powder degradation occurred at 267 ° C. This temperature shift
could be attributed to the higher specific surface area of the fibrous structures, which led to a
more uniform heating within such materials. Indeed, as the heating spread by conduction within
the materials, the fibers characterized by a large surface area could reach the degradation
temperature faster than the powder precursor of low surface area. Besides, within the
temperature range considered (20-900 °C), the HA nanoparticles did not display any

degradation.

Table 3. Thermal Characteristics and Crystallinity of PHB-based Materials as Determined

by DSC and TGA

Materials Tm(°C)2  AHn(J.g1)2  Xcpus (%) P Ta(max (°C) ¢ / Am (wt. %)4
PHB powder 169 64 44 267 /50
PHB Fibers 170 72 49 252 /50
PHB/nHA (blend) 169 72 49 250 / 37
PHB/nHA (spray) 169 73 50 252 /34

aValues as determined by DSC.

b Xe = AHw/AH®°y where AHy, is the measured enthalpy of melting from DSC thermograms and
AH°, is the melting enthalpy for a 100 % crystalline PHB specimen which is equal to 146.6 J-g-1.41
¢cTemperature value of maximum degradation rate.

dMass loss value at degradation temperature Tq(max).

Mechanical Properties of Nanofibrous Scaffolds

As mentioned in the introduction, the ideal scaffolds should meet several criteria,
including biocompatibility, biodegradability, interconnected porosity, and they should also
provide a mechanically stable support for cell development and new tissue formation. In this
regard, the mechanical properties of the different electrospun meshworks, such as tensile strain

and strength, were evaluated.
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Figure 5. Strength-Strain Curves of (a) PHB, (b) PHB/nHA (blend), and (c) PHB/nHA (spray)

Mats. Each curve represents the mean trend after analysis of 5 specimens.

First, Figure 5 illustrates the stress vs. strain curves associated with the PHB and
PHB/nHA fibrous materials. Their main mechanical characteristics representative of the tensile
properties are gathered in Table 4. It turned out that the HA nanoparticle incorporation within
the fibers (PHB/nHA (blend)) improved significantly the mechanical properties of PHB mats
with an increase of 67 % of the elastic modulus and 51 % of the tensile strength at break. Such
an enhancement of the mechanical performances has already been reported several times,?26. 42
and it was attributable to the favorable interactions between the polymer matrix and the
bioceramic homogeneously distributed within the fibers, which resulted in an efficient load
transfer. Furthermore, a similar trend was observed for the tensile strain at break with an
increase of 71 % for the PHB/nHA (blend) material compared to the neat PHB mat. The lower
fiber diameter (see Table 1) may provide the biocomposite scaffold with a higher ability to

absorb an amount of energy before breaking.*3

Table 4. Tensile Properties of Electrospun Scaffolds

Materials Tensile strength Tensile strain Elastic modulus
at break (MPa) at break (%) (MPa)

PHB 10.67 +£1.01 7.27 +0.49 238+0.22

PHB/nHA (blend) 16.16 + 0.86 12.48 +1.57 397 +0.27

PHB/nHA (spray) 547 +0.18 4.90 £ 0.25 138 +0.14
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In contrast, the mechanical properties of the PHB/nHA (spray) meshwork were poorer
than those of the neat PHB mat. The dramatic loss of material stiffness might be related to the
higher porosity value (see Table 1). As a matter of fact, considering a given volume of sample in
the mechanical tests, the amount of polymer fibers in PHB and PHB/nHA (blend) mats was
potentially higher than that encountered in the PHB/nHA (spray) specimen, as illustrated in
Figure 6. The higher porosity of the latter mat may thus induce a sharp decrease in the cohesion
of the fibrous material, due to weaker interactions between the constitutive fibers which
resulted from the presence of nanoparticles intercalated between the fibers. Consequently, the
tensile strength and strain as well as the elastic modulus decreased dramatically in the

PHB/nHA (spray).

a NFs b NFs nHA |

Figure 6. Schematic representation of cross-sections associated with mats constituted of (a)
PHB, (b) PHB/nHA (blend), and (c) PHB/nHA (spray). NFsstand for PHB nanofibers and

nHA refers to HA nanoparticles.

Investigation of In Vitro hMSC Development on Nanofibrous Scaffolds

Cell development, including adhesion, deployment, and proliferation, represents the first
phase of communication between hMSCs and a biomaterial, which is critical for their subsequent
differentiation.#* Moreover, the scaffold properties have a fundamental impact on cell growth
and morphology.#> In this regard, the hMSC ability to colonize the model materials engineered by
electrospinning was investigated after 1 h, 1 day, 3 days, 6 days, and 21 days of cell culture using
the MTS assay (Figure 7). Cell adhesion was evaluated just 1 h after cell seeding. One such
investigation revealed that the hydrophobic polyester materials hindered cell adhesion, as the
cell number was lower than that found for the treated polystyrene wells (TCPs) used as control
systems (Figure 7a). Nevertheless, it should be noticed that the value obtained for the PHB/nHA
(spray) specimen was slightly higher than those obtained for the other two materials, which

might be due to the generation of ionic interactions between the proteins of the culture medium
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and the surface-coated bioceramic, as well as the surface roughness resulting in an increase in

the specific surface area and the functional group density.46 47

Subsequently, the scaffold ability to support hMSC proliferation was monitored for 21
days with 20,000 cells initially seeded (Figure 7b). As expected, the results revealed a higher
proliferation on TCPs after 1 day, while the scaffolds of PHB, PHB/nHA (blend) and PHB/nHA
(spray) displayed respectively 12,600, 11,000 and 15,400 of numerated cells, which represented
between 55 % and 77 % of seeded cells. Similar results have previously been observed by
Ramakrishna’s group*® 4 using poly(L-lactide-co-g-caprolactone)-based scaffolds. Again, the
behavior differences exhibited between TCPs and polymer fibers could result from the
hydrophobic nature of the latters. According to Yang et al.>° an appropriate combination of
hydrophobicity/hydrophilicity associated with surface properties remains a substantial factor
able to influence cell adhesion and proliferation on biomaterials. In addition, the first steps of
cell adhesion and proliferation seem to be also mediated by the fiber topography which leads to
a decrease in the cytoskeleton spreading, and therefore hinders their initial development.15 5t
Further, Figure 7b exhibited hMSC proliferation between 1 and 3 days of cell culture, and this
cellular process was particularly significant between 3 and 6 days with a cell number increase of
180 %, 183 % and 175 % for the PHB, PHB/nHA (blend), PHB/nHA (spray) scaffolds,
respectively. Comparable proliferation rates with TCP supports (182 %) indicated satisfactory
cell development, which proved the ability of the fibrous scaffolds to support viable cell
colonization. Furthermore, it is noteworthy that the hMSCs seeded on all the scaffolds reached
confluence within 21 days with populations ranging from about 105,000 to 110,000 cells, thus
confirming the strong capability of the fibrous meshworks of hosting and supporting viable cell

development.
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Figure 7. MTS assay of hMSC (a) adhesion and (b) proliferation on fibrous scaffolds of PHB,
PHB/nHA (blend), PHB/nHA (spray), and TCPs. Bars represent mean values #* standard

deviations (n=4). Asterisks indicate significant difference obtained by ¢-test (p < 0.05).

To investigate the evolution of cell morphology on the electrospun materials, SEM
analyses were performed after different times of hMSC culture. First of all, after 3 h, several cells
with a round-shape morphology could be observed (Figure 8a-c). The spherical shape of hMSCs
was more clearly observed at high magnification (Figure 8d-f), and the reduced spreading
surface of cells revealed that hMSCs did not adapt to the fibrous materials yet. Nevertheless, the
cellular development as well as the spreading process did begin, as reflected in Figure 8f with a
cell deployment along the supporting fibers. The hMSC development appeared to be faster on
the PHB/nHA (spray) biomaterial, as the cell spreading seemed to be more pronounced in this

system.
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Figure 8. SEM micrographs of fibrous scaffolds after 3 h of hMSC culture on (a,d) PHB, (b,e)
PHB/nHA (blend), and (c,f) PHB/nHA (spray).

The hMSC morphology was then examined after 3 days of cell culture (Figure 9).
Interestingly, Figure 9a-c clearly illustrates the change of cell morphology, i.e. from a spherical
shape to a flattened and spread one. The increase in the spreading surface of cells could be
attributed to a significant affinity and favorable interactions with scaffolds. It should be noted
that hMSCs grew along the PHB-based fibers, following the direction of the collector rotation.
Moreover, the well-spread cells exhibited a strong anchorage to the materials with the
occurrence of filopodia forming focal adhesions on the fiber surface. In the process of cell
development, the inter-cellular communication is essential in order to exchange miscellaneous
signals concerning differentiation or other cell information. The generation of these
communication channels was noticeable in Figure 9d-f with the formation of natural ECM.
Obviously enough, this ECM with spherical pores was mostly generated between two or more

close cells through the production of slender cytoplasmic projections.
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PHB/nHA (blend), and (c,f) PHB/nHA (spray).

After 6 days of cell culture, hMSCs were no longer independent, but formed a cell
network connected by the ECM, which was an initial step toward the formation of true cellular
tissue (Figure 10). The spreading surface of cells increased significantly compared to that
observed after the third day of cell culture (see Figure 9). At high magnification (Figure 10d-f),

the flattened shape of hMSCs on the biomaterial fibers was clearly observed.

Figure 10. SEM micrographs of fibrous scaffolds after 6 days of hMSC culture on (a,d) PHB, (b,e)
PHB/nHA (blend), and (c,f) PHB/nHA (spray).

Lastly, after 3 weeks of cell culture, cell development was investigated in order to get

further insight into the cell-biomaterial interactions as well as the ECM production. Figure 11
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shows well-spread hMSCs with a flattened-shape morphology, thus revealing highly favorable
interactions with all the scaffolds and a high cytocompatibility of the latters. Moreover, SEM
analyses demonstrated that growing cells tended toward complete colonization of the scaffold
surface with the secretion of ECM, indicating the hMSC confluence and the effective generation

of cellular tissue.

e : P - AR N2

Figure 11. SEM micrographs of fibrous scaffolds after 21 days of hMSC culture on (a,d) PHB,

(b,e) PHB/nHA (blend), and (c,f) PHB/nHA (spray).

CONCLUSIONS

This investigation has implemented straightforward and versatile one-step approaches
to model PHB/nHA biocomposite scaffolds. In particular, the electrospinning technique coupled
with the electrospraying process provides a challenging tandem strategy for the generation of
novel nanofibrous materials with structural, mechanical, and biological properties suitable for
tissue engineering applications. It has to be stressed that the HA nanoparticles deposition on the
fiber surface via electrospraying allows for direct interactions with growing cells, thus affording
promising scaffolds for bone tissue regeneration. This contribution has clearly demonstrated
that hMSCs, which are therapeutic cells desirable for bone repair, remain viable on PHB/nHA
fibrous scaffolds during 21 days and proliferate continuously until reaching confluence.

Accordingly, we believe that electrospun biocomposite scaffolds based on biocompatible
and biodegradable polyesters, such as poly(3-hydroxyalkanoate)s, will hold relevance as
temporary supports for hMSC development and differentiation with a high therapeutic potential

in tissue regeneration processes. Furthermore, the electrospraying deposition process should
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offer a powerful means to enhance the hMSC osteoblastic differentiation, which is currently

under investigation.
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4.2. Différentiation ostéogénique de hMSC sur

des matrices biocomposites de PHAs

Suite a la section 4.1, ou un nouveau principe de fabrication d'une structure fibreuse
biocomposite a été rapporté, nous avons poursuivi nos investigations sur 1'élaboration par ce
méme procédé d'une matrice composée de PHB ainsi que d'une protéine de la MEC : la gélatine
(GEL). Le PHB représente le polymere plus simple de la famille des poly(3-hydroxyalcanoate)s
(PHAs). Bien que ces biopolyesters soient de plus en plus étudiés dans le domaine biomédical,
aucune investigation biologique poussée n’a été développée en mettant en jeu des matériaux
fibreux a base de PHAs et d’hydroxyapatite avec des hMSCs pour des applications en
régénération osseuse. Dans ce contexte, nous avons effectué une étude approfondie sur la
prolifération, la différentiation et la minéralisation des hMSCs en contact avec quatre types de

matériaux différents a base de PHB.

Afin d’évaluer les apports de chaque élément constituant les fibres, quatre matériaux
modeles ont été élaborés dont trois par «electrospinning» a base de PHB, PHB/GEL et
PHB/GEL/nHA (PHB/GEL/nHA (blend)). La quatriéme matrice a été réalisée par le procédé
couplé d’ « electrospinning/electrospraying » a partir d’'une solution de mélange de polymeres
(PHB/GEL) et d’'une suspension de nHA, (PHB/GEL/HA (spray)). Comme précédemment, les
structures élaborées ont été analysées par diverses techniques telles que la spectroscopie infra-
rouge, la porosimétrie au mercure ainsi que les microscopies électroniques a balayage et en
transmission afin de mettre en évidence les différences structurales et morphologiques de ces
nouveaux biomatériaux. Concernant l'investigation biologique, deux phases ont été évaluées, la
premiére correspondant a une analyse de la prolifération et de la morphologie des cellules a
court terme (6 jours), et la seconde correspondant a 'analyse de la différentiation des hMSCs
vers un phénotype ostéoblastique a long terme (21 jours). Les résultats des études a court terme
ont révélé que la présence de gélatine (GEL) au sein des matériaux induit un développement
cellulaire bien plus rapide, avec un déploiement des hMSCs dés 3 heures de culture tandis que
les cellules ensemencées sur les matrices de PHB en absence de GEL ont encore une
morphologie sphérique. La présence d’'une protéine de la MEC favorise donc les interactions
matériau/cellule, cependant aucune différence significative n’a été observée concernant la
prolifération. Les études de différentiation a long terme ont montré une amélioration
significative de la différentiation ostéoblastique (dosée par 'activité de la phosphatase alcaline)
et de la minéralisation (coloration des minéraux de calcium, et analyse EDX) des hMSCs pour la

matrice PHB/GEL/nHA (spray) ou la présence de nHA a la surface des fibres favorise
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considérablement la différentiation des hMSCs en raison d’interactions directes entre la

biocéramique et les cellules.
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ABSTRACT

Electrospinning possibly coupled with electrospraying provides a straightforward and robust
route toward promising electrospun biocomposite scaffolds with a potentially mineralized
surface for bone tissue engineering. In this comparative investigation, four types of poly(3-
hydroxybutyrate) PHB-based nanofibrous scaffolds were fabricated, namely PHB mats prepared
by electrospinning of a PHB solution, mats of PHB/gelatin (GEL) blends prepared by
electrospinning of a PHB/GEL mixture solution, mats of PHB/GEL/hydroxyapatite nanoparticles
(nHA) blends prepared by electrospinning of a PHB/GEL/nHA mixed solution, and mats
constituted of PHB, GEL and nHA, formed by electrospinning a PHB/GEL solution and
electrospraying a nHA dispersion simultaneously. SEM and TEM analyses demonstrated that the
nHA-blended framework contained a vast majority of nHAs trapped within the constitutive
fibers, whereas the electrospinning-electrospraying combination afforded fibers with a rough
surface largely covered by the bioceramic. Structural and morphological characterizations were
completed by FTIR, mercury intrusion porosimetry, and contact angle measurements.
Furthermore, an in-vitro human mesenchymal stem cell (hMSC) adhesion and proliferation
investigation within a six-day period showed a faster cell development on gelatin-containing
scaffolds. More interestingly, a long-term investigation of hMSC osteoblastic differentiation over
21 days was carried out, through the assessment of alkaline phosphatase (ALP) activity and the
qualitative as well as quantitative determination of matrix biomineralization through the
staining of the generated calcium deposits. It turned out that hMSCs seeded onto the nHA-
sprayed scaffold developed a significantly higher level of ALP activity, as well as a higher
biomineralization rate: the fiber surface deposition of nHAs by electrospraying enabled their
direct exposure to hMSCs for an efficient transmission of the bioceramic osteoinductive and

osteoconductive properties.

KEYWORDS

poly(3-hydroxybutyrate), gelatin, hydroxyapatite, electrospinning, electrospraying, human

mesenchymal stem cells, cell proliferation, osteogenic differentiation.

INTRODUCTION

The clinical need for adaptative materials increases continuously to heal bone defects,
such as tumor, trauma or skeletal diseases, while essential difficulties involved in viable bone

grafting remain unsolved [1]. Autologous and allogeneic grafting techniques are mainly
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employed; nevertheless, they present significant limitations, including the difficulty to match
properly the defect area, morbidity at the donor sites, and/or disease transmission [2-4].
Multidisciplinary strategies in tissue engineering combine the latest developments in materials
science and engineering, cell and molecular biology, as well as (bio)chemistry and medicine,
thus offering new paradigms for the restoration of tissue and organ functions [5]. Hence, bone
tissue regeneration approaches coupling bone scaffolds and progenitor cells can be considered
as effective alternative routes which permit to engineer viable bone substitutes [6].

Furthermore, bone scaffolds play a pivotal role by providing an appropriate substrate for
cell growth and differentiation within the bone defect as well as a structural and functional
support for new tissue formation. Ideal three-dimensional tissue-engineered scaffolds should be
highly porous, biocompatible and biodegradable frameworks leading to the production of non-
toxic products, thus acting as suitable substitutes for the natural extracellular matrix (ECM) by
providing cells with the appropriate microenvironment of chemical and physical cues, including
cell-cell and cell-matrix interactions [7]. To engineer nanofibrous polymeric biomaterials that
mimic the ECM, the electrospinning process has emerged as a powerful technique for the
generation of tailored scaffolds [8]. Electrospun polymeric scaffolds have received widespread
interest, as their peculiar characteristics, including a large surface area to volume ratio, and a
high porosity with interconnected voids, may enhance cell attachment and growth, nutrient
diffusion, as well as angiogenesis and vascularization in tissue regeneration [9,10].

To design useful tailored scaffolds, it is of paramount significance to tune the biomaterial
functionalization and the controlled release of bioactive agents like growth or differentiation
factors [11-13]. In this context, miscellaneous biocomposite scaffolds formed by synthetic
polyesters (i.e., polylactide) and/or natural polymers (ie, gelatin), as well as inorganic
compounds, have been engineered to be used as biomaterials supporting cell development [14-
17]. Gelatin, which is derived from collagen and has been widely used for various biomedical
applications, is generally chosen as a biofunctionalization component, thanks to its bioaffinity
leading to faster cell attachment and development, its lack of antigenicity, as well as its
formability and cost efficiency [17-19]. On the other hand, due to its excellent osteoinductive
and osteoconductive properties, hydroxyapatite (HA) has emerged as the most suitable
bioceramic for generating biocomposite scaffolds with a biological activity toward bone
regeneration [20-23]. Notably, the HA incorporation within nanofibrous materials can be
carried out by merely electrospinning a mixture of HA with polymer solutions, thus resulting in a
potentially difficult or hindered transmission of osteoinductive signals to the cells, because of
the HA inclusion inside the fibers. Alternatively, a promising strategy that enables the
generation of a uniform layer of nanoparticles on the fiber surface consists in depositing HA by

electrospraying, while engineering the fibers via electrospinning. To the best of our knowledge,
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only a couple of reports on one such challenging tandem approach have been published so far
[15,24].

In view of the scarcity of detailed studies on biocomposites elaborated through the use of
electrospinning and electrospraying processes, we have undertaken a thorough investigation of
the structure and properties of novel biocomposite scaffolds based on electrospun poly(3-
hydroxybutyrate) (PHB) and gelatin (GEL) nanofibers, and electrosprayed hydroxyapatite
nanoparticles (nHAs). PHB represents the simplest member of the poly(3-hydroxyalkanoate)
family, and these aliphatic biopolyesters have attracted much interest for biomedical
applications, due to their renewability, biocompatibility and biodegradability, as well as the non-
cytotoxicity of their metabolic products [25,26]. Only a few scaffolds based on PHB or its
statistical copolymers (ie, poly(3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalerate) and poly(3-
hydroxybutyrate-co-3-hydroxyhexanoate)) have hitherto been reported using fibroblasts for
skin regeneration [27,28], or osteoblasts [29], and very recently human mesenchymal stem cells
(hMSCs) for bone tissue engineering [30].

In the present paper, we report on and compare the one-step fabrication and
characterization of new nanofibrous biocomposite materials engineered by two different
approaches, namely by electrospinning a PHB/GEL/nHA mixture and by combining
electrospinning and electrospraying techniques. Moreover, we have closely examined in-vitro
hMSC development on the newly generated scaffolds during the first steps of cell proliferation.
Further, hMSCs osteogenic differentiation is critically evaluated from both the assessment of
alkaline phosphatase activity and the qualitative as well as quantitative determination of matrix

biomineralization through the staining of the generated calcium deposits.

EXPERIMENTAL SECTION

Materials

Poly(3-hydroxybutyrate) (PHB) with a number-average molar mass (M,) of 330 000
g'mol! and trifluoroethanol (TFE) were respectively purchased from Biomer (Germany) and
Roth (France). Synthetic hydroxyapatite nanoparticles (nHAs, particle size < 200 nm), type B
gelatin (GEL) from bovine skin, glutaraldehyde solution (25 wt.%), and hexamethyldisilazane
(HMDS) were purchased from Sigma-Aldrich. All other reagents were of analytical grade and
were used without further purification. Human Mesenchymal Stem Cells (hMSCs) were
purchased from ABCell-Bio (France), while alpha Minimum Essential Medium (aMEM), Fetal
Bovine Serum (FBS), penicillin-streptomycin (PS), and Phosphate Buffered Saline (PBS)

solutions were purchased from Gibco (Invitrogen, USA) solutions.
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Preparation of PHB, PHB/GEL and PHB/GEL/nHA Scaffolds

Four types of PHB-based fibrous scaffolds were fabricated: (i) PHB mats prepared by
electrospinning of a PHB solution, (ii) mats of PHB/GEL blends prepared by electrospinning of a
PHB/GEL mixture solution, and further denoted as PHB/GEL, (iii) mats of PHB/GEL/nHA blends
prepared by electrospinning of a PHB/GEL/nHA mixed solution, and further denoted as
PHB/GEL/nHA (blend), and (iv) mats constituted of PHB, GEL and nHA, formed by
electrospinning a PHB/GEL solution and electrospraying a nHA dispersion simultaneously; the

latter mats were further named PHB/GEL/nHA (spray).

PHB mats were prepared by electrospinning a 10 % (w/v) PHB solution in TFE. For the
generation of the PHB/GEL fibrous material, a polymer mixture in a ratio of 75/25 (w/w) was
dissolved in TFE overnight to form a 10 % (w/v) solution. For the fabrication of the
PHB/GEL/nHA (blend) system, a 10 % (w/v) PHB/GEL (75/25 w/w) solution in TFE was mixed
with a previously sonicated dispersion of nHAs (20 wt.% with respect to PHB/GEL). The
electrospinning setup was described elsewhere [31]. Briefly, the polymer solution was placed in
a syringe and electrospun directly onto an aluminum rotating grounded drum collector at a flow
rate of 1 mL.h! (syringe pump NE-1000, New Era Pump Systems, Inc, Farmingdale, USA). The
rotating grounded drum was placed at 25 cm from the needle tip, and the rotating speed was
maintained at 2500 rpm; a voltage of 25 kV generated by a high-voltage power supply (Linari,
Italy) was applied. 20 mL of each solution were electrospun to achieve pure PHB, mixed
PHB/GEL, and composite PHB/GEL/nHA (blend) electrospun mats. The electrospun mats were
placed under reduced pressure at 30 °C to remove any solvent residues.

PHB/GEL/nHA (spray) scaffolds were prepared by simultaneous electrospinning and
electrospraying using a 10 % (w/v) PHB/GEL (75/25 w/w) solution and a nHA dispersion
prepared as described above. The PHB/GEL solution and the nHA dispersion were placed in
separate syringes using two pumps with a common angle of 120 °. A flow rate of 1 mL.h-1 and a
tip-to-collector distance of 25 cm were used for the electrospinning process, while a flow rate of
2 mLh1 and a 5 cm tip-to-collector distance was applied for the electrospraying process. A
voltage of 25 kV was also applied. The selected angle between the pumps permitted an efficient
deposition of HA nanoparticles during the PHB fiber formation on the rotating collector. The

collected mats were placed under vacuum at 30 °C to remove any solvent residues
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Characterization of Electrospun Scaffolds

The scaffold morphology was studied using scanning electron microscopy (SEM) with an
accelerating voltage of 1 kV. The samples (1 cm?) were first vacuum-covered with a 4-nm layer
of palladium/platinum alloy in a Cressington 208 HR sputter-coater for a better conductivity
during the imaging, and then examined by a LEO 1530 SEM microscope equipped with an InLens
detector. The SEM images were analyzed with the Image ] software (U.S. National Institutes of
Health, Bethesda, MD) to determine the average fiber diameter by measuring a total of 20
randomly selected fibers from each image.

Transmission electron microscopy (TEM) observations were carried out with a FEI
Tecnai F20 ST microscope operating at a voltage of 200 kV. The field-emission gun was
operated at a 3.8 kV extraction voltage. The samples were previously prepared by depositing
nanofibers on a copper grid.

Fourier-transform infrared (FTIR) spectroscopy analyses were performed using a
Bruker Tensor 27 spectrometer equipped with an attenuated total reflection (ATR) accessory
(diamond crystal). The spectra were recorded from 3500 to 500 cm-! with a spectral resolution
of 4 cm'! and an accumulation of 32 scans. For the Fourier transformation of the interferogram,
a Blackman-Harris-3-term apodization function was selected as well as a zero-filling factor of 2
and a standard Mertz procedure for phase correction.

Static contact angles of deionized water (MilliQ water) on the surface of the electrospun
mats were measured with a Kriss G10 goniometer at 25 °C using the Drop Shape Analysis
software. The electrospun materials were tightly attached to a glass side, thus allowing for the
measurement of the contact angles for 10 droplets of 20 pL to obtain the corresponding average
value.

Pore size distribution and porosity percentage of the electrospun mats were measured
using a mercury intrusion porosimeter (Autopore IV, Micromeritics Instruments, Georgia, USA).
The determination of porosity features was based on the relationship between the applied
pressure (from 1.03 to 206.8 MPa) and the pore diameter into which mercury intrudes

(Washburn’s equation).

Biological Investigations

hMSCs were cultured in aMEM medium supplemented with 10 % (v/v) FBS and 1 %
(v/v) penicillin-streptomycin solution in a 175 cm? cell culture flask. Cells were incubated at 37
°C in a humidified atmosphere containing 5 % CO; for 2 weeks, and the culture medium was

changed twice per week. Each fibrous scaffold was sterilized under UV light, carefully loaded on
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a cell-crown mold (Scaffdex, Finland), and placed in a 24-well plate. The specimens were
washed with phosphate buffered saline (PBS), and subsequently immersed in the culture
medium overnight before cell seeding. Cells were grown to confluence, detached by trypsin,
counted by a trypan blue assay, and seeded on the scaffolds at a density of 20,000 cells per well
for proliferation and differentiation studies. They were then placed in an incubator with the
optimal conditions for cell growth. Third-passage hMSCs were used in this study, and their
response was investigated in two distinct phases:

- first, the short-term hMSC adhesion and proliferation on the nanofibrous scaffolds
using a supplemented «MEM medium within a 6-day period;

- and second, the long-term hMSC proliferation, differentiation, and matrix production
using an osteogenic differentiation medium (aMEM with 10% FBS, 1% PS, 108 M
dexamethasone, 10 mM B-glycerophosphate, 50 pg.mL-! ascorbic acid) over 21 days
to observe significant changes, such as surface mineralization.

The short-term cell proliferation on electrospun scaffolds and Tissue Cultured Plates
(TCPs) was evaluated after 1, 3, and 6 days of culture using the MTS assay (3-(4,5-
dimethylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxymethoxyphenyl)-2-(4-sulfophenyl)-2H-tetrazolium, inner
salt). The mechanism that underlies this assay is the reduction of yellow tetrazolium salt in MTS
to form purple formazan crystals by the dehydrogenase enzymes secreted by mitochondria of
metabolically active cells. The formazan dye shows absorbance at 492 nm, and the amount of
crystals formed is directly proportional to the number of cells. The process consisted in
removing the cell medium and the unattached cells, then the samples were incubated with 20
vol.% MTS reagent in a RPMI 1640 medium (Roswell Park Memorial Institute) for a period of 2 h
at 37 °C. The absorbance of the obtained dye was measured at 492 nm using a
spectrophotometric plate reader (Infinite 1000, Tecan, North Carolina, USA).

The long-term hMSC development on the nanofibrous scaffolds was investigated after 7,
14, and 21 days with a culture medium changed twice per week. In order to assess osteogenic
differentiation, both the alkaline phosphatase (ALP) activity and a staining of the generated
calcium minerals were evaluated. The bone-forming ability of seeded hMSCs was first analyzed
by the expression of ALP activity using alkaline phosphate yellow liquid substrate for ELISA
(Sigma-Aldrich, USA). In this reaction, ALP catalyzes the hydrolysis of colorless organic
phosphate ester substrate (p-nitrophenylphosphate, p-NPP), to a yellow product, p-nitrophenol.
Briefly, scaffolds and TCPs were washed twice with PBS and immersed in 300 pL of an alkaline
lysis buffer (Tris-HCl 10 mM, EDTA 1 mM and 0.1% Triton X-100) after 7, 14, and 21 days of cell

culture. The samples were then scrapped, and the cell lysates underwent 3 freeze-thaw cycles
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followed by a vortication for 15 s. Finally, 100 pL for the 7 day-sample and 50 pL for the 14 and
21 day-samples of each supernatant were introduced to individual wells in a 96-well plate and
100 pL of the p-NPP solution were added to each well. The 96-well plate was then incubated at
37 °C for 30 min, thereafter the reaction was halted by adding 100 pL of a 0.4 mol.L-1 NaOH
solution. The absorbance was then measured at 405 nm with the spectrophotometric plate
reader, and the amount of the as-formed p-nitrophenol was determined by standard preparation
in a range of concentrations from 0 to 625 uml.L-1. Analysis of each sample was performed in
triplicate and ALP activity was normalized per cell thanks to DNA quantification. Using the same
lysate solution, 200 pL were extracted followed by the addition of 4 pL of a proteinase K solution
at a 10 mg.mL-! concentration. After vortication, the lysates were placed at 56 °C overnight. In
order to obtain sample concentrations in the detection range of the assay, the samples were
diluted by adding 400 pL of Tris-EDTA buffer, homogenized, and then 50 pL were introduced in
a 96-well plate. The PicoGreen assay was performed in the dark at room temperature for 10 min
with the addition of 50 uL of the PicoGreen solution. The fluorescence was measured with the
Infinite 1000 plate reader using an excitation wavelength of 480 nm and an emission
wavelength of 520 nm.

The hMSC calcium production could then be both qualitatively and quantitatively
measured by using Alizarin Red Staining (ARS) which consists in dyeing selectively the calcium
salt. In order to stain the mineral deposits, the scaffolds were rinsed twice with PBS and fixed in
70 % ethanol during 1 h at 4 °C. Then, these constructs were washed twice with deionized water
and immersed in ARS (2 wt.% in deionized water at pH = 4.2) during 15 min. After 5 washes
with deionized water, the scaffolds were dried overnight and observed with an optical
microscope (Aristoplan, Leitz) by taking images using the CoolSnap software. The staining was
then extracted by incubating the mats in a 10 % cetylpyridinium chloride solution (Sigma-
Aldrich, USA) for 1 h at room temperature. Finally, 50 pL of each well was introduced in a 96-
well plate, followed by the addition of 50 pL of deionized water to fit with the detection range of
the spectrophotometric plate reader. The absorbance was measured at 540 nm.

SEM investigation of in-vitro cultured hMSCs on the scaffolds was performed after 3 h, 3
days, 6 days, and 21 days of cell culture. Prior to analyses, the scaffolds were rinsed with PBS,
and fixed in a 3 wt.% glutaraldehyde solution of PBS with 500 pL per well for 30 min. After cell
fixation, the scaffolds were rinsed with deionized water and dehydrated with upgrading
concentrations of ethanol (50, 70, 90, 100 vol.%) for 10 min each. The specimens were then
dried in 100 % HMDS and air-dried by keeping the samples in a fume hood. Finally, the scaffolds
were coated with a 4-nm layer of palladium/platinum and observed using an accelerating
voltage of 1 kV to analyze the hMSC morphology. The surface elemental composition of the

samples was also examined by an energy-dispersive X-ray (EDX) spectroscopy with a 10 mm?
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germanium diode as an X-ray detector (Imix, Princeton Gamma-Tech) attached to the SEM
equipment. EDX was thus used to detect mineralization (calcium and phosphorus) on the
samples. Sample surfaces were analyzed for 5 min at 10 kV and a magnification of 1000. Spatial

element mapping was performed by grouping pixels with similar atomic spectra.

Statistical analyses

Statistical analyses were performed using Student’s t-test for the calculation of the
significance level of biological data. Differences were considered statistically significant at p <
0.05. Three samples per group were evaluated in cell proliferation and differentiation

investigations.

RESULTS AND DISCUSSION

Morphological and Physico-chemical Characterizations of Nanofibrous
Scaffolds

Electrospinning has proved to be a suitable and powerful technique to engineer three-
dimensional biomimetic scaffolds for tissue engineering. Such frameworks are generally
characterized by a high degree of porosity and interconnected pores allowing for an efficient
circulation of the elements necessary for cell development, as well as a high surface area
resulting from the fiber morphology that mimic the natural ECM [9]. Fig. 1 illustrates typical
SEM images of the PHB-based fibrous materials and the PHB/GEL/nHA biocomposite scaffolds
produced either from the simple electrospinning of a mixture constituted of PHB, GEL, and nHA
(PHB/GEL/nHA (blend)) or from the simultaneous electrospraying of a nHA suspension with the
electrospinning of a PHB/GEL mixture solution (PHB/GEL/nHA (spray)). First, the PHB,
PHB/GEL, and PHB/GEL/nHA (blend) materials exhibited a porous morphology constituted of
uniform and beadless fibers which were rather oriented in the collector rotation direction (Fig.
1a-c). Interestingly, the PHB/GEL/nHA (blend) composite fibers displayed a smooth surface
with very few nanoparticles (Fig. 1k), whereas a rough surface topography was generated by the
nHA covering for the PHB/GEL/nHA (spray) analogues (Fig. 1d,h). It seemed that the HA
nanoparticles were trapped within the PHB/GEL/nHA (blend) fibers, while the electrospinning-

electrospraying combination provided fibers with a surface largely covered by the bioceramic.
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Fig. 1: SEM micrographs of electrospun fibers of (a, e) PHB, (b, f) PHB/GEL, (c, g) PHB/GEL/nHA
(blend), and (d, h) PHB/GEL/nHA (spray). White bars represent a scale of 10 um. Arrows

indicate the direction of the collector rotation.

The major difference between both one-step strategies implemented, i.e. electrospinning
of a polymer/HA mixture and electrospinning-electrospraying coupled techniques, was
corroborated by TEM analyses of single fibers from biocomposite scaffolds based on
PHB/GEL/nHA (blend) (Fig. 2a,b) and PHB/GEL/nHA (spray) (Fig. 2c,d). The micrographs
show that the PHB/GEL/nHA (blend) framework contained a vast majority of HA nanoparticles
within the constitutive fibers, while a very small amount lined the fiber surface. Interestingly,
during the formation of these composite fibers, hydroxyapatite minerals were trapped within
the fibers; therefore, a close contact with cells might be prevented, and the bioactivity of the
bioceramic might potentially be inhibited. In this regard, Fig. 2b shows a loaded fiber with a
higher magnification in which it is possible to distinguish a thin polymer film covering the
hydroxyapatite nanoparticles located on the surface, thus possibly hindering cell/bioceramic
interactions. By means of the electrospinning-electrospraying process, the nanoparticles were
electrosprayed simultaneously with the formation of PHB/GEL fibers, thus leading to their
deposition mainly on the surface of the as-formed fibers. Fig. 2d confirms one such direct
deposition on the fiber surface and the absence of the polymer film observed in Fig. 2b. This
tandem technique is expected to be the most suitable for engineering fibrous scaffolds capable of

offering close interactions between cells and nHAs.
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Fig. 2: TEM micrographs of single fiber from (a, b) PHB/GEL/nHA (blend) and (c, d)
PHB/GEL/nHA (spray) scaffolds.

ATR-FTIR spectra (Fig. 3) of the fibrous materials exhibited the occurrence of PHB
characteristic signals with the carbonyl stretching band at 1722 cm, the C-O stretching band at
1055 cm, and the -CH- bands at 2970 cm-!. Fig. 3 reveals the appearance of the characteristic
bands of functional groups from gelatin with a signal at 3306 cm! typical of N-H stretching,
suggesting the presence of amine functions. The amide bands of the gelatin were also observed
for the gelatin-containing materials: the amide [ band corresponding to C=0 stretching and the
amide II band corresponding to N-H bending well attested the presence of proteins similar to
those encountered in bone constituents [32]. The phosphate ion (P043-) is a major component of
HA with characteristic vibrational bands at 1018 cm-! (stretching) and 569 cm-! (deformation)
which were observed in PHB/GEL/nHA (blend) and PHB/GEL/nHA (spray) spectra. Although
SEM and TEM images illustrated the hydroxyapatite incorporation, FTIR analyses confirmed the
presence of calcium-phosphate minerals in the structure of the fibrous materials, and a

connection with the chemical composition of bone [32].
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Fig. 3: ATR-FTIR spectra of (a) PHB, (b) PHB/GEL, (c) PHB/GEL/nHA (blend), and (d)
PHB/GEL/nHA (spray). The spectra have been shifted vertically for the sake of clarity.

The use of trifluoroethanol as the solvent for electrospinning permitted to produce
frameworks with fiber diameters lower than 500 nm, due to its relative high dielectric constant
(26.14). This order of magnitude for the average fiber diameter may be particularly suitable for
cell development by making nanofibrous structures similar to the morphology of the ECM, which
is constituted of natural collagen fibers with diameters typically ranging from 50 to 500 nm [33].
High porosity in fibrous materials constitutes an important feature in order to enable an efficient
circulation of nutrients and wastes, but also to provide enough void for the ECM regeneration
[14]. Pore size ranges and porosity ratios as determined by mercury intrusion porosimetry
varied from 0.4 to 8 um and from 62 to 83 %, respectively, thus demonstrating highly porous
frameworks (Table 1). Obtaining a lower pore size range for the PHB material could be
correlated to the smaller average fiber diameter, as a decrease in the fiber diameter is generally
associated with a reduction of the inter-fiber space [34]. Interestingly, the incorporation of HA
nanoparticles by electrospraying led to the generation of a fibrous scaffold with higher porosity.
The presence of nanoparticles that covered the fiber surface may prevent a tight layering of
PHB/GEL nanofibers formed during the electrospinning process, thus generating a looser fiber
organization of the scaffold with higher pore content.

Moreover, the nanofibrous structures were analyzed through contact angle
measurements to determine the influence of the presence of gelatin and hydroxyapatite on the
hydrophilic or hydrophobic nature of their surfaces (Table 1). The neat PHB nanofibers
displayed a highly hydrophobic surface (6 = 119 °), while the gelatin-containing scaffolds
exhibited a drastic reduction of the contact angle with a value equal to 0 °. Such a value

indicated that the hydroxyl groups of gelatin were located on the external surfaces, thus
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dramatically increasing the hydrophilic nature of the surfaces and leading to an immediate

absorption of the water drop within the fibrous networks [15].

Table 1
Fiber diameter, pore size, porosity, and contact angle of PHB, PHB/GEL, PHB/GEL/nHA (blend),
and PHB/GEL/nHA (spray) scaffolds

Scaffolds Average fiber Porosity? Pore sizeb Contact angle
diameter2 (nm) (%) (nm) )

PHB 420+ 70 62 0.4-2 119+3

PHB/GEL 490 + 110 69 0.4-4 0

PHB/GEL/nHA (blend) 490 + 110 71 04-4 0

PHB/GEL/nHA (spray) 480 +90 83 0.8-8 0

a Determined from SEM images using the Image]J software
bValues as determined by mercury intrusion porosimetry

Short-term Proliferation and Morphological Evolution of hMSCs on
Nanofibrous Scaffolds

Human mesenchymal stem cells (hMSCs) represent a prospective cell source for many
tissue engineering applications, since they can be obtained from various origins, such as bone
marrow, umbilical blood, and adipose tissues [35,36]. hMSCs have a multilineage differentiation
potential leading to several specific cell types, including osteoblasts, neuron-like cells,
chondrocytes or fibroblasts [37,38]. Cell development, including adhesion, deployment, and
proliferation, represents the first phase of communication between hMSCs and a biomaterial,
which is critical for their subsequent differentiation [39]. Moreover, the scaffold properties have
a fundamental impact on the cell growth and morphology [40]. In this context, the hMSC ability
to colonize the newly generated nanofibrous frameworks was investigated after 1, 3, and 6 days
of culture using the MTS assay (Fig. 4). The results revealed a significantly higher hMSC
adhesion on the tissue cultured plates (TCPs) used as control systems after 1 day, in which the
20,000 seeded cells well adhered, while the scaffolds of PHB, PHB/GEL, PHB/GEL/nHA (blend),
and PHB/GEL/nHA (spray) displayed respectively 14,800, 13,900, 12,800, and 14,000 of
numerated cells, which represented between 64 % and 74 % of seeded cells. Further, Fig. 4
shows the hMSC proliferation between 1 and 3 days of culture, and this cellular process was

particularly significant between 3 and 6 days of culture, with a cell number increase of 175 %,
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178 %, 184 %, and 183 % for PHB, PHB/GEL, PHB/GEL/nHA (blend), and PHB/GEL/nHA
(spray), respectively. Proliferation rates comparable with those for TCP supports (182 %)
indicated satisfactory cell development, which proved the ability of the fibrous scaffolds to

support viable cell colonization.
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Fig. 4: MTS assay of hMSC proliferation on nanofibrous scaffolds of PHB, PHB/GEL,
PHB/GEL/nHA (blend), PHB/GEL/nHA (spray) and TCPs. Bars represent mean * standard

0

deviation (n=3). The asterisk indicates significant difference obtained by t-test (p < 0.05).

To investigate the evolution of cell morphology on the electrospun materials, SEM
analyses were performed after different periods of hMSC culture. First of all, Fig. 5a-d displays
the low magnification of SEM images associated with several seeded cells after 3 h on the
nanofibrous materials. It turned out that the adhered hMSCs on the PHB fibers exhibited a
round-shape morphology (Fig. 5a,e,i), whereas the introduction of gelatin within the materials
induced a flatter cell morphology (Fig. 5b-d, 5f-h). Cells began to spread and grow along the
fibers (Fig. 5h), as well as to form contacts between them (Fig. 5f) on the gelatin-containing
scaffolds, while the spherical morphology of cells seeded on pure PHB fibers suggested that
hMSCs did not adapt to the scaffold yet (Fig. 5e) [41]. Accordingly, the composition of the
nanofibrous structures did affect hMSC development dynamics. Polymer/natural protein hybrid
scaffolds enhanced cell adaptation and development with the occurrence of filopodia only after 3
h of culture, as illustrated in Fig. 5j,1. In fact, gelatin possesses several integrin binding sites,
thus leading to a rearrangement of the cytoskeleton structure composed of actin filaments that
promote the filopodia generation. These filopodia are known to be responsible for the proper

hMSC adhesion and deployment [16,42].
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Fig. 5: SEM micrographs of nanofibrous scaffolds after 3 h of hMSC culture on (3, e, i) PHB, (b, f,
j) PHB/GEL, (c, g, k) PHB/GEL/nHA (blend), and (d, h, 1) PHB/GEL/nHA (spray). White bars

represent a scale of 10 ym.

The hMSC morphology was then examined after 3 days of cell culture (Fig. 6).
Interestingly, Fig. 6a illustrates the change of cell morphology on the PHB scaffold, i.e. from a
spherical shape to a flattened and spread shape. The increase in the spreading surface of cells,
which was also observed on the gelatin-containing scaffolds (Fig. 6b-d), could be attributed to a
significant affinity and favorable interactions with scaffolds. It should be noted that hMSCs grew
along the fibers, following the direction of the collector rotation. Moreover, the well-spread cells
exhibited a strong anchorage to the materials with the occurrence of filopodia forming focal
adhesions on the fiber surface (Fig. 6e-1). In the process of cell development, the inter-cellular
communication is essential in order to exchange miscellaneous signals concerning the
differentiation or other information. The generation of these communication channels was
noticeable with the formation of natural ECM. Obviously enough, this ECM with spherical pores
was mostly generated between two or more close cells through the production of slender

cytoplasmic projection, as detected in Fig. 6K,1.
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Fig. 6: SEM micrographs of with nanofibrous scaffolds after 3 days of hMSC culture on (3, €, i)
PHB, (b, f,j) PHB/GEL, (c, g, k) PHB/GEL/nHA (blend), and (d, h, 1) PHB/GEL/nHA (spray). White

bars represent a scale of 10 um.

After 6 days of cell culture, hMSCs were no longer independent, but formed a cell
network connected by the ECM, which was an initial step toward the formation of true cellular
tissue (Fig. 7). The spreading surface of cells increased significantly compared to that observed
after the third day of cell culture (see Fig. 6). The spread morphology of growing cells
demonstrated that they tended toward colonization of the entire scaffold surface up to reaching

confluence.
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Fig.7: SEM micrographs of interaction with nanofibrous scaffolds after 6 days of hMSC culture
on (a, e, i) PHB, (b, f, j) PHB/GEL, (c, g k) PHB/GEL/nHA (blend), and (d, h, 1) PHB/GEL/nHA

(spray). White bars represent a scale of 10 um.

Long-term Proliferation and Differentiation of hMSCs on Nanofibrous

Scaffolds

The scaffold ability to remain stable and to support hMSC proliferation and
differentiation for a long period plays a critical role in tissue regeneration. Therefore, cell
proliferation was investigated after 7, 14, and 21 days of culture to assess the cell growth (Fig.
8). As previously observed in the short-term investigation, the MTS assay initially revealed that
the cell number on the TCP control was slightly higher than those on the nanofibrous scaffolds.
Similar results have previously been reported, revealing that electrospun scaffolds may hinder
the first steps of cell adhesion and proliferation compared to TCPs [17,43]. This phenomenon
seems to be mediated by fiber topography, which leads to a decrease in the cytoskeleton
spreading and results in a slower initial development [8,44]. Nevertheless, a satisfactory cell
proliferation was observed for all scaffolds between 7 and 14 days of culture with a cell
confluence reached for about 120,000 cells. It should be noticed that cell proliferation was

slightly slower on PHB and PHB/GEL/nHA (spray) scaffolds, with cell numbers respectively 18
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% and 12 % lower than that on PHB/GEL/nHA (blend) scaffold. The lower proliferation rate on
the PHB scaffold may be due to a longer adaptation stage caused by the hydrophobicity of the
polyester and the absence of integrin binding sites in the polymer structure. In contrast, the
reason of a slower cell proliferation on the PHB/GEL/nHA (spray) scaffold could be attributed to
other factors. In fact, hMSCs seeded onto this HA-containing scaffold generated a higher ALP
activity (see Fig. 9), which could slow down the proliferation rate. Indeed, Owen et al. [45] have
evidenced the competition between hMSC proliferation and differentiation behaviors, revealing

that the increased expression of osteoblast markers leads to a decrease in the proliferation rate.
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Fig. 8: MTS assay of hMSC proliferation in osteogenic media on nanofibrous scaffolds of PHB,

PHB/GEL, PHB/GEL/nHA (blend), PHB/GEL/nHA (spray), and TCPs. Bars represent mean *

standard deviation (n=3).

One of the critical organic components produced during osteoblastic differentiation is
the ALP enzyme, because of its activity in the formation of mineralized matrix [46].
Nevertheless, ALP is considered as an early-stage biochemical marker of immature osteoblast
activity, and its transient activity was previously reported in the hMSC-induced process toward
osteolineage [47]. Even though ALP can be generated in miscellaneous tissues, including liver,
kidney or placenta, elevated levels are typically observed within cell metabolisms for bone
regeneration, during the initial phase of mineralization [48,49]. Fig. 9 clearly shows that the
presence of gelatin stimulated osteogenic differentiation with an ALP activity evaluated over the
21-day period for the gelatin-containing scaffolds significantly higher than that for neat PHB and
TCP supports. In the short-term biological investigation, we demonstrated that the presence of
gelatin promoted a faster cell development (see Fig. 5); therefore, it turned out that the gelatin

incorporation enhanced several cellular processes, such as growth and differentiation. It is
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noteworthy that the ALP activity was significantly increased on the PHB/GEL/nHA (spray)
scaffold with experimental results approximately 2.7, 2.0, and 1.8 times higher than those on
PHB and TCP supports after 7, 14, and 21 days of cell culture, respectively (Fig. 9). This
upregulation of ALP activity could be accounted for by an enhanced effect provided by
hydroxyapatite nanoparticles which are known to induce in-vitro osteoblastic differentiation
[20], as the sprayed nHAs on the fiber surface were in direct contact with hMSCs. No significant
difference was observed between PHB/GEL and PHB/GEL/nHA (blend) nanofibrous scaffolds,
which could be explained by the inclusion of nHAs within the latter fibers, thus hindering close
nanoparticle/cell interactions, and potentially inhibiting the bioceramic osteoinductive
properties.

Furthermore, it is noteworthy that the ALP activity of gelatin-containing scaffolds
reached a maximum value after 14 days of cell culture, whereas the ALP level associated with
PHB and TCP supports came to a standstill. This down-regulation or stabilization of ALP levels
is considered to be related to the cellular process switching into further steps, such as
mineralization [50]. In fact, the secretion of ALP as an early-stage marker decreases when the

cell phenotypic shift occurs.
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Fig. 9: Alkaline phosphatase activity of hMSCs cultured in osteogenic media on nanofibrous
scaffolds of PHB, PHB/GEL, PHB/GEL/nHA (blend), PHB/GEL/nHA (spray) and TCPs. Results
are normalized per cell as determined by the DNA assay (n = 3). Asterisks indicate significant
difference obtained by t-test. (*), (**), and (***) represent respectively p < 0.05, p < 0.01, and p <
0.001.

Although the upregulation of ALP activity was demonstrated, the non-specific character

of this biomarker toward osteogenic differentiation implies a necessary evaluation of late-stage
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indicators to confirm the actual cell phenotype. Therefore, ECM mineralization was both
qualitatively and quantitatively determined by using Alizarin Red Staining (ARS), as shown in
Fig. 10 and 11. The hMSC ability to induce biomineralization is considered as an evidence of
fully differentiated stem cells toward mature osteoblasts [47,51]. Fig. 10 illustrates that the
amount of minerals deposited on the scaffolds after 21 days of incubation in an osteogenic
medium was higher than that observed after 14 days, which could arise from the increase in the
hMSC number undergoing osteoblastic differentiation and stepping in a mineralization phase.
More precisely, it is noteworthy that the calcium phosphate deposition for the PHB/GEL/nHA
(spray) scaffold (Fig. 10d,h) was higher than that for the other scaffolds, thus confirming that
the presence of nHA directly on the fiber surface enhanced hMSC differentiation.

PHB/GEL PHB/GEL/nHA(blend) PHB/GEL/nHA(spray)

PHB

Fig. 10: Optical microscopy images for the ARS of the calcium mineralization associated with

hMSCs cultured on the nanofibrous scaffolds after 14 days (a-d) and 21 days (e-h) of incubation

in osteogenic media.

For a comparative quantification, the mineralized calcium content was also measured
after 7, 14, and 21 days of incubation in osteogenic media (Fig. 11). As expected, after 7 days,
there was no significant difference between the calcium content generated from hMSCs seeded
on the different scaffolds and on TCPs. Higher calcium deposition values were determined after
14 and 21 days with a constant increase for all the studied scaffolds. Interestingly, the
incorporation of gelatin within the fibrous architectures led to a higher mineral deposition,
which could be correlated to the significantly higher ALP expression as previously shown in Fig.
9. More specifically, for the PHB/GEL/nHA (spray) scaffold, hMSC mineralization was
significantly improved with a level roughly three times and twice as high as those found for PHB
and TCP supports after 14 and 21 days, respectively. One such result was in good correlation

with the qualitative images observed after ARS, as shown in Fig. 10. Further, compared to the
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nHA-blended scaffold, higher values of calcium deposition were found for the nHA-sprayed
scaffold with a significant increase of 37 % for the mineralization level. Such a result clearly
demonstrated that the hydroxyapatite nanoparticles covering the fiber surface induced an
enhanced effect on directing hMSCs toward the osteoblast phenotype, thus corroborating again
the efficiency of the nHA electrospraying deposition process coupled to the electrospun fiber

formation in order to afford direct interactions between cells and the bioceramic.
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Fig. 11 : hMSCs mineralization quantification by ARS on nanofibrous scaffolds of PHB, PHB/GEL,
PHB/GEL/nHA(blend), PHB/GEL/nHA(spray), and TCPs after 7, 14, and 21 days of incubation
in osteogenic media (n = 3). Asterisks indicate significant difference obtained by ¢t-test. (*), (**),

and (***) represent respectively p < 0.05, p < 0.01, and p < 0.001.

After 3 weeks in osteogenic media, the cell development was observed by SEM (Fig. 12)
in order to display cell-biomaterial interactions as well as bone matrix production. Fig. 12
shows well-spread hMSCs with a flattened-shape morphology, thus revealing highly favorable
interactions with all the scaffolds and a high cytocompatibility of the latters. Furthermore, the
hMSC layers on the nanofibrous scaffolds exhibited the occurrence of filopodia which linked
cells with the nanofibers, and above all generate their own direct communication channels. The
cellular development tended to a complete covering of the scaffold surface with the secretion of
ECM, thus indicating the hMSC confluence and the effective formation of new cellular tissue.
Further, Fig. 12e-h illustrates that the newly formed ECM secreted several aggregations of
globular bioapatite mineral accretions which were in intimate contact with cells. As previously
reported [22,52], this mineral deposition occurred as the first step of osteogenesis, and
therefore of bone regeneration. Noticeably, the PHB/GEL/nHA (spray) scaffold enabled the
highest extent of mineral deposits with the formation of miscellaneous larger aggregates (Fig.

12d,h), which could be expected on the basis of the whole set of obtained results.
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Fig. 12: SEM micrographs displaying morphology and mineralization of hMSCs after 21 days of
culture in osteogenic media on (a,e) PHB, (b,f) PHB/GEL, (c,g) PHB/GEL/nHA (blend), and (d,h)
PHB/GEL/nHA (spray). White bars represent a scale of 20 um.

The evidence that such aggregates corresponded unambiguously to bioapatite secreted
by the new cellular tissue was provided by EDX spectroscopic detection, as exhibited in Fig. 13.
Fig. 13a represents the SEM image that included a large mineral deposit on the PHB/GEL/nHA
(spray) scaffold and was scanned by EDX to determine its elemental composition. As shown in
Fig. 13b, the EDX spectrum revealed high calcium and phosphorous peaks, thus demonstrating
the substantial amounts of both elements in the analyzed area. Although EDX spectroscopy is
not a suitable technique for determining calcium and phosphorous stoichiometry, due to
confounding signals with the platinum/palladium coating used in SEM analyses, this spectrum
clearly indicated the composition of the aggregates secreted by growing hMSCs. Fig. 13c,d show
an elemental composition mapping for calcium and phosphorous, respectively. These mappings
displayed exactly the same shape as that of the mineral deposit on the fibers (Fig. 13a), thus

confirming its bone-like composition.
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Fig. 13: (a) SEM micrograph of mineral deposits secreted by hMSCs after 21 days of osteogenic
differentiation; (b) EDX spectrum showing the presence of peaks Ca and P detection; elemental

mapping of mineral deposits of (c) Ca and (d) P.

This investigation demonstrated that biomimetic PHB-based nanofibrous scaffolds were
suitable for cell adhesion, proliferation, and differentiation up to mineral deposit secretion.
Furthermore, the ability to stimulate the osteogenic behavior of hMSCs was enhanced for the
PHB/GEL/nHA (spray) scaffold with a higher level of biomineralization. The deposition of nHAs
on the fiber surface by the electrospraying process permitted to transmit efficiently the
bioceramic osteoinductive properties to cells, thus inducing a synergistic enhancement of the
stimulatory effect of the osteogenic medium toward cell differentiation. The exact mechanism
leading to the beneficial effects brought by nHAs on the differentiation is still unclear, while the
bioceramic may influence the cell surface receptors which induce the activation of signaling
pathways related to osteogenesis [22]. In addition, Jung et al. [53] have demonstrated that Ca?+

released from HA activates the expression of bone-associated proteins in MC3T3-E1 cells.

CONCLUSION

The present investigation describes straightforward and robust routes toward promising
electrospun biocomposite scaffolds with a potentially mineralized surface for bone tissue

engineering. The short-term biological investigation has shown that the scaffolds exhibit a
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continuous cell proliferation with a faster evolution of cell morphology for the gelatin-containing
materials. In addition, the long-term biological investigation has clearly demonstrated that
hMSCs seeded onto the nHA-sprayed scaffold develop a significantly higher level of ALP activity,
as well as a higher biomineralization rate compared to the other scaffolds, and especially to PHB
and TCP supports. Consequently, the nHA-sprayed framework has shown its capacity for
enhancing osteoblastic differentiation and its suitability for stem cell development toward bone
regeneration. The fiber surface deposition of nHAs by the electrospraying process enables their
direct exposure to hMSCs for an efficient transmission of the bioceramic osteoinductive and
osteoconductive properties.

Accordingly, we believe that electrospinning/electrospraying-derivatized biocomposite
scaffolds may facilitate hMSC colonization and the subsequent osteoblastic differentiation in
vitro that may translate to improved bone formation, when implanted in vivo in tissue

engineering strategies.
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES

Cette these a été initiée pour répondre la problématique de la régénération osseuse pré-
implantaire, en proposant une alternative aux dispositifs conventionnels de greffage
actuellement utilisés. Située a l'interface de la chimie macromoléculaire, de la science des
matériaux et de la biologie, cette étude a couvert un large spectre de compétences et a fait appel
aux nombreuses techniques propres a chaque domaine pour concevoir de nouveaux matériaux,
de leur synthese ou modification chimique jusqu’a leur mise en ceuvre, et leur aptitude a étre
utilisés comme supports de culture cellulaire. Notre stratégie a reposé sur I'élaboration de
nouveaux supports poreux a base de polymeéres biocompatibles et biodégradables qui doivent
permettre dans une premiére étape, I'adhésion, la prolifération et la colonisation des cellules sur
les supports avant implantation. Les matériaux élaborés doivent idéalement étre ostéoinductifs,
ostéoconductifs et ostéogéniques en possédant en leur sein des précurseurs ostéoblastiques
pouvant se différencier en cellules osseuses matures. Au niveau de leur structure, on attend
idéalement des matériaux qu’ils possedent une forme et une taille qui permettent son
intégration parfaite dans le site d’implantation, des capacités mécaniques suffisantes pour
supporter les contraintes de la fonction de 1'os et une résorption progressive qui n’interfére pas

avec le fonctionnement normal du tissu.

Pour pouvoir répondre a ce lourd cahier des charges nous avons cherché a maitriser
I'architecture tridimensionnelle, la porosité du matériau et a contréler la chimie de surface.
Grace a la technique du filage électrostatique (« electrospinning »), il est possible de produire
des fibres de diametre submicronique, ce qui ouvre la voie a de nouvelles avancées tout a fait
intéressantes dans le domaine de la maturation des cellules in vitro. Les polyesters bactériens
de type PHAs, dont les potentialités fondées sur la polyvalence de la bioconversion et I'apport de
la modification chimique post-polymérisation ne sont plus a démontrer, ont été sélectionnés
comme des polymeres prometteurs dans le cadre de cette étude. Apres étude des propriétés
macroscopiques des solutions de filage, il a donc fallu déterminer les propriétés physico-
chimiques des nanofibres de PHAs obtenues par filage électrostatique pour en comprendre toute
leurs potentialités. Cette étude a reposé sur différents PHAs afin de pouvoir valider nos
conclusions sur la potentialité de cette famille de polymeres (PHB, PHBHV, PHBHHx, PHOU et

PHAs fonctionnalisés).

Un second objectif, développé dans le deuxieme chapitre, a été de développer une
nouvelle approche de synthese facile, rapide et a faible colt énergétique, qui s’insére
parfaitement dans la thématique actuelle qui vise a privilégier des procédés en accord avec les

principes de la chimie verte. L’efficacité du chauffage diélectrique par micro-ondes a été mise a
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profit pour synthétiser des copolymeéres diblocs a base de PHAs et de PLA. L’intérét de ces
copolymeres réside dans le fait qu'un des partenaires soit facilement hydrolysable, ce qui
permet d’envisager I'élaboration de matériaux électrofilés nanofibreux dont la double porosité
constitue un atout majeur dans le cadre de I'ingénierie tissulaire. Cette étude systématique a
permis de confirmer la potentialité de l'activation sous micro-ondes qui peut étre
avantageusement utilisée dans le domaine de la chimie macromoléculaire en permettant la
synthése contrdlée de copolymeres avec un gain de temps incontestable. D’autre part, cette
étude a montré qu’en présence d’'un controle rigoureux de la température de la solution et d’'une
agitation efficace, aucune altération de la cinétique ou du caractére contro6lé de la polymérisation
n'a pu étre observé, démontrant ainsi 'absence d’un effet spécifique des micro-ondes sur les
réactions impliquant ce type de mécanisme.

L’activation sous micro-ondes a également été utilisée avec succes pour préparer des
oligomeres de PHAs a partir des polyméres natifs, ce qui représente une étape cruciale dans
élaboration de nouveaux matériaux a base de PHAs. En effet, la polyvalence des bactéries
permet de moduler et controler la composition molaire des copolymeres avec des rendements
de synthese plus ou moins élevés, mais aucun contréle efficace de la masse molaire n’a été a ce
jour démontré dans la littérature. La dégradation rapide et controlée, obtenue par chauffage
sous micro-ondes, ouvre la voie a de nouvelles architectures incorporant des PHAs mais
également d’autres produits issus de ressources renouvelables.

Le troisiéme chapitre a été consacré a I'étude systématique des conditions d’électrofilage
de solutions de PHAs. Cette étude a permis de comprendre et d’établir I'importance du contrdle
des parameétres physico-chimiques des solutions de polymeres destinées au filage. Les résultats
obtenus, apres électrofilage, démontrent que le diametre des fibres électrofilées ainsi que la
morphologie poreuse, dépendent fortement du régime de concentration, de la nature du solvant
et de la structure du polymeére. La fonctionnalisation des supports a base de PHAs par des
nanoparticules d’hydroxyapatite a été réalisée par une approche tout a fait originale combinant
simultanément I’ « electrospinning » et 1’ « electrospraying », ce qui assure une exposition
optimale des nanoparticules d’hydroxapatite pour les cellules ainsi que cela a été étudié et
confirmé lors d’'une étude de culture in vitro de cellules souches mésenchymateuses humaines
(hMSCs).

Une fonctionnalisation chimique par réaction d’addition thiol-ene ou par greffage
photochimique a également été développée et a permis de préparer des supports présentant en
surface des fonctions acide carboxylique ou époxyde qui peuvent étre mobilisées pour coupler
des molécules pro-adhésives nécessaires pour optimiser l'activité biologique de ces nouveaux

supports.

215



Conclusion et perspectives

Le dernier chapitre a été consacré a l'étude plus approfondie des potentialités
biologiques des nouveaux supports électrofilés a base de PHAs et fonctionnalisés avec une
protéine de la matrice extracellulaire (la gélatine) et/ou des nanoparticules d’hydroxyapatite, de
maniére a induire la prolifération, la différentiation et la minéralisation des hMSCs en contact
avec ces matériaux nanofibreux. Le point important qui a été dégagé de cette partie concerne la
nécessité de la fonctionnalisation superficielle des supports, que ce soit par la présence de
gélatine qui assure une développement cellulaire plus rapide ou par I'hydroxyapatite dont la
présence en surface est a lorigine d'une différentiation ostéoblastique et d’une
biominéralisation des hMSCs exaltée, en raison d’interactions directes entre la biocéramique et

les cellules.

Les perspectives ouvertes par ce travail sont doubles. Elles se situent dans la continuité
des travaux menés en collaboration avec les diverses équipes de recherches pour étendre les
applications des nanofibres électrofilées étudiées, a savoir élaborer des nanofibres de porosité
contro6lée a base de PHAs et fonctionnaliser les supports pour obtenir des matériaux avec un réel
potentiel thérapeutique et clinique pour la régénération tissulaire. Ainsi, il serait intéressant
d’étudier plus précisément des matériaux a base de PHA-b-PLA/gélatine fonctionnalisés par des
nanoparticules d’hydroxyapatite « électrosprayées» dont la composition massique est a
optimiser, compte tenu de la possibilité de réticuler la gélatine pour renforcer les propriétés
mécaniques et de créer une double porosité grace a la présence de PLA. Il s’agira de réussir a
synthétiser des copolymeres a blocs PHA-b-PLA de masses molaires élevées afin d’étre
compatibles avec le  procédé  d’«electrospinning».  L’utilisation  d’oligomeres
dihydroxytéléchéliques de PHAs pour préparer des triblocs PLA-b-PHA-b-PLA ou de
macromonomeres acryliques de PLA pour générer des copolyméres greffés pourraient répondre
a cette problématique.

La fonctionnalisation de ces supports apparait comme une étape incontournable pour
espérer supplanter les dispositifs existants. L’approche par «grafting from» avec le
méthacrylate de glycidyle ouvre la perspective de pouvoir greffer des glycosaminoglycanes
(GAGs) ou des molécules biomimétiques, voire des facteurs de croissance qui pourront stimuler
la prolifération, la migration et le phénotype ostéogénique de cellules souches in vitro en
fonction de leur composition chimique.

La nature fibrillaire des mats et la fonctionnalisation orientée permet d’envisager la création
d'un réseau a travers lequel les cellules peuvent se déplacer et se retrouver dans un contexte
tridimensionnel équivalent a celui qu’elles connaissent in vivo. Le fait de disposer de matériaux
pouvant constituer des modeéles tridimensionnels de matrices extracellulaires capables d’induire
la différentiation cellulaire in vitro apparalt comme un défi ambitieux dont la réussite pourrait

offrir une alternative thérapeutique intéressante dans le cadre de la reconstruction tissulaire.
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RESUME

Les structures poreuses tridimensionnelles fonctionnelles possedent un fort potentiel dans de
nombreuses applications biomédicales. Nous avons ainsi orienté nos travaux vers l'élaboration de
nouveaux matériaux capables de répondre a plusieurs criteres pour I'ingénierie tissulaire osseuse. Du fait
de leur biodisponibilité, leur biocompatibilité et leur biodégradabilité, les poly(3-hydroxyalcanoate)s
(PHAs) présentent des propriétés particulierement adaptées pour ce type d’application.

Dans un premier temps, nous avons développé de nouvelles stratégies controlées, rapides et aisées,
de synthése de copolymeres a blocs a base de PHAs ainsi que de production d’oligoesters par activation
sous micro-ondes. Par ailleurs, 'absence d’effet « non-thermique » des micro-ondes sur la polymérisation
par ouverture de cycles du D,L-lactide a également été démontrée grace a une investigation systématique.

Dans un second temps, 1'élaboration de divers matériaux tridimensionnels nanofibreux par
électrofilage (« electrospinning ») a été réalisée afin de fabriquer des structures a base de PHAs de
différentes morphologies avec la formation de fibres dans une large gamme de diametres ou encore avec
des topographies de surface controlées (nanopores ou rainures). Plusieurs stratégies de
fonctionnalisation superficielle ont été également mises au point telles que le dépot de nanoparticules
d’hydroxyapatite selon un procédé original couplant les techniques de I’ « electrospinning » et de
I' « electrospraying », ou encore le « co-electrospinning » de la gélatine. De nouvelles approches de
couplage covalent de molécules en surface des fibres de PHAs par chimie « click » ou par ouverture de
fonctions époxyde préalablement introduites ont également été développées. Enfin, des investigations
biologiques in vitro ont permis de mettre en lumiere les potentialités de ces nouveaux matériaux
nanofibreux comme supports de culture cellulaire a travers I'évaluation de I'adhérence, la prolifération et
la différentiation de cellules souches mésenchymateuses humaines (hMSCs) pluripotentes vers un
phénotype ostéoblastique.

Mots-clés : poly(3-hydroyalcanoate)s, activation sous micro-ondes, « electrospinning »,
« electrospraying », hydroxyapatite, gélatine, investigations biologiques in vitro.

SUMMARY

Functional three-dimensional porous scaffolds possess a high potential in many biomedical
applications. We have thus oriented our work toward the elaboration of new materials able to meet
several criteria for bone tissue engineering. Due to their renewability, their biocompatibility, and their
biodegradability, poly(3-hydroxyalkanoate)s (PHAs) exhibit properties particularly suitable for this type
of application.

First, we have developed novel controlled strategies that are rapid and straightforward for the
synthesis of PHA-based block copolymers as well as for the production of oligoesters upon microwave
activation. Moreover, the absence of “non-thermal” microwave effect in the ring-opening polymerization
of D,L-lactide was also demonstrated through a systematic investigation.

Second, the elaboration of miscellaneous three-dimensional nanofibrous materials by
electrospinning has been performed to produce PHA-based frameworks with different morphologies
through the formation of fibers in a wide range of diameters or with controlled surface topography
(nanopores or channels). Several strategies for surface functionalization have also been implemented,
such as the deposition of hydroxyapatite nanoparticles by an original combination of the electrospinning
and electrospraying techniques or by the co-electrospinning of gelatin. New approaches toward covalent
coupling of molecules on the PHA fiber surface by “click” chemistry or by ring-opening of previously
introduced epoxide groups have also been developed. Lastly, in-vitro biological investigations have
highlighted the potential of these new nanofibrous materials as cell culture supports through the
evaluation of the adhesion, proliferation, and differentiation of pluripotent human mesenchymal stem
cells (hMSCs) toward an osteoblastic phenotype.

Keywords: poly(3-hydroyalkanoate)s, microwave activation, electrospinning, electrospraying,
hydroxyapatite, gelatin, in vitro biological investigations.



