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Résumé 

L’ingénierie des biomatériaux a connu un essor prodigieux ces dernières décennies passant de matériaux 

simples à des structures plus complexes, particulièrement dans le domaine cardiovasculaire. Cette évolution 

découle de la nécessité des biomatériaux de permettre la synergie de différentes propriétés, dépendantes de leurs 

fonctions, qui ne sont pas forcément toutes compatibles. Historiquement, les premiers matériaux utilisés dans 

la conception de dispositifs médicaux étaient ceux présentant le meilleur compromis entre les propriétés 

physico-chimiques, mécaniques et biologiques que nécessitait leur application. Cependant, il se peut que le 

dispositif possède les bonnes propriétés physico-chimiques ou mécaniques, mais que sa biocompatibilité soit 

insuffisante induisant ainsi des complications cliniques. 

Afin d’améliorer ces propriétés biologiques tout en conservant les propriétés de volume du matériau, une 

solution est d’en modifier la surface. L’utilisation d’un revêtement permet alors de moduler la réponse 

biologique à l’interface biomatériau-hôte et de diminuer les effets indésirables. Ces revêtements sont optimisés 

selon deux critères principaux : la réponse biologique et la réponse mécanique. Pour la réponse biologique, les 

deux approches principales sont de mettre au point des revêtements proactifs qui engendrent l’adhérence, la 

prolifération ou la migration cellulaire, ou passifs, qui, principalement, sont inertes et empêchent l’adhérence 

de composés biologiques. 

Des revêtements plus complexes utilisent les deux approches permettant l’adhérence spécifique de certaines 

cellules tout en empêchant l’adhérence d’autres composants biologiques. Cette pratique est très utile pour lutter 

contre la resténose, complication survenant après opération de l’athérosclérose qui obstrue les vaisseaux 

sanguins. Une pratique courante est la pose d’un stent qui permet d’ouvrir l’artère de nouveau et de rétablir le 

flux sanguin. Le phénomène de resténose obstrue de nouveau le vaisseau sanguin, majoritairement par la 

prolifération incontrôlée de cellules musculaires lisses. La recherche sur les revêtements contre la resténose 

vise à inhiber la prolifération de ces cellules tout en facilitant la ré-endothélialisation. Les revêtements 

permettraient alors, à la fois de favoriser l’adhérence et la prolifération de cellules endothéliales et de limiter 

celles des cellules musculaires lisses à la surface du stent ou en limitant toute adhérence non-spécifique. 

Il a été démontré lors d’études précédentes qu’un copolymère à base de dextrane et de poly(méthacrylate de 

butyle) (PBMA) répondait à ces critères biologiques et qu’il possédait en plus une bonne résistance à la 

déformation, paramètre important lié à la déformation induite lors de l’implantation d’un stent. L’approche de 

ce projet était d’utiliser ce copolymère comme revêtement de stent et d’en améliorer la stabilité à long terme en 

formant des liens covalents avec le substrat. Pour ce faire, cela nécessitait l’activation de la partie dextrane du 

copolymère afin de pouvoir le greffer au substrat. Il était important de vérifier pour chaque étape l’influence 

des modifications effectuées sur les propriétés biologiques et mécaniques des matériaux obtenus, mais aussi 

d’un point de vue de la chimie, l’influence que cette modification pouvait induire sur la réaction de 

copolymérisation. 
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Dans un premier temps, le dextrane est modifié par oxydation et carboxyméthylation puis greffé à des surfaces 

fluorocarbonées L’analyse physico-chimique des polymères de dextrane modifiés versus leur greffage permet 

de choisir une voie de modification préférentielle qui n’empêchera pas ultérieurement la copolymérisation. La 

carboxyméthylation permet ainsi d’obtenir un meilleur recouvrement de la surface tout en conservant la 

structure polysaccharide du dextrane. Le greffage du dextrane carboxyméthylé (CMD) est ensuite optimisé 

selon différents degrés de modification, tenant compte aussi de l’influence que ces modifications peuvent 

induire sur les propriétés biologiques. Finalement, les CMD précédemment étudiés, avec des propriétés 

biologiques définies, sont copolymérisés avec des monomères de méthacrylate de butyle. Les copolymères ainsi 

obtenus ont été ensuite caractérisés par des analyses physico-chimiques, biologiques et mécaniques. 

Ceux-ci ont présenté des propriétés mécaniques intéressantes, montrant une bonne résistance à la déformation, 

ainsi que des propriétés anti-adhérentes vis-à-vis des cellules. La réponse biologique obtenue avec ces 

copolymères n’était pas celle espérée pour l’application initiale visée, certes, mais elle ouvre la voie à des 

applications médicales qui nécessitent des revêtements anti-adhérents, ou encore antibactériens et 

antithrombogènes. 
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Abstract 

The last decades have witnessed the remarkable growth of biomaterial science and engineering field, especially 

for cardiovascular applications, for which devices have evolved from simple material to complex structures. 

This development has stemmed from the necessity for biomaterials to exhibit different properties, related to 

their function, which are not always inherently compatible. Historically, the first materials selected for medical 

devices conception were the ones exhibiting the best compromise between all the physicochemical, mechanical 

and biological requirements. Nevertheless, while physicochemical and mechanical properties are often handily 

combined, the development of materials which also possess suitable biological properties have proved to be 

much more challenging, leading to clinical complications. 

Surface modification represents a valid solution to improve the biological performances of medical devices 

while maintaining the bulk properties of the material. Biomaterial coatings may modulate the biological 

response at the biomaterial-host interface and decreases the undesirable effects. Coatings have been optimized 

in regards to two main aspects: the biological response and the mechanical response. For the biological 

response, the two main approaches consist in 1) inducing cell adhesion, proliferation or migration with pro-

active coatings and 2) using inert material, mostly, and avoiding the adhesion of any biological components 

with passive coatings. 

More complex coatings include the two approaches, allowing the adhesion of a specific type of cell while 

repelling other biological components adhesion. This method has been very useful against the restenosis 

phenomenon which obstructs blood vessels. A common practice is vessel stenting, a procedure that enables the 

reopening of the vessel and the restoration of the blood flow. Restenosis causes the new narrowing of the vessel, 

mostly due to uncontrolled smooth muscle cell proliferation. Researchers looked for coatings capable of 

limiting the restenosis occurrence by inhibiting this cell proliferation along with facilitating the re-

endothelialization. Thus, the coatings would be able to improve endothelial cells adhesion and proliferation and 

to inhibit smooth muscle cells ones as well as avoiding non-specific adhesion. 

Previous studies showed that a copolymer made of dextran and poly(butyl methacrylate) (PBMA) demonstrated 

such biological properties and a good resistance to deformation, which is an important parameter related to the 

deformation implied in a stent implantation. In this work, the approach was to use this copolymer as a stent 

coating and to increase its long-term stability by providing covalent bonds with the substrate. To do so, the 

dextran part of the copolymer firstly needed to be activated in order to be grafted to the surface. Thus, it was 

important to ascertain the influence of the multiple modifications on the biological and mechanical properties 

of the resulting materials at each step, but also towards a chemical point of view, the influence that these 

modifications may have on the subsequent copolymerization. 

First, dextran was modified by oxidation (OxD) and carboxymethylation (CMD) reactions and grafted to 

fluorocarbon surfaces. Physicochemical analyses were used to validate a way of dextran modification which 
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allowed the grafting without hindering the subsequent copolymerization. The modification by 

carboxymethylation was selected and CMD grafting was subsequently optimized to study the influence of the 

modification degree upon the biological response. The resulting copolymers were then characterized by 

physicochemical, biological and mechanical analyses. 

They presented interesting mechanical properties, exhibiting a good resistance to deformation, as well as cell 

antiadhesive properties. The biological response obtained with the copolymers was not as expected for the 

application aimed, but pave the way to medical applications requiring antiadhesive coatings, or antibacterial 

and antithrombogenic coatings. 
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Avant-propos 

Le travail présenté dans cette thèse a été effectué dans le cadre d’une cotutelle entre l’Université Laval (Québec, 

Canada) et l’Université Paris XIII (Villetaneuse, France). Le projet s’articule principalement autour de 

l’utilisation du dextrane en tant que revêtements pour des applications vasculaires utilisant différentes 

techniques de recouvrement. Pour ce faire, il met en jeu la synthèse de dérivés du dextrane ainsi que la synthèse 

de copolymères à base de ces dérivés. 

Afin de mener à bien la synthèse, la fabrication des revêtements ainsi que la caractérisation physico-chimique 

et biologique des matériaux utilisés dans ce projet, les deux laboratoires ont amené leurs expertises respectives : 

 Le Laboratoire de Biomatériaux et Bioingénierie (LBB) à l’Université Laval, a développé depuis 

plusieurs années des techniques de caractérisation de surfaces approfondies autour de la problématique 

des revêtements de stents. En effet, les travaux du laboratoire ont, entre autres, permis de développer 

un revêtement de stent à base de polymère fluorocarboné déposé par plasma. Ce substrat de base a 

permis le développement de plusieurs projets de recherche en matière de revêtements et de techniques 

de caractérisation physico-chimiques mais aussi biologiques et mécaniques. Parmi ces techniques se 

trouvent la spectroscopie photoélectronique des rayons X, la microscopie électronique à balayage, 

l’angle de contact en statique, la culture cellulaire et bactérienne in vitro, ou encore les tests de traction. 

 Le Laboratoire de Recherche Vasculaire Translationnelle à l’Université Paris XIII (LVTS, Inserm 

U1148), anciennement connu sous le nom du laboratoire de Bio-ingénierie des Polymères 

Cardiovasculaires (jusque fin 2013), a porté une importante partie de sa recherche sur le 

développement de biomatériaux à base de polymères naturels : les polysaccharides. Ces biomatériaux 

utilisent les polysaccharides dans le domaine l’ingénierie tissulaire sous forme d’échafaudage, 

d’imagerie médicale ou encore de revêtements de stent. Pour ce faire, le laboratoire a développé son 

expertise aussi bien dans la chimie des polymères que dans la validation in vivo et in vitro des 

biomatériaux, utilisant des techniques d’analyse comme la résonance magnétique nucléaire, la 

chromatographie d’exclusion stérique ou encore la spectroscopie infrarouge.  

De ce fait, les expertises complémentaires des deux laboratoires ont permis la réalisation de ce projet 

multidisciplinaire. 

Le premier chapitre de cette thèse présente le contexte général dans lequel s’inscrit ce travail et les 

problématiques qui lui sont associées. Le chapitre 2 fait l’état de la littérature liée au projet lui-même et de la 

méthodologie utilisée. Les chapitres 3, 4 et 5 présentent les résultats obtenus ainsi que leur discussion, et font 

l’objet de 3 articles scientifiques. 
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Chapitre 3 : Polysaccharides grafting on fluorocarbon films deposited by plasma on 316L stainless steel for 

long term stable stent. 

Le premier article a pour but d’étudier la synthèse de dérivés du dextrane et leur greffage sur des surfaces 

fluorocarbonées selon différentes modifications. 

Auteurs : Eléonore C. Michel, Pascale Chevallier, Amélie Barrère, Didier Letourneur et Diego Mantovani 

Journal : Advanced Materials Research 409 (2011) 164-169, soumis en Mars 2011 publié en Novembre 2011 

Le premier article fait l’objet d’un compte rendu de conférence qui permet de présenter des résultats approfondis 

ainsi que préliminaires. Pour cet article, j’ai effectué toutes les expériences ainsi que la rédaction et la mise en 

forme. Pascale Chevallier m’a conseillé sur la structure et le contenu. Amélie Barrère m’a guidé sur les 

expériences effectuées. Les autres auteurs y ont apporté leurs corrections. 

Note : des changements mineurs ont été apportés à ce chapitre par rapport à l’article publié par souci 

d’uniformité du manuscrit. 

Chapitre 4 : Dextran grafting on PTFE surface for cardiovascular applications 

Dans ce second article, la synthèse de dextrane carboxyméthylés (CMD) a été effectuée et les polymères ont 

été caractérisés. Le greffage du CMD a été optimisé sur des surfaces aminées de PTFE. L’hécompatibilité et 

l’adhérence cellulaire des surfaces produites ont été étudiées. 

Auteurs : Eléonore C. Michel, Vanessa Montaño-Machado, Pascale Chevallier, Amélie Labbé-Barrère, Didier 

Letourneur et Diego Mantovani 

Journal : Biomatter 4 (2014) e28805, soumis en Janvier 2014, accepté en Mai 2014, publié en Avril 2014 

Le greffage des surfaces et la caractérisation ont été effectués par Pascale Chevallier et moi-même. Vanessa 

Montaño-Machado a conçu et effectué les tests biologiques. J’ai effectué l’entière rédaction (texte, figures et 

tableaux) qui a été corrigée par les auteurs. Pascale Chevallier et Vanessa Montaño-Machado m’ont conseillé 

pour la structure et le contenu. 

Chapitre 5 : Dextran and poly(butyl methacrylate) graft copolymers as non-adherent materials for vascular 

applications 

Auteurs : Eléonore C. Michel, Pascale Chevallier, Caroline Loy, Lucie Lévesque, Didier Letourneur et Diego 

Mantovani 

Journal : Cet article doit être soumis à Macromolecular Bioscience 

Pour cet article, tous les auteurs ont participé au choix et à la conception des expériences. J’ai effectué toutes 

les expériences de synthèses, de caractérisation et les tests mécaniques. Caroline Loy et Lucie Lévesque m’ont 
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aidé à concevoir, réaliser et analyser les essais biologiques. J’ai effectué l’entière rédaction (texte, figures et 

tableaux) qui a été corrigée et améliorée par les autres auteurs. 

Après les résultats, le chapitre 6 présente une discussion générale sur le travail effectué, mettant en relief la 

démarche utilisée, les défis rencontrés, ainsi que les perspectives. Les conclusions générales du projet sont 

présentées dans le chapitre 7. Le chapitre 8 contient des annexes présentant les résultats de travaux non 

publiés. 
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Recouvrements à base de dextrane pour applications médicales 

1. Introduction 

1.1. Les maladies cardiovasculaires et leurs traitements 

1.1.1. Le système cardiovasculaire 

Le système cardiovasculaire 

Le système cardiovasculaire est composé du cœur, des vaisseaux sanguins et du sang, qui permettent la 

distribution de l’oxygène et des nutriments à tous les organes (Figure 1). Le cœur est un organe creux et 

musculaire qui assure la circulation sanguine par des contractions rythmiques. Ainsi, le sang oxygéné est 

distribué depuis le ventricule gauche du cœur vers tous les organes du corps par l’intermédiaire des artères 

systémiques puis, suite à l’échange gazeux, le sang désoxygéné est ramené dans l’oreillette droite par les veines 

systémiques : il s’agit de la circulation systémique. La circulation pulmonaire, quant à elle, a pour fonction de 

réoxygéner le sang veineux arrivant de l’artère pulmonaire par le biais des alvéoles pulmonaires, puis de 

renvoyer le sang oxygéné au cœur par la veine pulmonaire. 

 

Figure 1 : Le système circulatoire sanguin.1 



 

2 
 

Les artères 

Les artères, les veines et les capillaires constituent les trois types de vaisseaux sanguins. Dans le corps humain, 

on estime qu'ils s'étendent sur une longueur totale d'environ 100 000 km. Les capillaires sont les plus petits 

vaisseaux sanguins mesurant de 5 à 10 µm de diamètre et forment des réseaux ramifiés à travers lesquels les 

échanges de substances chimiques entre le sang et les cellules se font. Ces réseaux de capillaires sont reliés, 

d’une part, aux veines qui possèdent des valvules imposant le sens de la circulation au sang, et d’autre part, aux 

artères. Les artères sont constituées de trois tuniques (Figure 2) : 

- L’adventice : est la couche externe de l’artère permettant son ancrage aux tissus environnants. Elle est 

composée de tissus conjonctifs qui contiennent des cellules, des fibres de collagènes et quelques fibres 

élastiques qui permettent à l’artère de s’étirer sans subir de dilatation excessive. Parmi les cellules du 

tissu conjonctif se trouvent les fibroblastes dont la fonction principale est la synthèse de matrice 

extracellulaire et de collagène et qui tiennent un rôle détermination dans le processus de cicatrisation. 

- La media : est comprise entre les membranes limitantes élastiques interne et externe. Elle est 

majoritairement constituée de cellules musculaires lisses et de constituants extracellulaires comme 

l’élastine, le collagène et des protéoglycanes. Les cellules musculaires lisses sont orientées dans la 

direction circonférentielle de l’artère et assurent la vasomotricité du vaisseau en se contrant ou en se 

relaxant en fonction du débit sanguin. 

- L’intima : est la tunique interne de l’artère et est constituée d’une fine couche de tissu conjonctif et de 

l’endothélium. L’endothélium est une monocouche de cellules endothéliales orientées dans le sens du 

flux sanguin. Ces cellules sont en contact direct avec le sang et permettent l’échange de constituants 

avec les tissus environnants. Elles ont la possibilité de migrer et de proliférer sur le site d’une lésion 

lorsque l’endothélium est endommagé.  

   

Figure 2 : Structure d’une artère.2 
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Le sang 

Le sang appartient au groupe des tissus conjonctifs contenant plusieurs types de cellules en suspension dans un 

fluide aqueux appelé plasma. Le corps humain moyen contient de 4 à 6 L de sang. Trois types de cellules sont 

en suspension dans le plasma sanguin :  

- Les globules rouges (érythrocytes) : qui transportent l’oxygène (O2). 

- Les globules blancs (leucocytes) : qui constituent un des moyens de défense de l'organisme. 

- Les plaquettes (thrombocytes) : qui jouent un rôle principal dans la coagulation sanguine.  

Il constitue un milieu agressif pour tout matériau étranger, dû à la présence d’ions chlorure et de gaz dissous. 

En plus de la contrainte chimique, les pulsations du flux sanguin imposent une contrainte mécanique. 

1.1.2. Les maladies cardiovasculaires et l’athérosclérose 

Les maladies cardiovasculaires 

Les maladies cardiovasculaires sont une des principales causes de décès au monde en représentant 17,5 millions 

de décès par an, soit 31 % de la mortalité mondiale.3 En France, elles représentaient 27 % et au Canada 28 % 

des décès totaux en 2014.4 Ces maladies constituent un ensemble de troubles affectant le cœur et les vaisseaux 

sanguins, comprenant :  

- les cardiopathies coronariennes (touchant les vaisseaux sanguins qui alimentent le muscle cardiaque),  

- les maladies cérébro-vasculaires (touchant les vaisseaux sanguins qui alimentent le cerveau), 

- les artériopathies périphériques (touchant les vaisseaux sanguins qui alimentent les bras et les jambes), 

- les cardiopathies rhumatismales (affectant le muscle et les valves cardiaques), 

- les malformations cardiaques congénitales (malformations de la structure du cœur déjà présentes à la 

naissance), 

- les thromboses veineuses profondes et les embolies pulmonaires (obstruction des veines des jambes 

par un caillot sanguin, susceptible de se libérer et de migrer vers le cœur et les poumons). 

D’une manière générale, ces troubles sont à l’origine d’occlusions artérielles, empêchant le sang de circuler et 

menant à des infarctus ou accidents vasculaires cérébraux (AVC). Il existe également d’autres symptômes 

moins aigus comme des essoufflements, des arythmies cardiaques ou encore des syncopes. D’ici 2030, le 

nombre de décès dus aux maladies cardiovasculaires est estimé à 23,6 millions, principalement des suites de 

cardiopathies et accidents vasculaires cérébraux.3 L’augmentation des facteurs de risques (tabagisme, le manque 

d’activité physique, l’hypertension, obésité, diabète, taux élevé de cholestérol, etc.) ou encore des facteurs 

génétiques soutient cette tendance. 
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1.1.3. Les traitements de l’athérosclérose 

Pour des lésions légères, l’athérosclérose peut être contrôlée en réduisant les facteurs de risques et à l’aide d’une 

prise médicamenteuse.6,9 Cependant pour des lésions plus complexes, un acte médical est nécessaire pour 

éliminer la plaque d’athérome. Les pratiques les plus courantes sont : 

L’angioplastie 

L’angioplastie par ballonnet a été la première technique utilisée contre la sténose artérielle.10 Elle consiste à 

introduire un cathéter à travers une incision faite dans l’artère fémorale (jambe), le plus souvent. Au bout du 

cathéter se trouve un ballonnet qui une fois gonflé viendra compresser et éventuellement fracturer la plaque 

d’athérome (Figure 4.d). De nos jours, il s’agit de la technique la plus accessible, couramment utilisée à elle 

seule pour des lésions bénignes (types I et II). Elle est souvent associée à d’autres traitements médicaux et suivie 

de la pose d’un stent (Figure 4.e). La pose du stent s’effectue par angioplastie coronarienne transluminale 

percutanée (Percutaneous Transluminal Coronary Angioplasty, PTCA en anglais) durant laquelle le ballonnet 

du cathéter est serti d’un stent. De même façon que pour l’angioplastie à ballonnet simple, une fois le ballonnet 

gonflé, le stent est déployé puis reste en place après dégonflement et rétraction du cathéter. La première 

implantation de stent dans une artère coronaire chez l’homme a été effectuée par Sigwart et al. en 1986.11 De 

nos jours, plus de 95 % des angioplasties sont complétées par la pose d’un stent, en une seule étape, ou précédées 

par une angioplastie par ballonnet simple afin de diminuer l’épaisseur de la plaque. 

L’athérectomie 

L’athérectomie est une alternative à l’angioplastie, lors de laquelle le cathéter est doté d’un embout coupant qui 

sert à éliminer le tissu malade. Il existe trois principaux types d’athérectomies12 : 

- L’athérectomie rotationnelle : au bout du cathéter est placée une fraiseuse qui va meuler la plaque 

durcie en particules minuscules pouvant être éliminées par l’organisme (Figure 4.c). 

- L’athérectomie directionnelle : au bout du cathéter se trouvent un ballonnet et une lame. Le ballonnet 

gonflé met en contact la lame avec la plaque qui sera découpée, conservée dans une capsule spéciale 

puis retirée avec le cathéter. 

- L’athérectomie transluminale : des lames rotatives sont posées au bout du cathéter qui est relié à un 
dispositif de vide. La plaque est alors découpée et les débris aspirés par le cathéter. 

L’endartériectomie et le pontage artériel 

Lorsque la plaque d’athérome est trop importante (lésions IV à VI), une chirurgie est nécessaire. 

L’endartériectomie consiste à inciser l’artère et retirer la plaque d’athérome, puis la recoudre. Dans le cas où 

l’artère est trop endommagée, un pontage est réalisé par l’implantation d’une déviation en amont et en aval de 

la lésion, suivi de l’ablation ou non de la partie sténosée. Le pontage peut se faire à l’aide d’une prothèse 

synthétique ou d’un segment de veine saphène (veine de la jambe) lorsque l’artère malade est de grand diamètre.  
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Figure 4 : Traitements mécaniques de l’athérosclérose. a) artère saine, b) artère sténosée, c) athérectomie 

rotationnelle, d) angioplastie par ballonnet, e) angioplastie avec pose de stent. Adaptée de ©Healthwise, 

Incorporated.13  

Ces procédures sont très courantes dans le domaine médical et représentent une part importante du marché des 

dispositifs médicaux. D’après une étude publiée en novembre 2010 par Fuji-Keizai U.S.A.,14 les ventes de stents 

et de vaisseaux artificiels confondues représentaient 5,8 milliards de dollars américains en 2009, soit environ 

25% des marchés globaux des dispositifs médicaux, européen et américain. Aux Etats-Unis, plus d’un million 

de stents sont implantés chaque année. En France plus de 190 000 d’entre eux furent implantés en 2006.15,16 

1.1.4. Les dispositifs médicaux liés aux maladies cardiovasculaires 

La fonction que tiendront les dispositifs médicaux détermine les exigences, sorte de « cahier des charges », que 

doivent suivre ces dispositifs depuis leur conception jusqu’à leur utilisation. Comme mentionné précédemment, 

pour le traitement des maladies cardiovasculaires et particulièrement de l’athérosclérose, les dispositifs les plus 

couramment utilisés sont les cathéters, les stents et les prothèses synthétiques. Comme pour la majorité des 

biomatériaux, ces dispositifs doivent posséder certaines propriétés comme être visibles aux rayons X (radio-

opaque), être stérilisables et de plus en plus souvent, le conditionnement et le prix jouent un rôle prépondérant. 

Il est évidemment complexe de réunir toutes ces propriétés et en cela le choix du matériau est essentiel. De plus, 

s’ajoutent les exigences liées à chaque application. Par exemple, aussi bien les stents que les cathéters et les 

prothèses, étant au contact du sang, doivent être thrombo-résistants et hémocompatibles, pour éviter la 

formation de thrombus. 
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Cathéters 

Les cathéters sont des tubes souples et fins, ayant plusieurs applications médicales comme cardiovasculaires, 

urologiques, gastro-intestinales, neurovasculaires ou encore ophtalmiques. De ce fait, les cathéters peuvent 

avoir différentes fonctions comme la diffusion et le drainage de liquides, le maniement d’outils ou de matériaux 

implantables. Ils peuvent alors aussi bien servir pour l’évacuation de liquides corporels (urine, sang) pendant 

l’opération ou dans le cadre de traitements post-opératoires, ou bien diffuser des médicaments au lieu désiré ou 

encore permettre la pose de stents. Dans le cas de l’angioplastie ou de l’athérectomie, le cathéter permet 

d’amener le ballonnet ou l’embout coupant au niveau de la lésion. Les dimensions des cathéters dépendent des 

dimensions de l’organe visé et leurs diamètres se mesurent en French (1 French = 1/3 mm). Typiquement, un 

cathéter à ballonnet mesure entre 140-150 mm et 5-6 French. Afin de passer à travers les tissus et les vaisseaux, 

les cathéters doivent posséder une très grande trackabilité, ce qui est définit comme la capacité du dispositif à 

naviguer à travers l’anatomie des vaisseaux. Il doit alors être souple et élastique, mais aussi résistant aux 

pressions internes et externes exercées. De plus, lors de son passage, le cathéter ne doit pas accrocher de 

composants biologiques (tissus, cellules, sang, etc.) et vice versa. Il doit donc présenter une surface lisse, afin 

de limiter les forces de frottement ainsi que bio-inerte et anti-adhérente, afin d’éviter l’agglutination de 

composants biologiques. Les matériaux répondant à ces exigences sont des polymères dont certains exemples 

figurent dans le Tableau 1.17–19 

Prothèses vasculaires synthétiques 

Tel que vu précédemment, lorsque l’athérosclérose du vaisseau est trop importante et ne peut être soignée par 

angioplastie, un pontage ou un remplacement de vaisseaux sanguins est nécessaire. Dans ce cas, un substitut de 

nature biologique tel qu’une veine (autogreffe) ou de nature synthétique est utilisé pour rétablir le flux sanguin. 

Les prothèses synthétiques sont de forme tubulaire et suturées aux vaisseaux sanguins, afin de les remplacer ou 

de créer une déviation à la circulation sanguine. Elles mesurent entre 6 et 24 mm de diamètre et peuvent avoir 

une longueur variant entre 20 cm jusqu’à plus de 70 cm, selon l’application désirée. Plusieurs complications 

ont été observées pour les prothèses de petits diamètres (< 6 mm), car leur obstruction est facilitée. En effet, au 

contraire du cathéter, la prothèse vasculaire est un dispositif permanent et pour éviter toutes complications 

cliniques, ses propriétés doivent se rapprocher de celles des vaisseaux sanguins. Elle doit donc résister à la 

pression sanguine en possédant une viscoélasticité proche des vaisseaux naturels, mais aussi permettre 

l’endothélialisation, c’est-à-dire la formation d’un endothélium sur sa lumière interne. Les prothèses sont alors 

fabriquées à partir de différents textiles comme du PTFE tricoté ou sous forme de microfibrilles ou encore avec 

des fibres de PET tissées ou tricotées (Dacron). Les prothèses en Dacron et en PTFE sont les plus utilisées de 

nos jours. Les polyuréthanes ont été étudiés pour obtenir une souplesse se rapprochant des vaisseaux sanguins 

mais ces prothèses ont donné des résultats mitigés. Le Tableau 1 résume les propriétés principales requises pour 

ces dispositifs et quelques exemples courant de matériaux utilisés.20–23 Ces prothèses peuvent être parfois 

associées à des stents, pour plus de rigidité, entre autres dans le traitement d’anévrismes.24,25 
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Stents 

Un stent est un dispositif constitué de mailles et de forme tubulaire, servant de support mécanique à l’artère 

après une angioplastie. Un stent coronarien mesure entre 8 et 30 mm de long et 2 à 5 mm de diamètre, pour une 

épaisseur de mailles de l’ordre de 50 µm pour des stents métalliques nu. Plusieurs géométries existent, les plus 

courantes étant les mailles découpées au laser dans un cylindre extrudé, mais il existe aussi des stents composés 

de plusieurs segments soudés entre eux, ou encore possédant un monofilament en spirale et certains auto-

expansibles. La géométrie et la structure du stent sont des facteurs importants liés à son recul élastique et sa 

rigidité : une fois déployé, le stent ne doit pas se compresser de nouveau et doit supporter l’artère. De plus, tout 

comme le cathéter sur lequel il est serti, le stent doit avoir une bonne trackabilité (capacité à progresser selon 

l’anatomie des vaisseaux) et donc une flexibilité suffisante, pour lui permettre d’épouser la forme du vaisseau 

une fois en place, par ailleurs. Outre des propriétés mécaniques et physiques, étant un dispositif permanent, on 

s’attend à ce qu’il favorise la ré-endothélialisation de la lésion, au même titre que les prothèses synthétiques. 

Les stents sont majoritairement fabriqués à partir de métaux et d’alliages métalliques. Parmi les stents 

métalliques, la recherche se porte sur des stents biodégradables en fer ou magnésium, voués à disparaître une 

fois leur fonction achevée. L’acier a été très utilisé comme matériau au début, mais maintenant il existe de plus 

en plus de nouveaux matériaux comme les alliages de nickel et titane (nitinol à mémoire de forme), les alliages 

colbalt-chrome, le tantale ou le titane. Ces métaux visent à améliorer les propriétés des stents métalliques 

existants, en particulier la visibilité (radio-opacité ou fluoroscopie dans le cas du tantale), la non-toxicité ou 

encore la compatibilité vasculaire.25–29 Une liste non exhaustive des caractéristiques requises pour les stents et 

des matériaux utilisés est présentée dans le Tableau 1. 

Tableau 1 : Cahier des charges et matériaux pour la confection de dispositifs médicaux. 

 Caractéristiques requises 
Matériaux 

 Générales Spécifiques 

C
at

hé
te

rs
 

- Thrombo-résistant, 
hémocompatible 

- Flexible 
- Radio-opaque 
- Stérilisable 
- Conditionnable 

- Bio-inerte 
- Souple et élastique 
- Résistant aux débits 

injectés 
- Lisse 
- Antiadhérent 

Polydiméthylsiloxane (PDMS), Silicone 
Polychlorure de vinyle (PVC) 
Latex 
Polyuréthanes (PU) 
Polyéthylène (PE) 
Polytétrafluoroéthylène (PTFE), Téflon 

P
ro

th
ès

es
 

va
sc

ul
ai

re
s 

sy
nt

hé
ti

qu
es

 - Souple et résistant 
- Résistants aux débits 

sanguins élevés 
- Viscoélasticité 

similaire aux 
vaisseaux sanguins 

Polytétrafluoroéthylène (PTFE), Téflon 
Polytéréphtalate d'éthylène (PET), Dacron 
Polyuréthanes (PU) 
Polypropylène (PP) 
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St
en

t - Conformabilité 
- Recul élastique 

faible 

Non-dégradables : 
Acier inoxydable 
Ni-Ti, Nitinol 
Alliage Co-Cr 
Pt-Ir 
Ta 
Dégradables : 
Fe 
Mg 
Alliage Fe-Mn 
Poly-D/L lactic acid 

Malheureusement, il difficile, voire quasi impossible, de créer le dispositif idéal réunissant toutes les exigences 

chimiques, physiques, mécaniques et cliniques en un seul matériau. Il faut alors trouver un compromis entre 

toutes les propriétés requises. Cependant, bien que les aspects physiques et mécaniques puissent être respectés, 

il survient encore des complications cliniques qui peuvent être liées à la nature du matériau utilisé, mais aussi 

à la conception du dispositif (forme, dimension, topographie, etc.) ou encore au patient, comme les allergies.  

1.2. Les complications cliniques et leurs solutions : les revêtements de surface 

1.2.1. Les complications cliniques 

L’inflammation en réaction à un corps étranger 

Lors de l’implantation d’un dispositif médical, la première réponse biologique produite est l’inflammation. 

Deux types d’inflammation peuvent être distingués : l’inflammation aiguë et l’inflammation chronique. 

L’inflammation aiguë est la réponse immédiate du système immunitaire face à un agresseur et se caractérise 

par la formation d’exsudats, la congestion vasculaire et l’infiltration de neutrophiles, qui mène à une guérison 

spontanée. Au contraire, l’inflammation chronique est un processus d’inflammation qui persiste et n’a aucune 

tendance à la guérison spontanée. En effet, le système immunitaire reconnait le dispositif comme un corps 

étranger et enclenche un processus de cicatrisation qui va se prolonger jusqu’à produire une capsule distincte 

avasculaire autour de l’implant contenant majoritairement du collagène. La réponse inflammatoire directe est 

le début de plusieurs phénomènes biologiques (ex. la resténose). Elle se déroule en plusieurs phases : 

- Adsorption de protéines : Le tout premier phénomène survenant lors du contact du matériau avec un 

milieu physiologique est l’adsorption immédiate de protéines à sa surface. Parmi ces protéines se 

trouvent des molécules bioactives qui vont interagir avec les cellules environnantes. Il y a alors 

production de molécules messagers (ex. cytokines, facteurs de croissance, etc.) qui vont permettre le 

recrutement des cellules de l’inflammation. 
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- En premier lieu, ce sont les neutrophiles qui sont recrutés et qui vont être activés à leur contact avec 

la surface de l’implant et vont, à leur tour, diffuser des molécules messagers. 

- Deuxièmement se produit le recrutement des macrophages du tissu conjonctif environnant 

(mastocytes) et des monocytes circulants du sang, qui se différencient par la suite en macrophages. 

L’activité phagocytaire de ces cellules est entravée par leur incapacité à digérer et retirer le corps 

étranger. 

- De ce fait, les macrophages fusionnent entre eux pour former des cellules géantes à la surface du 

matériau tout en sécrétant des facteurs qui recrutent et activent les fibroblastes. 

- Les fibroblastes produisent alors de la matrice extracellulaire et du collagène, qui évolue en une 

capsule dense et fibreuse autour de l’implant (tissu de granulation), l’isolant ainsi de l’environnement 

hôte. 

 
Traduction de l’image de haut en bas : Implantation – Implantation ; Protein adsorption – Adsorption de protéines ; Matrix deposition – 
Dépôt de matrice ; Fibrous encapsulation – Encapsulation fibreuse ; Fibroblasts- Fibroblastes ; Neutrophils – Neutrophiles ; Monocytes 
– Monocytes ; Macrophages – Macrophages ; FBGCs (foreign-body giant cells) – Cellules géantes à corps étranger ; Bare biomaterial 
surface – Surface nue de biomatériau ; Time - Temps. 

Figure 5 : Réponse inflammatoire à un corps étranger. A l’implantation du matériau se forme une couche 

de protéines adsorbées à la surface qui va mener au recrutement de phagocytes et de fibroblastes qui vont 

produire une matrice de collagène qui évolue jusqu’à l’encapsulation de l’implant par une matrice fibreuse.30 

Par son manque de vascularisation, cette capsule peut être imperméable aux cellules et entraver le transport des 

métabolites. Cela entraîne un processus de guérison lent, une résistance à l’intégration du dispositif et peut aussi 

créer des niches susceptibles de s’infecter, pouvant mener à l’échec de l’implant. Il a été observé que les 
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réactions inflammatoires étaient plus virulentes au contact des matériaux polymériques comparés aux matériaux 

métalliques.31 L’allergie à certains composants peut aussi être à l’origine de réactions inflammatoires. Il a été 

observé plusieurs cas d’allergies aux cathéters en latex ou en PVC. En effet, pour donner sa souplesse au PVC 

des additifs sont ajoutés et peuvent être relargués provoquant une réaction allergique.18 Pour certains stents en 

acier, une réaction allergique serait survenue suite au relargage de nickel.31  

L’infection bactérienne 

L’origine principale de l’échec d’un implant suite à une infection bactérienne provient de bactéries à l’état 

planctonique, c’est-à-dire des bactéries circulantes qui ont été introduites dans l’organisme suite à la 

contamination des dispositifs manipulés ou de la peau du patient. Elles peuvent alors former un biofilm qui peut 

mener au rejet de l’implant. Le processus de formation du biofilm peut se découper en trois étapes : 

- L’attachement : Les bactéries planctoniques vont interagir avec la surface pour donner un premier 

attachement réversible qui devient irréversible, dans un second temps, par la formation de ligands entre 

la bactérie et la surface. 

- La maturation : Les bactéries vont alors se diviser et former des micro-colonies qui vont se regrouper. 

Les bactéries sécrètent alors le biofilm proprement dit, qui est une matrice de polysaccharides de la 

matrice extracellulaire.  

- Dispersion : A un certain point de maturation, les bactéries peuvent se détacher du biofilm et retrouver 

un état planctonique, pouvant coloniser d’autres lieux. 

 

Figure 6 : Formation d’un biofilm en 3 étapes. 1) attachement des bactéries à la surface. 2) croissance et 

maturation du biofilm. 3) détachement des bactéries pour une nouvelle colonisation.32 

Le biofilm offre une forte protection aux bactéries contre les antibiotiques, les rendant difficiles à éliminer. Peu 

d’infections liées aux stents ont été observées, toutefois il s’agit d’un problème récurrent pour les cathéters et 

les prothèses synthétiques.33 Lors d’une opération, il est difficile d’assurer l’entière stérilité de l’environnement 
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- Phase de prolifération : Le thrombus dégénérescent est colonisé par des fibroblastes et des cellules 

musculaires lisses provenant de la média et il y a production abondante de matrice extracellulaire. Le 

thrombus et les leucocytes vont peu à peu se résorber pour laisser place à cette nouvelle « couche » 

qui va s’épaissir et évoluer jusqu’à l’obtention d’un néo-intima stable et compléter la cicatrisation de 

la paroi vasculaire. (Figure 7.d) 

Parallèlement à cette croissance néointimale, l’artère subit un remodelage qui réorganise les différentes tuniques 

afin de s’adapter son calibre luminal en réponse aux situations imposées.36,37 Si la pose d’un stent permet de 

contrer le recul élastique et de limiter le remodelage de l’artère, l’hyperplasie reste une complication présente 

dans l’utilisation de stents, et qui se retrouve aussi pour les prothèses synthétiques. L’acteur majeur de ce 

phénomène est la prolifération incontrôlée de cellules musculaires lisses. Certaines techniques sont utilisées 

après implantation pour limiter cette prolifération comme la brachythérapie, en utilisant des radiations, ou 

encore la thérapie génique, en modifiant l’expression des gènes.38,39 

1.2.2. L’adhérence cellulaire 

L’interaction cellulaire avec la surface du biomatériau est un facteur déterminant dans le succès de celui-ci. 

Parvenir à contrôler la réponse cellulaire par le seul effet du biomatériau, en particulier de sa surface, permettrait 

de réduire un bon nombre des complications cliniques observées après implantation. Pour cela, il est important 

de comprendre quels sont les facteurs qui influent sur l’adhérence cellulaire à une surface. Bien que les 

processus biologiques ne soient pas complètement expliqués, la recherche a défini une partie des mécanismes 

de l’adhérence cellulaire, qui vont dépendre à la fois des facteurs liés aux éléments biologiques (protéines et 

cellules) mais aussi aux facteurs liés à la surface du matériau. 

Les protéines 

Tel que vu précédemment, le premier phénomène survenant lors du contact du matériau avec l’organisme est 

l’adsorption de protéines. Les protéines et les autres molécules sont constamment en compétition l’une avec 

l’autre versus les sites de liaison de la surface. L’effet Vroman stipule que les molécules petites et abondantes 

vont s’adsorber en premier lieu. Cependant, avec le temps, les molécules ayant une plus haute affinité avec la 

surface viendront les remplacer même si elles sont plus grandes et moins nombreuses. L’attachement des 

protéines est alors amplifié par la présence de plus fortes interactions. A ce moment, l’un des facteurs influents 

peut être la taille des protéines. En effet, une plus grande protéine offre plus de surface disponible pour de plus 

nombreuses interactions. Les protéines vont par la suite adapter leur conformation en fonction de leur affinité 

avec la surface. Plusieurs facteurs liés à la surface entre alors en jeu, comme les interactions ioniques et 

électrostatiques qui dépendent aussi du pKa de la protéine, les liaisons hydrogènes qui possèdent cependant une 

faible stabilité en milieu aqueux, les interactions hydrophobiques basées sur les interactions entropiques ou 

encore les transferts de charges entre donneur-accepteur d’électrons.40 
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L’adsorption de protéines et d’autres composants (ex. polysaccharides) à la surface du matériau forme alors un 

film de conditionnement qui sera déterminant pour l’adhérence cellulaire.  

Les cellules mammifères et les bactéries 

L’adhérence des cellules mammifères est induite par l’interaction protéine-protéine entre les protéines 

récepteurs d’adhérence de la membrane cellulaire (intégrines) et les protéines ligands du film de 

conditionnement. Ensuite, dans des conditions favorables, les cellules vont progressivement s’étaler grâce à la 

formation de filaments d’actine qui vont servir de points d’ancrage à la surface. L’attachement cellulaire peut 

se renforcer jusqu’à la formation de points focaux et dans ce cas les cellules peuvent imposer une contrainte 

mécanique au matériau de surface. La prolifération cellulaire peut alors avoir lieu et être plus ou moins 

importante en fonction de l’affinité des cellules avec la surface.41 

De même que pour les cellules mammifères, les bactéries vont interagir avec le film de conditionnement via les 

adhésines présentes sur leur membrane cellulaire et former des ligands pour renforcer leur attachement 

(attachement irréversible).42–44 

L’affinité cellule-surface est régie par plusieurs facteurs similaires pour les deux types de cellules à savoir des 

interactions ioniques électrostatiques, hydrophobiques et des interactions liées à la topographie. D’un point de 

vue biologique, il est reconnu qu’en général les cellules mammifères et les bactéries ont le plus souvent une 

membrane chargée négativement en milieu aqueux, charge qui dépend de plusieurs facteurs comme le type de 

cellules, l’âge de la cellule, le pH du milieu, etc. Le type de cellule détermine la structure de surface de la 

membrane cellulaire qui influe aussi sur l’adhérence. Dans le cas des bactéries, elles peuvent être divisées en 

deux groupes : les GRAM +, qui possèdent une couche épaisse de protéoglycanes sur leur membrane externe 

(staphylococcus aureus, staphylococcus epidermis), et les GRAM – qui en possèdent une plus fine interne 

(escherichia coli, pseudomonas aeruginosa). Il est reconnu aussi que les bactéries ont majoritairement une 

membrane hydrophobe. D’un point de vue de la surface, les facteurs principaux agissant sur l’adhérence 

cellulaire et leurs conséquences sont regroupés dans le Tableau 2. 

Tableau 2 : Les facteurs influençant l’adhérence cellulaires. 

Interactions Cellules mammifères Bactéries 

Electrostatique et charge de 
surface 

Les surfaces chargées négativement limitent l’adhérence 

Energie de surface L’augmentation de l’énergie favorise l’adhérence 

Hydrophobicité / 
Hydrophilicité 

- les surfaces hydrophiles forment un film aqueux empêchant l’adhérence 
- les surfaces hyper-hydrophobes empêchent tout contact 
- les interactions hydrophobe-hydrophobe favorisent l’adhérence 

Topographie 
Les surfaces très lisses limitent 
l’adhérence 

Les petites rugosités 
favorisent l’adhérence 

Répulsion stérique 
Le greffage de molécules flexibles 
empêche l’adhérence et augmente 
souvent l’hydrophilicité 
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1.2.3. Les revêtements pour moduler la réponse biologique 

La bio-intégration est l’aboutissement idéal espéré pour les biomatériaux. Cela implique que l’interface entre 

le dispositif et le milieu biologique n’induise pas de réactions indésirables. Cependant, comme vu dans les 

sections précédentes, il est un réel défi que de trouver le matériau aboutissant au meilleur compromis entre 

propriétés mécaniques et propriétés biologiques, par exemple. Les matériaux utilisés pour la fabrication de 

dispositifs médicaux peuvent alors entraîner des complications cliniques qui mettent en jeu l’activation et 

l’adhérence de différentes cellules. Les chapitres précédents présentaient certaines complications cliniques et 

les moteurs cellulaires qui y sont impliqués ainsi que les facteurs influençant l’adhérence cellulaire. Le Tableau 

3 fait un résumé des manifestations cellulaires majeures responsables de ces complications ainsi que des 

dispositifs les plus concernés par celles-ci et des stratégies les plus communément envisagées afin d’y remédier. 

Ces stratégies visent, en grande partie, à moduler l’adhérence cellulaire et protéique. 

Tableau 3 : Résumé des complications cliniques et de leurs manifestations biologiques principales, ainsi 
que des dispositifs principaux concernés par chaque complication et des stratégies envisagées pour y 
remédier. 

Complications 
Manifestations 

principales 
Dispositifs principaux 

concernés 
Stratégies 

prépondérantes 

Inflammation 
Hypersensibilité 

Allergie 

Réponse immunitaire 
Encapsulation fibreuse 
(collagène, fibrine, 
fibroblastes) 

Réaction aigüe due aux 
polymères des PVS*. 
Allergies au Ni des stents au 
Nitinol ou aux additifs des 
cathéters en latex. 

Réduire l’adsorption de 
protéines actives 
Empêcher l’adhérence et 
l’activation des 
fibroblastes 
Empêcher le relargage 
d’allergène 

Thrombose Agrégation de plaquettes 

Incrustation des cathéters en 
PDMS*. 
Thrombose tardive des 
stents et PVS. 

Empêcher l’adhérence et 
l’activation des plaquettes 

Resténose Prolifération de CML* 
Re-sténose intra-stent des 
stents métalliques nus et des 
PVS 

Favoriser la ré-
endothélialisation rapide 
Empêcher la prolifération 
des CML 

Infection Formation de biofilm 
Cathéter de PDMS par E. 
Coli et S. Aureus 

Empêcher l’adhérence de 
bactéries 

*PVS – prothèses vasculaires synthétiques ; PDMS – polydiméthylsiloxane ; CML – cellules musculaires lisses. 

Afin de limiter ces complications tout en conservant les propriétés de volume des matériaux, une approche est 

de modifier la surface des dispositifs avec des revêtements capables de moduler la réponse biologique en 

fonction de facteurs physico-chimiques et biologiques. Les types de revêtements se regroupent en deux grandes 

classes : 

- Les revêtements passifs : ce sont des revêtements principalement composés de matériaux inertes 

chimiquement et biologiquement ainsi que des matériaux aux propriétés anti-adhérentes. Ces 
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propriétés peuvent être dues à la nature même du matériau, comme les polyuréthanes, ou au mode de 

fabrication du revêtement, comme les chaînes greffées de polyéthylène glycol (PEG). 

- Les revêtements proactifs : leur fonction principale est d’induire une réponse cellulaire spécifique. 

Ces revêtements peuvent stimuler ou inhiber l’adhérence, la migration et la prolifération de cellules en 

particulier. Ils peuvent être séparés en trois catégories :  

1) Ceux composés de polymères naturels qui possèdent des propriétés biologiques, 

comme l’héparine qui est anticoagulante. 

2) Ceux composés de molécules bioactives comme, des facteurs de croissance qui vont 

stimuler la migration et la prolifération des cellules endothéliales. 

3) Ceux dont le revêtement est chargé de principes actifs qui diffusent comme des anti-

inflammatoires ou antibiotiques. 

Des exemples de ces revêtements sont présentés dans le Tableau 4. 

Tableau 4 : Résumé des principaux revêtements présents dans la littérature.  

Les sigles utilisés dans ce tableau sont développés en fin de tableau. 

 Dispositifs Revêtements Résultats 

P
as

si
f 

Stent Or 
Haute biocompatibilité et traçabilité. Diminue thrombogénicité et 
prolifération néointimale in vivo. Pas d’amélioration de resténose par 
rapport aux stents en acier inoxydable dans les études cliniques.27,45–47 

Stent 
Nitrure de 
titane 

Réduit adhérence plaquettes et fibrinogène. Pas d’amélioration 
d’endothélialisation.29,47 

Stent 
Cathéter 

DLC 
Diminue thrombogénicité et prolifération néointimale. Anti-adhérent, 
souvent associé à Ag pour augmenter ses propriétés 
antibactériennes.29,43,45,47,48 

Stent 
Carbure de 
Silicium 

Semi-conducteur. Abaisse les risques d’incidents coronaires sévères et 
l’adhérence plaquettaire.29,45–47 

Stent 
PVS 

PU 
PET 

PU étudiés pour améliorer les propriétés thrombogènes du Ta, la résistance 
à la corrosion du NiTi et la biocompatibilité des 316L. Aucune incidence 
sur le taux de resténose n’a été observée pour ces polymères.11,27 

Stent 
PVS  
Cathéter 

PEG 
Surface anti-adhérence. Les chaînes flexibles de PEG offrent un obstacle 
à l’adsorption de protéines, les plaquettes, cellules et bactéries.49,50 

PVS CMD 
Surface anti-adhérence. Flexibilité et charge de CMD créent une gêne 
stérique et limite l’adsorption de protéines et cellules.51,52 

Cathéter Sulfobetaine 
Zwitterion associé à des polymères acrylates pour des surfaces résistantes 
à l’adhérence de protéines, plaquettes et bactéries.53–56 

Stent 
PVS  
Cathéter 

Phosphoryl-
choline 

Sous forme de copolymères avec des polyacrylates. Pour produire des 
surfaces biomimétiques. Résistant à l’adsorption de plaquettes et protéines. 
Les résultats ne sont pas meilleurs que l’acier inoxydable pour les stents. 
Bon candidat pour les DES.45–47,57,58 
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P
ro

ac
ti

f 
Stent 
PVS  
Cathéter 

Héparine  

Très utilisée pour ses propriétés anticoagulantes, complexée à des 
polymères cationiques ou greffée à la surface. Pas d’amélioration de la 
thrombose ou de la resténose comparé à un stent en acier. Plus utilisée pour 
l’élution médicamenteuse.2–4 

Stent 
Chitosane  
Acide 
hyaluronique 

HA permet de limiter l’hyperplasie. Le revêtement CH-PEO-HA limite 
adhérence des plaquettes.2–4 

PVS 
Collagène, 
gélatine 

Imperméabilisation de la prothèse. Améliore l’endothélialisation, lié à des 
facteurs de croissance (bFGF, VEGF). Matrice pour élution 
médicamenteuse.20,22,59,60 

Stent 
PVS 

Fibronectine Améliore l’endothélialisation.27,31 

Stent  
PVS 

VEGF, bFGF 
Facteur de croissance des cellules endothéliales et fibroblastes pour 
améliorer l’endothélialisation.31,60 

Stent 
PVS 

RGD 
Peptide modulant l’adhérence cellulaire. Souvent greffé à des polymères 
anti-adhérents comme le CMD ou le PEG pour éviter l’adsorption non-
spécifique et ne stimuler que l’adhérence des cellules endothéliales.61,62 

Stent 
PVS 

Cellules 
Recouvrement avec des cellules endothéliales et musculaires lisses pour 
améliorer la bio-intégration.22,31 

PVS – Prothèse vasculaire synthétique, DLC – diamond-like carbon, PU – polyuréthanes, PET – polytéréphtalate d'éthylène, PEG/PEO – 
polyéthylène glycol, CMD – carboxyméthyldextrane, CH – chitosane, HA – acide hyaluronique, bFGF – facteur de croissance des 
fibroblastes, VEGF – Facteur de croissance de l’endothélium vasculaire, DES – stent à élution médicamenteuse. 

Libération de principes actifs 

Souvent, le revêtement en lui-même ne permet pas de réduire suffisamment les réactions indésirables. 

Toutefois, de meilleurs résultats sont obtenus cliniquement lorsque la libération de principes actifs est 

additionnée aux propriétés de surface du revêtement. De nos jours, les dispositifs à libération sont les plus 

commercialisés et utilisés en milieu clinique.14 Les stents à élution médicamenteuse (DES, de l’anglais Drug 

Eluting Stent) ont montré une nette diminution du taux de resténose (< 10%), majoritairement par la libération 

de molécules antiprolifératives. Les prothèses de Dacron recouvertes de collagène chargé d’héparine ont 

significativement amélioré l’endothélialisation et la bio-intégration des prothèses. Un des avantages majeurs de 

la libération de principes actifs est de livrer directement au site affecté et donc, comparativement à la voie orale 

ou l’injection, d’introduire une quantité de principes actifs plus faible. De plus, elles peuvent représenter une 

solution pour les lésions complexes. Leur efficacité dépend de plusieurs facteurs notamment de la physiologie 

du site (artère ou veine), de la pharmacologie du principe actif (spécificité ou puissance) ou de la formulation 

(dose, vitesse de libération, biodisponibilité, durée). Les principes actifs les plus communs sont : 

- Les anticoagulants (héparine) 

- Les immunosuppresseurs (sirolimus, rapamycin) 

- Les antiprolifératifs (paclitaxel) 

- Les antibiotiques (rifampin) 

- Les bactéricides (argent) 
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Plusieurs techniques pour la libération existent. Une des premières utilisées a été d’imprégner le dispositif d’une 

solution de principe actif. Cette technique a vite été abandonnée, car tout le principe actif était éliminé pendant 

la manipulation du dispositif à travers le milieu physiologique. La technique la plus courante de nos jours est 

d’utiliser une matrice polymérique chargée de principe actif. Les polymères utilisés sont soit des polymères 

non-dégradables, comme le PBMA, ou dégradables, comme le PLLA. 

Les méthodes de recouvrement 

L’étape de recouvrement d’un dispositif est cruciale quant aux propriétés attendues. En effet, les propriétés 

biologiques des revêtements dépendent fortement du mode de fabrication. Ainsi, il doit éviter de dénaturer la 

molécule utilisée, par exemple, ou encore de permettre d’obtenir les propriétés voulues, comme l’anti-adhérence 

des revêtements de PEG qui est liée à la flexibilité des chaînes greffées. Les méthodes de recouvrements 

utilisent des principes simples tels que la formation d’un film par évaporation d’une solution, le traitement 

plasma, le greffage covalent ou encore l’interaction électronique ou ionique. Des exemples de méthodes de base 

sont présentés dans le Tableau 5. Par la suite, ces méthodes de base peuvent être additionnées pour créer de 

nouvelles structures plus complexes. 

Tableau 5 : Méthodes de recouvrement de surfaces. 
Méthode Description 

Dip coating 

Simple et rapide, consiste à tremper la surface dans une solution. Très utilisée pour le dépôt 
de protéines et de polymères naturels, par physisorption. Utilisé pour la formation de 
revêtements Layer-by-Layer.63 Généralement, faible adhérence au substrat et peut être 
arraché lors de la mise en place de l’implant. 

Spray coating 
Une solution est pulvérisée sur la surface. Permet d’obtenir des films fins de polymères. 
Peut montrer une faible adhérence au substrat lors du déploiement du stent.64,65 

Spin coating 
Une solution est déposée sur une surface qui tourne. Permet d’obtenir des films fins de 
polymères. Ne fonctionne que pour des géométries planes. Peut montrer une faible 
adhérence au substrat. 

Traitement 
plasma 

Permet de déposer des films ultrafins (nanomètres) et hautement adhérents, aussi de 
fonctionnaliser la surface avec des groupements chimiques.66 

Greffage 

Permet de former des liens covalents entre la surface et le revêtement en utilisant les 
méthodes précédentes. Souvent la surface est fonctionnalisée en solution ou par plasma, 
dans un premier temps, puis la molécule pour le revêtement est greffée par chimie en 
solution. Meilleure stabilité, homogénéité du revêtement dépend beaucoup de la 
fonctionnalisation de la surface. La méthode de greffage doit prendre en compte la 
disponibilité de la ou des molécules face aux cellules. 
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2. Le projet : Recouvrements à base de dextrane pour applications 

médicales 

L’objectif de ce projet était d’étudier les possibilités de greffage d’un copolymère à base de dextrane-PBMA à 

des surfaces métalliques pour concevoir un revêtement en vue d’applications biomédicales, plus spécifiquement 

cardiovasculaires. Pour l’application aux stents vasculaires, ce revêtement devait répondre aux problématiques 

existantes et présenter les propriétés suivantes : 

- Etre stable à long terme, grâce à un greffage covalent qui permet d’augmenter le maintien du 

revêtement à la surface. 

- Avoir une bonne tenue à la déformation due aux propriétés viscoélastiques du copolymère, afin 

d’éviter le délaminage et le déchirement des revêtements lors du déploiement du stent. 

- Diminuer l’hyperplasie, en favorisant l’endothélialisation tout en limitant la prolifération des cellules 

musculaires lisses. 

L’approche générale était de former des liens covalents entre le substrat et la partie dextrane du copolymère. 

Pour ce faire, un substrat d’acier recouvert d’une couche de simili-PTFE (CFx) a été fonctionnalisé, d’une part. 

D’autre part, le dextrane a été modifié, afin de pouvoir réagir avec la surface fonctionnalisée, puis le copolymère 

a été synthétisé à partir de ce dextrane modifié. 

Dans cette optique, le travail effectué a mené à l’étude :  

- de la synthèse et la caractérisation de polymères de dextrane modifiés et de copolymères à base de 

dextrane modifié, 

- de l’influence de la modification du dextrane sur l’efficacité du greffage et sur la fabrication de 

revêtements (chaîne de polymère greffée ou film copolymère), 

- des propriétés mécaniques et biologiques des polymères produits. 

2.1. Les substrats 

La première partie de la méthodologie proposée dans ce projet consiste à greffer des chaînes de dextrane 

modifiées à une surface. Dans le cadre de l’application aux stents, le substrat initialement choisi était de l’acier 

inoxydable 316L recouvert par plasma d’un polymère fluorocarboné (CFx). Le PTFE, de structure chimique 

similaire au CFx, a aussi été utilisé, principalement dans le but d’effectuer les optimisations de greffage en un 

temps plus court en évitant le procédé à étapes multiples de dépôt de CFx. 
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2.1.1. L’acier inoxydable 316 L 

L’acier inoxydable 316L a été, jusqu’à récemment, le métal le plus utilisé pour la fabrication de stents pour des 

raisons techniques et économiques,14,67 d’où le choix de ce matériau pour ce projet. La composition chimique 

ainsi que les principales propriétés mécaniques de l’acier inoxydable 316L sont détaillées dans le Tableau 6 et 

le Tableau 7. Le chrome confère à l’acier inoxydable sa résistance à la corrosion par le biais d’une couche 

surfacique d’oxyde de chrome majoritairement sous forme Cr2O3.68 Toutefois malgré de très bonnes propriétés 

mécaniques, le taux de resténose des stents nus en acier reste élevé (30-40 %). De plus, le contact avec le sang 

peut provoquer une corrosion pouvant mener, à la fois, à la perte de ses propriétés mécaniques, mais aussi au 

relargage de substances allergènes comme le molybdène et le nickel.69 

Tableau 6 : Composition massique de l’acier inoxydable 316L.70,71 

Eléments C Mn Si Cr Ni P S Mo Fe 

Composition (% massique) <0,03 2,0 1,00 16,18 10-14 0,045 0,03 2-3 balance 
 

Tableau 7 : Propriétés mécaniques de l’acier inoxydable 316L.70,71 

Propriétés mécaniques Valeurs 

Module élastique 190 - 210 GPa 

Résistance à la traction 460 - 860 MPa 

Allongement à la rupture < 60 % 

Dureté (Brinell) 160 - 190 

Densité 7,96 g.cm-3 

2.1.2. Les surfaces fluorocarbonées 

Polytétrafluoroéthylène (PTFE) 

Le PTFE est depuis longtemps utilisé pour plusieurs applications biomédicales. Comme vu précédemment, 

c’est encore de nos jours un des matériaux les plus utilisés dans la fabrication d’implants et de prothèses 

vasculaires, du fait de ces multiples propriétés, à savoir : 

- il possède de bonnes propriétés mécaniques pour les applications endovasculaires, 

- il est chimiquement inerte, 

- il possède une faible énergie de surface qui permet de limiter l’adhérence des cellules et des protéines 

et donc réduit ses propriétés thrombogéniques, entre autres. 
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Le polymère fluorocarboné déposé par plasma (CFx) 

Afin de transférer ces propriétés aux stents métalliques, la recherche c’est portée sur le dépôt par plasma de 

polymères fluorocarbonés imitant la structure du PTFE (Figure 8). La modification par plasma permet alors de 

modifier les propriétés de surface de l’acier tout en conservant ses propriétés de volume. Pour ce faire, un film 

de CFx est déposé et polymérisé par un plasma radiofréquence sur des échantillons plats d’acier inoxydable 

316L à partir d’un mélange de gaz C2F6/H2. Avant d’être recouverts, les échantillons d’acier sont prétraités par 

nettoyage, électropolissage et décapage à l’hydrogène, ce qui permet de réduire, d’uniformiser et d’activer la 

couche d’oxyde en vue de la polymérisation du film de CFx.72 Le film obtenu mesure 30-40 nm d’épaisseur et 

présente alors plusieurs avantages : 

- il offre une protection au métal contre la corrosion, 

- il présente une bonne cohésion et une forte adhérence au substrat métallique, 

- une bonne résistance à la déformation,73 

- une bonne stabilité dans l’eau et en milieu pseudo-physiologique,74,75 

- facilite la fonctionnalisation d’un matériau en acier. 

Les deux surfaces fluorocarbonées offrent alors une surface inerte, possédant des propriétés mécaniques, 

avantageuse pour le greffage de biomolécules. Dans le cadre du projet, les surfaces sont modifiées avec du 

dextrane. Afin de créer des liens covalents entre le polysaccharide et la surface, il est nécessaire de la 

fonctionnaliser. 

 

Figure 8 : Structures chimiques du CFx
76 et du PTFE. 

2.1.3. L’amination par plasma 

Dans ce projet, le dextrane a été greffé de façon covalente sur deux substrats fluorocarbonés : des films de PTFE 

et des surfaces d’acier-CFx. Pour former des liaisons covalentes, il faut créer des groupements actifs à la fois 

sur le polysaccharide et sur le substrat. Plusieurs « couples » de groupements réactifs sont possibles et la 

stratégie choisie a été d’utiliser des fonctions amines, fortement réactives vis-à-vis des fonctions aldéhydes ou 
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carboxyliques. Dans le cadre de l’utilisation d’amine, le substrat peut être fonctionnalisé selon deux voies 

principales : 

- par dépôt d’une couche fonctionnelle à la surface en immergeant le substrat dans une solution de 

polymère aminé (amino-silane, dopamine)77–79 

- par modification de la surface du substrat par plasma, soit en y introduisant directement des fonctions 

amines, soit en déposant une couche de polyamine ou polyaldéhyde polymérisés dans le réacteur.80–82 

Pour ce travail, nous avons choisi de fonctionnaliser la surface des substrats en y introduisant directement des 

groupements amines. La modification par plasma permet de ne pas modifier les propriétés de volume des 

substrats, d’une part. D’autre part, le fait d’avoir des amines directement à la surface du substrat évite, lors du 

greffage du dextrane, l’influence possible d’une autre couche de polymère sur les propriétés de l’échantillon. 

Les amines ont été introduites par un plasma micro-onde continu à partir d’un mélange de gaz H2/N2 (20/80 

sccm). L’amination a été optimisée afin d’obtenir le maximum d’amines à la surface sans altérer les surfaces 

fluorocarbonées.83 Lors de la fonctionnalisation par plasma plusieurs espèces azotées sont introduites à la 

surface des échantillons (Figure 9). Afin de différencier les amines primaires des autres groupements azotés, 

une dérivation chimique a été effectuée, faisant réagir une molécule, le chlorobenzaldéhyde, de façon spécifique 

avec les amines.84 Le chlore n’appartient ni à la structure de la surface de l’échantillon ni aux gaz utilisés dans 

le plasma et permet la quantification des amines après analyse de la composition chimique se surface de 

l’échantillon. En moyenne, 2-3 % d’amines sont obtenus ce qui équivaut à 0,5-2 molécules d’amines par nm²,85 

quantité largement suffisante pour greffer du dextrane de 70 kDa. 

 

Figure 9 : Fonctionnalisation par plasma de surfaces fluorocarbonées, introduisant à la surface des 

amines primaires ainsi que d’autres espèces.84 

2.2. Les polymères et leurs synthèses 

Dans ce travail, le dextrane a été utilisé sous deux formes : 

- Sous forme de chaînes greffées à des surfaces aminées. Des modifications ont été alors nécessaires 

afin d’introduire sur la chaîne de dextrane des groupements pouvant réagir avec les amines des 

substrats. 

- Sous forme de film de copolymère. Un dextrane modifié a été associé à un polymère synthétique 

(polyacrylate). Le dextrane étant non filmogène, la copolymérisation avec un polymère synthétique 
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permet alors de former des films à partir de dextrane et, qui plus est, avec une bonne résistance à la 

déformation. Outre les propriétés mécaniques, le polyacrylate apporte aussi des propriétés biologiques 

au copolymère. 

Les parties suivantes décrivent les propriétés de ces différents polymères et copolymères ainsi que les synthèses 

et les méthodes de fabrications des revêtements. 

2.2.1. Les polysaccharides 

Le dextrane 

Les polysaccharides sont des polymères naturels de la famille des glucides. Ce sont des chaînes de plus de dix 

unités monosaccharides reliées entre elles par des liaisons glycosidiques O-C-O. Ces dernières années, la 

recherche s’est intéressée aux polysaccharides en tant que revêtement de prothèses vasculaires contre 

l’adhérence des protéines et contre la thrombose.81,86,87 Le dextrane est un polysaccharide biocompatible produit 

par différentes souches bactériennes et qui est utilisé dans de multiples domaines tels que l’alimentaire ou le 

médical.88 La souche Leuconostoc mesenteroides NRRL B-512, utilisée pour ce projet, produit un dextrane 

facilement hydrolysable, d’une faible antigénicité et d’une haute solubilité dans l’eau qui le rend 

particulièrement intéressant pour les applications médicales et techniques. Il s’agit d’un polymère linéaire, 

amorphe, neutre, hautement hydrophile constitué d’unités glucosidiques reliées entre elles majoritairement par 

des liaisons α (1 6) qui se comportent comme des « rotules » et confèrent aux chaînes une grande flexibilité. 
89,90 Ces liaisons permettent au dextrane d’être soluble dans une grande variété de solvants.91 Le dextrane est 

fortement utilisé dans le domaine vasculaire comme substitut du plasma sanguin ainsi que pour la prévention 

et le traitement de thromboses ou encore pour améliorer la tenue de prothèses.92  

Tableau 8 : Quelques exemples de propriétés biologiques du dextrane et de certains de ses dérivés (oxydé, 

carboxyméthylé, sulfaté). 

Dextrane et dérivés Forme Propriétés Références 

Dextrane 
Dx. Carboxyméthylé  

Solution 
Expansion de volume 
Substitut de plasma sanguin 

92–94 

Dextrane 
Dx. Sulfaté 

Solution 
Anti-thrombogène 
Anticoagulant  
Antiplaquettaire 

92,93,95–97 

Dextrane Solution 
Non-antigénique 
Non-immunogène 

89,98 

Dx. Sulfaté Solution Favorise la croissance des cellules endothéliales 
Inhibe la croissance des cellules musculaires lisses 

99,100 

Dx. Sulfaté Solution Anti-inflammatoire 95 

Dx. Oxydé 
Dx. Carboxyméthylé 
Dx. Sulfaté 

Greffage 

Anti-adhérence : 
- protéines 
- cellules mammifères (fibroblastes, épithéliales, etc.) 
- bactéries (S. Aureus, E. Coli) 

 
101,102 

52,103,104 
95 
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(fibrinogènes) responsables des premières phases de formation du thrombus et ainsi permettre une meilleure 

endothélialisation.123 Considérant cela, un polymère amphiphile peut offrir une surface faiblement thrombogène 

et biocompatible. Ces différents aspects ont intéressé les chercheurs qui ont étudié l’association de 

polysaccharides et d’acrylates pour de multiples applications (Tableau 9).  

Tableau 9 : Exemple d’association entre les polysaccharides et les acrylates/polyacrylates et leur 

application. 

Polysaccharide-acrylate Forme Application visée Référence 

Dextrane-GMA 
Hyaluronan-GMA 

Hydrogel Ingénierie tissulaire 124,125 

Dextrane-MAAH Hydrogel Biomédical 110 

Alginate-PAEMA Film ND 126 

Héparine-PMMA Suspension Surface anticoagulante 127 

Cellulose-PDMAEMA Suspension Biomatériaux 128 

Amidon-PMA ND Médical, emballage alimentaire 129 

Chitosane-GMA-PMMA Brute Remplissage dentaire 130 
GMA : méthacrylate de glycidyle ; PAEMA : poly(méthacrylate de 2-aminoéthyle) ; PMMA : poly(méthacrylate de méthyle) ; PDMAEMA : 
poly(N,N-dimethylamino-2-ethyl méthacrylate) ; PMA : poly(acrylate de méthyle) ; MAAH : anhydride méthacrylique ; ND : non-
déterminé. 

Tableau 10 : Propriétés apportées par le polyacrylate et le polysaccharide au sein du copolymère et leur 

intérêt versus les applications possibles. 

Polyacrylate Polysaccharide Intérêt possible 

Hydrophobe 
Tension de surface plus forte 

Hydrophile 

Favoriser la ré-endothélialisation. Les 
cellules adhèrent difficilement sur des 
surfaces trop hydrophiles ou trop 
hydrophobes. 

Filmogène Non-filmogène 
Former des revêtements, des surfaces 
polymériques, résistantes en milieu 
aqueux. 

Rigide et fragile 
(résistant mais cassant) 

Souple 
(chaînes flexibles mais non-
cohésives) 

Augmenter la résistance à la 
déformation.  

Inerte, favorise l’adhérence 
des EC et limite celle des 
CML (PBMA) 

Hémocompatible, favorise la 
croissance des EC et limite celle 
des CML (dextrane et dérivés) 

Limiter l’hyperplasie 
Limiter les réactions inflammatoires 

D’une part, l’association polysaccharides-acrylates a été étudiée pour la fabrication d’hydrogels par réticulation 

via les liaisons C=C des fonctions acrylates. Dans ce cas, l’acrylate possède un autre groupement qui permet sa 

réaction avec le polysaccharide comme l’oxyde d’éthylène pour le méthacrylate de glycidyle ou l’anhydride 

pour l’anhydride méthacrylique (Tableau 9). D’autre part, des copolymères ont été synthétisés à partir de 

polysaccharides incluant des polymères d’acrylates. Dans ce cas, les polyacrylates sont majoritairement 

polymérisés à partir des monomères via la liaison C=C directement sur la chaine polysaccharidique. La 

copolymérisation de polysaccharides et de polyacrylates permet la formation de meilleurs biomatériaux en 
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associant leurs propriétés complémentaires dont les plus pertinentes pour ce projet sont décrites dans le Tableau 

10.  

2.2.3.2. Les voies de copolymérisation 

Outre les copolymères polysaccharides-polyacrylates, il existe aussi dans la littérature des copolymères 

composés de différents polymères synthétiques les polyacrylamides ou polyacrylonitriles.131 Ces copolymères 

ont été synthétisés utilisant le même principe : la formation de radicaux qui par propagation forment le polymère 

dit « greffé » au polysaccharide à partir des monomères synthétiques. Il existe plusieurs types de 

polymérisations radicalaires qui se différencient principalement par la réaction de formation des radicaux : 

La polymérisation radicalaire contrôlée 

Elle utilise le principe de la polymérisation radicalaire par transfert d'atomes (en anglais Atom Transfer Radical 

Polymerization, ATRP). La formation des radicaux s’effectue à l’aide d’un catalyseur qui est un complexe 

métallique de transition et un initiateur qui est un hydrocarbure halogéné. Le catalyseur est composé du 

complexe métal-halogène et de son ligand. La copolymérisation comprend deux réactions : 1) la formation de 

l’initiateur à partir du polysaccharide 2) la réaction d’ATRP en elle-même (initiation et propagation des 

radicaux). Le catalyseur réagit avec l’initiateur pour former les radicaux qui par propagation vont former les 

chaînes de polymères en croissance. Il fournit alors un équilibre entre une forme active, propageante, du 

copolymère et une forme inactive, dormante. La forme dormante du copolymère est favorisée dans cette réaction 

et évite les réactions secondaires. Le contrôle de la réaction est alors atteint par la diminution de la concentration 

de radicaux dans le milieu et il n’y a pas d’étape de terminaison. Elle permet alors un bon contrôle du nombre 

et de la longueur des chaînes du polymère greffé.128,132 

La polymérisation radicalaire libre 

La formation de radicaux s’effectue par une réaction redox entre un oxydant métallique comme Ce(IV), Mn(III), 

Cu(II) ou Fe(III) et le polysaccharide. L’initiation se fait par l’attaque de l’oxydant formant des radicaux libres 

sur la chaîne de polysaccharide qui réagissent avec les monomères et forme le polymère greffé par propagation. 

Au contraire de l’ATRP, cette voie de polymérisation possède une étape de terminaison où les radicaux sont 

désactivés par recombinaison. Cette voie de polymérisation est connue pour former une grande quantité 

d’homopolymère en réaction secondaire.  

Même si la copolymérisation via l’ATRP offre un meilleur contrôle des chaînes greffées, elle s’effectue souvent 

en milieu organique avec des solvants toxiques (DMSO, Toluène, DMF, etc.) et nécessite l’utilisation 

d’halogènes, aussi toxiques. Cela implique de plus un lavage conséquent du copolymère par la suite afin de le 

purifier. Au contraire, la polymérisation radicalaire libre s’effectue en milieux aqueux et même si son rendement 

est faible due à la forte production d’homopolymère, elle est aussi plus facile à faire techniquement et ne 
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nécessite pas d’étape de synthèse d’initiateur. De plus, plusieurs copolymères ont été synthétisés à partir de 

Ce(IV)133 montrant des propriétés anticoagulantes comme l’héparine-PMMA127 ou des structures pour la 

diffusion de principes actifs comme le dextrane-isopropylacrylamide,134 intéressantes pour l’application aux 

dispositifs médicaux liés au vasculaire. La voie de la copolymérisation radicalaire a été choisie dans ce projet 

pour former des copolymères de dextrane carboxyméthylé et poly(méthacrylate de butyle). 

2.3. Caractérisation des matériaux et leurs propriétés 

La caractérisation physico-chimique des polymères est importante, surtout dans le cadre de procédés à étapes 

multiples comprenant plusieurs modifications successives. Une connaissance approfondie de la composition 

des polymères synthétisés permet à la fois : 

- d’élaborer les réactions suivantes qu’il s’agisse du greffage du dextrane ou de la copolymérisation. 

- de comprendre les mécanismes de synthèse. 

- de prédire et de comprendre les interactions polymères-composants biologiques. 

- de prédire et comprendre leur comportement mécanique. 

Il important par la suite, pour des applications biomédicales, d’étudier les réponses biologiques et mécaniques 

des matériaux. Cela permet d’évaluer le comportement des surfaces vis-à-vis de composants biologiques 

comme les cellules ou le sang et de déterminer leur stabilité face aux contraintes mécaniques imposées par le 

déploiement du stent, la manipulation du dispositif ou encore le flux sanguin. 

Pour ce projet, les polymères ont été analysés sous forme brute (poudre) et sous forme de surfaces (revêtement 

de dextrane greffé et film de copolymère), mettant en jeu différentes techniques d’analyse. 

2.3.1. Les polymères et les surfaces de polymères 

La composition chimique des polymères peut-être déterminée à partir de différentes techniques basées sur 

différents principes comme la spectroscopie infrarouge à transformée de Fourier (FTIR) ou la résonnance 

magnétique nucléaire (RMN). La spectroscopie FTIR se fait par absorbance, à travers une pastille de polymère 

mélangé à du KBr, ainsi que directement sur le polymère brut ou une surface/substrat par réflectance totale 

atténuée (ATR, de l’anglais attenuated total reflectance). Il est possible aussi d’analyser la composition 

chimique d’une poudre de polymère par spectroscopie photoélectronique à rayons X (XPS, de l’anglais X-ray 

photoelectron spectroscopy) bien que cette technique soit privilégiée pour l’analyse de surfaces (films de 

polymères). Le degré d’hydrophobicité d’une surface, qui est lié entre autre à sa composition chimique, peut 

être quant à lui analysé par angle de contact.  
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Tableau 11 : Techniques de caractérisation.135 

 Technique Principe et informations obtenues 
P

ol
ym

èr
e 

br
ut

 

FTIR 

Permet de voir les vibrations des atomes les uns par rapport aux autres, vibrations 
dépendantes du type de liaisons chimiques. En ATR, profondeur d’analyse environ 
1 µm. 
Qualitative, cette technique permet de rapidement vérifier les modifications du 
dextrane avec l’apparition de la bande C=O. 

RMN 

Mesure la fréquence de résonnance des noyaux lorsque soumis à un champ 
magnétique. Cette fréquence varie suivant l’environnement chimique de l’atome 
considéré, tel que le 1H et le 13C.Elle peut s’effectuer à l’état liquide où le polymère 
est dissout dans un solvant deutéré ou à l’état solide. 
Mesure quantitative en RMN du 1H et qualitative pour 13C, cette technique permet 
de vérifier la modification du dextrane, de quantifier le degré de substitution et de 
valider l’efficacité de la copolymérisation à l’état solide. 

CES 

Technique de chromatographie en phase liquide qui permet de séparer des 
macromolécules en fonction de leur taille hydrodynamique, détection faite par 
diffusion de la lumière. Cette diffusion est dépendante de la masse moléculaire 
moyenne des chaines de polymère. 
Cette  technique permet de déterminer la masse moléculaire en nombre et en poids 
des copolymères obtenus. 

Viscosimètre 
Mesure la viscosité intrinsèque d’une solution de polymère et permet de déterminer 
la masse moléculaire viscosimétrique. 

DSC 

Mesure calorimétrique basé sur un échange d’une quantité de chaleur entre un 
échantillon et une  référence afin de les garder à la même température, dû à un 
changement physique de l’échantillon, comme une transition vitreuse d’un polymère 
à une température Tg.   
Cette technique peut donner des indices quant à la structure du copolymère, par 
exemple 2 Tg distinctes = copolymère en bloc. 

TGA 

Mesure la perte de masse d’un polymère lors de sa dégradation par augmentation de 
la température.  
Cette technique permettrait de déterminer la quantité massique de chaque polymère 
dans un copolymère.  

Su
rf

ac
e 

XPS 

Technique basée sur l’énergie cinétique des photoélectrons émis lorsque la surface 
est soumise à un bombardement de rayon X. L’énergie cinétique est directement 
corrélée à un élément atomique et est aussi influencer par l’environnement chimique 
de ce dernier. La profondeur d’analyse est de  5 nm. 
Elle permet de déterminer la composition atomique de la surface du matériau, en 
survol, et le type de liaisons en présence (ex. C1s, O1s), en haute résolution. 

Angle de 
contact 

Par le dépôt d’une goutte d’eau, permet d’évaluer la mouillabilité d’une surface et 
donc son degré d’hydrophobicité. 

AFM 
Analyse topographique de la surface sur 1-10 Å de profondeur grâce à une pointe 
très fine.  
Cette technique permettrait de mesurer la rugosité des films. 

MEB 

Analyse topographique de la surface sur environ 1 µm de profondeur, en utilisant le 
principe des interactions électrons-matière. 
Cette analyse permettrait de voir l’homogénéité des films ainsi qu’analyser 
l’adhérence de cellules sur une surface.   
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Afin d’étudier la réponse cellulaire aux surfaces, plusieurs tests peuvent être effectués. Le plus souvent, les 

cellules sont mises en contact avec la surface et leur comportement est étudié en termes d’adhérence, de 

prolifération, de migration, d’activité métabolique, etc.  

Le Tableau 12 rassemble quelques exemples de tests effectués pour étudier la réponse biologique des surfaces. 

Tableau 12 : Analyses des performances biologiques in vitro138–140 

Technique Informations 

Adhérence 
plaquettaire 

Adhérence et activation des plaquettes sur la surface après avoir été en contact avec du 
plasma riche en plaquettes. Le plus souvent, les surfaces sont analysées par MEB qui 
permet de quantifier et d’observer les plaquettes activées. 

Hémoglobine 
libre 

Evalue la thrombogénicité de la surface en mesurant la quantité d’hémoglobine non-prise 
dans le thrombus après contact avec du sang complet pour un temps donné. 

Cytotoxicité 
/ Viabilité 

Peut-être direct ou indirect. Le test direct revient à un test d’adhérence. De façon indirecte, 
les surfaces sont immergées dans du milieu qui est ensuite prélevé et utilisé pour cultiver 
des cellules. Dans les deux cas, l’activité métabolique est mesurée et permet de savoir si 
la surface a un effet toxique pour les cellules ou pas. 

Adhérence 
cellulaire 

Effectuée généralement dans les premières 24h de contact des cellules avec la surface. 
L’adhérence et l’étalement des cellules sont observés permettant alors de prédire leur 
comportement plus tardif et leur viabilité. 

Prolifération 
cellulaire 

Permet d’étudier la réponse cellulaire à plus long terme tel qu’à 1, 3 et 7 jours. 

Migration 
cellulaire 

Les cellules sont laissées à confluence puis une rayure est effectuée sur le tapis cellulaire. 
La migration des cellules pour combler cette rayure est observée. 

Activité 
métabolique 

Peut être mesurée par absorbance avec un test au MTT ou à la résazurine. Une cellule 
vivante va plus ou moins transformer ces composés, ce qui donne une indication sur leur 
activité métabolique et viabilité. 

Afin d’approfondir les analyses du comportement cellulaire versus le biomatériau, des tests in vivo sur des 

modèles animaux puis des essais cliniques peuvent être effectués. 

Dans ce travail, des tests évaluant la quantité d’hémoglobine libre ainsi que des tests d’adhérence de cellules 

endothéliales et musculaires lisses ont été effectués sur les surfaces de CMD greffés au PTFE, d’une part. 

D’autre part, des tests de cytotoxicité, adhérence et prolifération ont été effectués sur des films de copolymères 

avec des fibroblastes et des cellules endothéliales. De plus, des tests préliminaires avec des cellules musculaires 

lisses et des bactéries (S. Aureus et E. Coli) ont été faits sur les films de copolymères. 

2.4. Stratégie et structure de la thèse 

L’objectif initial de ce projet était d’obtenir un revêtement, à base de copolymère de dextrane-PBMA, pour des 

stents pouvant limiter l’hyperplasie néotinimale. Pour assurer une bonne adhérence du copolymère au substrat 

métallique et éviter le délaminage lors du déploiement du stent, la stratégie adoptée était de lier de façon 

covalente le copolymère à la surface du matériau. Pour ce faire, dans un premier temps, le substrat d’acier 316L 









 

37 
 

3. Polysaccharides grafting on fluorocarbon films deposited by 

plasma on 316L stainless steel for long term stable stent 

 

 

Eléonore C. Michel1,2, Pascale Chevallier1, Amélie Barrère2, Didier Letourneur2 and 

Diego Mantovani1 

 

 

 

 

1Laboratory for Biomaterials and Bioengineering, Department of Materials Engineering, Laval University & 

University Hospital Research Center, Quebec City, G1K 7P4, Canada 

2INSERM, U698, Bio-ingénierie de Polymères Cardiovasculaires, CHU X. Bichat et Institut Galilée, PRES 

Sorbonne Paris Cité, Paris, France  

 

 

 

 

Keywords: polysaccharide, grafting, carboxymethyl dextran, oxidized dextran, fluorocarbon film 

 

 

 

 

 

Ce chapitre a été publié dans Advanced Materials Research 409 (2011) 164-169 

  



 

38 
 

3.1. Résumé 

Les stents intravasculaires sont des échafaudages métalliques qui permettent de rétablir le flux sanguin dans les 

vaisseaux obstrués. Toutefois, des cas de resténose intra-stent surviennent dans 30-40% des cas après 6 mois. 

Afin d’améliorer les performances cliniques de ces dispositifs à long terme, différents recouvrements sont 

utilisés. Cependant, la faible adhérence au substrat entraîne des délaminages des revêtements. C’est pourquoi 

l’approche considérée dans ce projet est de travailler d’une part sur un film fluorocarboné déposé par plasma, 

hautement adhérent au substrat métallique, et d’autre part avec un copolymère à base de dextrane et de 

poly(méthacrylate de butyle), possédant des propriétés biologiques et mécaniques intéressantes quant à 

l’application visée. L’approche est de greffer de façon covalente le copolymère à partir du dextrane sur le film 

fluorocarboné préalablement aminé. L’activation du dextrane a été réalisée par carboxyméthylation et par 

oxydation, puis suivie par FTIR et RMN. L’efficacité du greffage a été démontrée par XPS. 
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3.2. Abstract 

Metallic intravascular stents are medical scaffolds commonly used to heal diseased arteries and to restore blood 

flow in vessels after a balloon angioplasty. Although clinical complications occurs (mainly in-stent-restenosis, 

representing 30-40 % of cases within six months after angioplasty), this clinical procedure reduces the risk of 

restenosis. In order to improve the long-term clinical performances of stents, different coatings, bioactives or 

not, are investigated and generally applied by dip-coating. However, the adhesion of the coating within the 

substrate is weak and delamination after stent deployment could be observed. 

Therefore, our original approach was to consider a plasma fluorocarbon film deposit on stainless steel 

substrates, improving adhesion and providing protection against the stent corrosion, as a carrier for the 

subsequent grafting of a bioactive polysaccharide (dextran). Indeed, a copolymer made of dextran and 

metacrylate has already demonstrated interesting results toward cell proliferation and good mechanical 

properties regarding stent deployment. Hence, the final aim of this project is to covalently graft the copolymer 

of dextran-methacrylate to plasma-aminated fluorocarbon film. In this study, dextrans were functionalized in 

order to conjugate them to amino groups. Two different ways of functionalization were investigated: by 

carboxylmethylation reaction and by periodate oxidation. Characterizations were performed by FTIR, for 

organic syntheses and by XPS for the subsequent grafting on the surface. Coatings topography as well as 

stability were also investigated. Preliminary results suggest the use of polysaccharides grafted by plasma on 

fluorocarbon films to provide a stable stent surface. 

  



 

40 
 

3.3. Introduction 

Stents are mesh wire tubes used to scaffold diseased arteries in order to re-establish the flood flow. Most 

commonly made of 316L stainless steel,27 stents reduce significantly the risks of restenosis despite clinical 

complications remain (mostly in-stent-restenosis) with the rate of 30-40 % failures after six months of 

implantation.46 Furthermore, studies on stents stability show that metallic stents could be corroded after a long-

term implantation and release potentially toxic metallic ion as nickel and chromium, in the patient 

bloodstream.24 In order to improve the long-term safety of the device, different coatings, bioactives or not, are 

investigated and generally applied by dip-coating regarding polymer coatings.24,27,45,46 However, the adhesion 

of the coating with the substrate is weak and delamination after stent deployment could be observed.73 

The final aim of this study is to perform a new bioactive covalent coating made from a polysaccharide and an 

acrylic monomer copolymerization, in order to provide a long-term stable stent. Indeed, dextran-methacrylate 

copolymer has already demonstrated interesting results toward cell proliferation and good mechanical 

properties regarding stent deployment.141,142 To this end, the first step of our work was to consider the covalent 

grafting of dextran alone on 316L stainless steel substrates. Those substrates were first coated with a plasma 

polymerized PTFE-like film (CFx), improving adhesion and providing protection against the stent 

corrosion,143,144 and functionalized with amino groups.84 Then, two approaches were investigated to modify 

dextran in order to covalently graft them to amino groups: carboxymethylation reaction and periodate oxidation 

provide carboxylic acid functions and aldehyde groups, respectively (Figure 19). 

As CFx film plasma deposition is a multiple step process, the optimization of the grafting processes have been 

done, in a first step on a similar surface, PTFE films, then applied on aminated CFx-SS316L substrates. The 

different parameters investigated were two different degrees of substitution or oxidation respectively for 

carboxymethylated dextran (CMD) and oxidized dextran (OxD) at different concentrations. The different steps, 

dextran activation as well as surface amination and grafting were thoroughly characterized. 
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3.4.2. Dextran activation 

Dextran was purchased from Pharmacia Biotech (Orsay, France) with a molecular weight of 70 000 g/mol. 

Oxidized dextrans were synthesized by treating 2 g of dextran in water (100 mL) with 100 mL of sodium 

metaperiodate (Sigma Aldrich, St Quentin-Fallavier, France) solutions, 15 mg/mL for 20 % of oxidation and 

30 mg/mL for 40 % of oxidation,80,115 for 20 h at room temperature, in the dark. Excess of periodate was 

desactivated by adding ethylene glycol and the pH neutralized. Then the polymer was precipitated in ethanol. 

OxD was recovered by filtration and dried under vacuum at 50 °C. 

For the carboxymethylation reaction, 1 g of dextran was dissolved in 7.7 mL of 6 N NaOH previously cooled 

in an ice bath.52,116 Then 1.46 g and 0.73 g of chloroacetic acid (Janssen Chimica, Noisy le Grand, France) 

respectively dissolved in 800 µL and 400 µL of water for 50 % and 25 % of substitution was introduced. The 

mixture was maintained at 60 °C for 60 min then cooled at room temperature and neutralized by addition of 

concentrated acetic acid. The polymer was then precipitated in methanol, recovered by filtration and dried under 

vacuum at 50 °C. 

3.4.3. Surface immobilization 

On one hand CMD was grafted, using water soluble carbodiimide chemistry (1-ethyl-3-(3-

dimethylaminopropyl)carbodiimide, EDC, and N-hydroxysuccinimide, NHS), to PTFE substrates following its 

surface amine functionalization. On the other hand, OxD was directly grafted on amino groups through the 

aldehyde functionalities leading to Schiff base which were further reduced in amines by sodium 

cyanoborohydride (NaBH3CN). Briefly, the substrates were immersed in solutions of modified dextran (with 

EDC and NHS for CMDs) over a night under stirring. Then OxD grafted substrates were immersed in a 

NaBH3CN solution during 3h. All substrates were intensively rinsed with water 3 times under agitation. The 

concentrations used for those graftings (Table 13) are inspired from literature.52,80,115,116 As the aldehyde 

functions are more reactive than the acid functions, the OxD solutions are therefore more diluted than CMD 

solutions. Samples with different concentrations of modified dextran were also investigated but the results will 

be not presented in this paper. 

Table 13 : Concentration of modified dextran solutions and catalysts for aminated PTFE graftings. 

Polymer 
Grafting solution 

concentration (g/mL) 
EDC (mg/mL) NHS (mg/mL) NaBH3CN (mg/mL) 

CMD 25 % 0.30 19.2 11.5 - 

CMD 50 % 0.30 19.2 11.5 - 

OxD 20 % 0.05 - - 3 

OxD 40 % 0.05 - - 3 
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3.4.4. Modification characterization 

The dextran modifications were evaluated by ATR-FTIR (attenuated Total Reflectance - Fourier-transform 

infrared spectroscopy) using a Nicolet Magna 550 (Thermo-Nicolet, Madison, WI, USA) equipped with a 

deuterated triglycine sulfate (DTGS) detector. The maximum depth of analysis was estimated to be 1 µm and 

100 scans were acquired at a spectral resolution of 4 cm-1. The film surface composition was assessed using an 

X-Ray Photoelectron Spectrometer (XPS – PHI 5600-ci spectrometer – Physical Electronics USA, Chanhassen, 

MN, USA). Survey spectra were acquired at a detection angle of 45° using the Kα line of a standard aluminum 

X-ray source (1486.6 eV) operated at 300 W. Charge compensation was only required for PTFE film analyses 

for survey analyses whereas high resolution spectra were obtained with a standard Mg X-ray source (1253.6 

eV) at 300 W with no charge neutralization. 

3.5. Results and discussion 

3.5.1. Polymer characterization 

The activation of dextran through carboxymethylation or oxidation process was evaluated by ATR-FTIR 

spectroscopy (Figure 20). Indeed modified dextran spectra clearly exhibit the characteristic vibration band of 

carbonyl group from an aldehyde at 1720 cm-1. For OxD and at 1590 cm-1 belongs to carboxylic acid salt (COO-

Na+) for CMD. Furthermore, the intensity of these specific peaks could be directly correlated to the degree of 

dextran modification as shown in Figure 20.b, which were further confirmed by NMR1H and acid-base titrations 

(data not shown). It should be also emphasized that the specific bands of dextran were also recovered in the 

CMD, leading to the conclusion that, even at a high degree of modification, the carboxymethylation procedure 

permit to keep the dextran main structure. Whereas it was not the case for the oxidation procedure which seemed 

to partially break glycosidic chains. Indeed the specific bands of dextran were slightly shifted to higher 

wavenumber: from 1000 cm-1 for dextran to 1022 cm-1 for OxD. 
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4.1. Résumé 

En vue d’applications cardiovasculaires, le dextrane a été greffé sur des surfaces aminées après 

carboxyméthylation. La réponse biologique est dépendante des propriétés de surface des biomatériaux, il est 

alors primordial de vérifier l’influence de cette modification sur les propriétés biologiques. Dans cette étude, 3 

degrés de substitution (DS) ont été testés et les différents carboxyméthyldextranes (CMD) ainsi obtenus ont été 

greffés sur des surfaces de PTFE. Le DS a été évalué par RMN-1H, FTIR et conductimétrie, alors que la 

composition des surfaces greffées a été analysée par XPS. Les performances biologiques des revêtements en 

termes d’hémocompatibilité et d’adhérence cellulaire ont été ensuite évaluées. Comparativement au PTFE, les 

surfaces greffées CMD de DS 0.2 présentent de meilleures propriétés anti-thrombogéniques mais aussi 

favorisent l’adhérence des cellules endothéliales versus celle des cellules musculaires lisses. Ce travail suggère 

donc la possibilité d’obtenir des biomatériaux polyvalents proactifs convenables pour différentes applications 

biomédicales. 
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4.2. Abstract 

The modification of biomaterial surfaces with biomolecules influences the biological response. In this work, 

caboxymethyldextrans (CMD) with different degrees of substitution have been grafted to surfaces by 

introduction of amino moieties directly onto the substrate surface. Polytetrafluoroethylene was selected as a 

model substrate for biomaterial as it is already largely used for cardiovascular clinical applications. Firstly, 

CMD polymers were characterized by FTIR, 1H-NMR, and conductimetric titration. Then, the coatings have 

been analyzed by XPS to confirm the grafting and determine the composition. Once characterized, biological 

performances of CMD coatings were investigated. The hemocompatibility was ascertained using the free 

hemoglobin method. The effects on endothelial and smooth muscle cell adhesion were also studied. Results 

indicated that CMD at a 0.2 substitution degree, significantly influenced the biological property of PTFE by 

exhibiting non-thrombogenic properties as well as enhancing endothelial cell adhesion along with limiting 

smooth muscle cell adhesion. This work suggested the creation of versatile pro-active biomaterials suitable for 

different biomedical applications. 
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4.3. Introduction 

When it comes to the recovery of atherosclerotic diseases, the healing process is modulated by three major 

actors: blood components, endothelial and smooth muscle cells. Once implanted, the interactions taking place 

between the cardiovascular biomaterial and these components play a crucial role. Indeed, the device should 

avoid thrombi formation and favor the endothelium healing along with limiting smooth muscle cell 

proliferation, which would avoid obstruction of the vessel.32,38 

To address this issue, one approach is to coat the material with biomolecules able to influence the biological 

response.27,50 Several studies, investigating various biomolecules, were reported over the past decade in the 

literature. Among them, polysaccharides have shown a great potential mainly due to their large range of action. 

To name only a few, heparin is well known for being antithrombotic and antiproliferative, hyaluronic acid for 

decreasing the inflammatory response and dextran for its low-fouling ability.47,78,81,87,145–147 However, these 

coatings were merely deposited on the material and the long term stability towards stresses imposed by the 

biological, chemical and physical environment was only rarely studied. 

Carboxymethyldextrans (CMDs) have been widely studied as their carboxylic functions enable reaction with 

surfaces either with bioactive molecules. On one hand, results showed that CMDs-based coatings were able to 

avoid non-specific protein and cell adhesion.51,52,62,118,148,149 The covalent grafting of CMDs molecules onto 

surfaces was optimized by varying the degree of substitution of CMDs and the grafting approach. The most 

common ways of grafting involve functionalized polymer layers as linking arms for CMDs coatings, like 

polyheptylamine, polyethyleneimine or polyethylene glycol. This strategy was found efficient against cells, like 

fibroblasts103,104, epithelial52 or endothelial51,62,118,148 cells, and proteins, like albumin or lactoferrin149. On a 

second hand, studies focused on CMD as a spacer molecule with an ability to limit non-specific protein 

adsorption, on which bioactive molecules were grafted, known to involve specific response such as  RGD 

peptides51,62,118,148 (for HUVECs adhesion enhancement), antibodies150 (for ELISA test) or fibronectin151 (for its 

effect on insulinoma cell function). 

However, these studies demonstrated that the repellence properties highly depend upon the fabrication protocol 

used to generate the coatings. Furthermore, the use of polymer layers to graft CMD molecules may led to an 

entanglement of CMD chains with the interlayer chains, thus the repellence property may not be only related to 

the CMDs. In contrast, the approach in this work is to graft directly CMD molecules, meaning with no 

interlayer, on amines introduced by plasma treatment on the surface of PTFE samples, which is a polymer 

widely used in cardiology. With this approach the coatings are expected to present only CMD chains. The global 

aim of the project is afterward to covalently graft on aminated surfaces a dextran-rich copolymer via carboxyl 

functions. In this context, CMDs with different degrees of substitution were firstly synthesized and 

characterized. Before carrying out the biological assays, coatings were fully characterized with XPS analyses. 

Once CMD grafting was found feasible with the approach used, cells behaviors were studied. In addition, 

interactions between the CMD coatings and blood were investigated by clotting time assays.  
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4.4. Materials and Methods  

4.4.1. Dextran modification  

The synthesis of dextran (Dx) into carboxymethyldextrans (CMDs) was adapted from Löfas and Johnsson107 

and three CMDs were synthesized: CMD 0.2 ; CMD 0.4 and CMD 1.3 . For CMD 0.2 and CMD 0.4, 12 g of 

dextran (TCI Europe, D1449) were dissolved in 80 mL of 6.25 N NaOH previously cooled in an ice bath. Then, 

respectively, 7.0 g or 17.5 g of monochloroacetic acid (MCA, Janssen Chimica, 10 851 84) dissolved in 20 mL 

of water were introduced. The mixture was maintained at 60°C for 60 min then cooled at room temperature and 

neutralized by addition of concentrated acetic acid. The polymer was then precipitated in methanol, recovered 

by filtration, rinsed with diethylether and dried under vacuum at 50°C after diethylether evaporation. In order 

to purify CMD from unreacted acids and solvents, the polymer was dissolved again, two times, in deionized 

water and precipitated and dried as previously. CMD 1.3 was synthesized from two successive 

carboxymethylation reactions: Both syntheses were done as for CMD 0.4 but during 90 min.  

Degrees of substitution (DS) were assessed using proton nuclear magnetic resonance spectroscopy (1H-NMR) 

and acid-base conductimetric titration, as the amount of carboxyl groups on anhydroglycopyranoside units.  

For 1H-NMR analyses, CMDs were dissolved in D2O (≈20-30 g/L) and proton-1 spectra were recorded on a 

Bruker AM 500 (500 MHz). 

The titration was adapted from Capitani et al..152 Briefly, after being dried and weighted, about 0.1 g of CMD 

were acidified in a 0.01 M HCl solution for 10 min, before being titrated with a freshly made 0.03 M NaOH 

solution and the solution conductivity was measured with a conductimeter. The conductivity decreased rapidly, 

corresponding to H-ions neutralization from the strong acid, then a plateau was observed due to the 

neutralization of the weak COOH acid groups, and finally the conductivity increased with the excess amount 

of OH-ions. Each CMD was titrated three times.  

4.4.2. Surface modification  

Polytetrafluoroethylene (PTFE) films of 250 µm of thickness (Goodfellow Corp., FP301350) were cut to size 

5cmx5cm samples and cleaned with ultrasonic bath during 10 min in acetone, in nanopure water then in 

methanol and dry with particles free compressed air before use. In order to introduce amino functionalities onto 

the surface of the samples, an atmospheric plasma treatment was carried out.153 Samples were placed in a 

conventional parallel-plate dielectric barrier discharge (DBD) reactor on the grounded electrode. Gas flow (95% 

N2 + 5% H2) was introduced directly between the electrodes through a diffuser and was maintained constant at 

10 L/min. The frequency, the applied voltage, the gas gap and the treatment time were kept constant (3 kHz, 15 

kV, 1 mm and 60 s). Before and after each plasma treatment, the plasma chamber was purged for 5 minutes to 
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ensure homogeneity and gas purity for the discharge and to avoid post-plasma oxidation reactions with free 

radicals or unstable functional groups present on the surface. 

CMDs were grafted onto aminated substrates immediately after plasma treatment, using water soluble 

carbodiimide chemistry.154 First, CMDs were dissolved in Phosphate Buffer Saline (PBS, pH=7.4) at a 

concentration of 2 mg/mL. Activation of the solution was achieved via the addition of N-ethyl-N′-(3-

dimethylaminopropyl)carbodiimide hydrochloride (EDC, Sigma-Aldrich, 03450) and N-hydroxysuccinimide 

(NHS, Sigma-Aldrich, 130672). For CMD 0.2, CMD 0.4 and CMD 1.3, respectively 76 mg, 155 mg and 473 

mg of EDC and 46 mg, 93 mg and 280 mg of NHS was added in 10 mL of CMD solutions and were allowed 

to react for 10 min. Aminated PTFE films were then immersed in activated CMD solutions for 24 h on a rocking 

table, followed by rinsing twice in 1 M NaCl solution and four times in nanopure water, under vortex agitation. 

CMD grafted surfaces were dried with particle free compressed air and store under vacuum before use. 

4.4.3. Surface characterization 

Samples surface chemical composition was assessed using an X-Ray Photoelectron PHI 5600-ci Spectrometer 

(XPS, Physical Electronics USA, Eden Prairie, MN, USA). Survey spectra were acquired at a detection angle 

of 45° using the Kα line of a standard aluminum X-ray source (1486.6 eV) operated at 200 W. Charge 

compensation was only required for PTFE film analyses for survey analyses whereas high resolution spectra 

were obtained with a standard Mg X-ray source (1253.6 eV) at 150 W with no charge neutralization. Detection 

was performed with a take-off angle of 45° on a 0.5 mm2 area. At least, three measurements per sample were 

made on three different samples to ascertain the homogeneity and the reproducibility of the surface chemistry.  

Static contact angle measurements were performed on samples using a VCA Optima XE system (AST Products 

Inc., Billerica, MA, USA). Drops of deionized water (1 µL) were deposited on surfaces and pictures were taken 

within 5 sec. Contact angles were measured from, at least, five drops per sample, randomly deposited, and 

followed by triplicates. The angle value was taken as an average of the number of measures taken for right and 

left angles. 

4.4.4. Hemocompatibility 

CMD grafted PTFE films were punched in 15 mm diameter disks and rinsed with ethanol to remove any 

residues from the punch. After air drying, samples were fixed in 24-well plates with tissue adhesive (3M™ 

Vetbond™, 1469SB). In order to study the coagulation time on each sample, the hemoglobin free methodology 

was performed. 50 μL of citrated blood was dropped onto the specimens and 10 μL of CaCl2 were added 

immediately. Samples were incubated at 37 °C during 40 and 80 min, then 2 mL of distilled water were added 

to each specimen. Red blood cells not entrapped in a thrombus were hemolysed and free hemoglobin molecules 
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in the water were colorimetrically measured by monitoring the absorbance at 540 nm using a spectrophotometer 

ELISA reader (BioRad mod.450, Mississauga, Ontario, Canada). The test was performed in triplicate with 6 

samples per condition using a different donor for each triplicate. 

4.4.5. Cell culture 

Human Umbilical Vein Endothelial Cells (HUVECs) and Human Umbilical Artery Smooth Muscle Cells 

(HUASMCs) were isolated from an umbilical cordon kindly provided by the Saint François d’Assise Hospital 

(Quebec, QBC, Canada) with the previous consent of donor mothers.  

To extract HUVECs, the vein was rinsed with PBS, filled with trypsin 10x and incubated 15 minutes at 37°C. 

Afterwards, PBS was added to inhibit trypsin effect and the solution was recuperated and centrifuged at 1000 

rpm during 5 min. The supernatant was removed and HUVECs were cultured in a flask (previously coated with 

gelatin) with M199 (Thermo Scientific, SH30253.01) culture media containing 10% of fetal bovine serum 

(Fisher Thermo Scientific, SH30396.03) and 1% of Penicillin-Streptomycin (Gibco, 15140-122). Culture media 

was changed after 24 h and then each 48 h until confluence.  

HUASMCs were isolated from human umbilical cord artery. Initially, the Wharton’s jelly that surrounds the 

arteries was carefully removed by cutting with scissors. Afterwards, the arteries were chopped to rectangle 

pieces using scissors and finally placed in a Petri dish with M199 medium. After two weeks, rectangle pieces 

of the artery were removed and the cells were expanded. Cells were characterized by immunostaining and third 

to eighth passages were used to evaluate the interaction with the coated surfaces.  

Cell seeding. CMD grafted PTFE films were punched in 9 mm diameter disks and rinsed with ethanol to remove 

any residues from the punch. After air drying, samples were fixed in 48-well plates with Silastic® medical 

adhesive (silicone, type a, Dow Corning Corporation), sterilized by immersion in ethanol for 5 min and rinsed 

3 times with PBS (pH=7.4). Then, cells were removed from the culture plates by rinsing in PBS and incubating 

in a trypsin solution. After trypsin inactivation with complete medium the cells were centrifuged for 5 min at 

1000 rpm. The resulting pellet was resuspended in complete medium. In one hand, 40 000 HUVECs/cm2, in 

the other hand, 20 000 HUASMCs/cm2 were poured into the wells in 250 µL medium. 

Cell adhesion. After 1 h and 6 h of incubation at 37°C, for HUVECs and HUASMCs respectively, the medium 

was removed and samples were rinsed two times with serum and growth factor free medium. Non-adherent 

cells were removed by washing 3 times with serum-free medium and fixed for 15 minutes with glutaraldehyde 

1% (Sigma Aldrich, G5882) followed by 3 washes with deionized water and permeabilized with a triton (Sigma 

Aldrich, X100) solution 1% in PBS for 15 min. Samples were then saturated with casein 1% in PBS during 30 

min, washed 3 times with PBS and immersed in a solution of DAPI (Sigma Aldrich, 32670) (1:3000) and 

phalloidin TRITC labeled (Sigma Aldrich, P5282) (1:300) in PBS during 45 min at room temperature. Cells 

were rinsed three times with PBS and images were recorded under a fluorescence microscope Olympus BX51 
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(Olympus America Corp., Tokyo, Japan) using 10x and 20x objectives. Three representative images were took 

per sample and cells were counted using Image J software. 

4.5. Results and discussion 

4.5.1. Carboxymethyldextran synthesis 

The carboxymethylation of dextran should be well-controlled in order to assess specific substitution degrees. 

Indeed, the substitution degree (DS) of CMD could affect its subsequent grafting on biomedical devices and 

therefore could induce changes in the biological response. Thus, synthesized CMDs were characterized by 1H-

NMR (Figure 23), FTIR and the DS was also confirmed by conductimetry. 

FTIR analyses (spectra not shown) evidenced the efficient substitution of dextran with carboxymethyl groups 

by the detection of a new peak at 1590 cm-1, associated to the carboxyl stretching band of COONa moieties. 
1H-NMR analyses (Figure 23) permitted to get more information on the synthesized products such as the degree 

of substitution and the purity. On the dextran spectrum, the anomeric proton (H1) in C1 position was identified 

at 5.00 ppm, and protons (H2-H6) at the C2-C6 positions were detected at 3.52-4.02 ppm. CMDs syntheses 

were confirmed by the detection of new peaks: at 4.12-4.19 ppm, attributed to the protons of the carboxymethyl 

moieties, noted a  on Figure 23.b, and at 5.13 ppm (H1’), associated to the anomeric proton of a C2 position 

substituted unit. All chemical shifts obtained agreed with the literature.113 
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Figure 23: 1H-NMR spectra of: a) dextran T70 ; b) CMD 0.2 ; c) CMD 0.4 ; d) CMD 1. H1 peak represents 

the anomeric proton, H2-H6 (dash line) are the remaining protons of the anhydroglycopyranoside unit of 

dextran. H1’ is the anomeric proton when the position 2 is substituted. a  (plain line) peaks represent the protons 

of carboxymethyl groups. 

1H-NMR spectra also enlightened contaminant peaks representatives of residual acids (residual acetic acid, 

unreacted monochloroacetic acid and side-produced glycolic acid) and solvents (diethyl ether and methanol) 

after the first precipitation ensuing the synthesis (data not shown). Several dissolution/precipitation steps 

followed by a low heating of CMDs dissolved in water and freeze-dried, had been required to eliminate 

remaining acids and solvents. All these purification steps were essential to obtain CMD pure at 98% suitable 

for biomedical applications. 

After purification, the different degrees of substitution were assessed by 1H-NMR and acid/base titration 

(conductimetry measurements). The substitution degree was defined by the ratio of carboxymethyl (CM) groups 

to anhydroglycopyranoside ring units. On 1H-NMR spectra, the carboxymethyl quantity was determined by the 

integration of a  peaks and for anhydroglycopyranoside unit by the addition of H1 and H1’ integrals (Eq. 1). As 

for the conductimetric titration, the amount of CM groups was related to volume of NaOH of the plateau (Vp) 

and the DS was calculated from the concentration NaOH solution, CNaOH, and the mass of dry pure CMD, mCMD 

(Eq. 2). All results are reported in Table 16. 
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Table 16: Degree of substitution assessed by 1H-NMR and acid-base titration method. Dx/MCA is the 

molar ratio of dextran on monochloroacetic acid used for each synthesis.  

CMD Ratio Dx/MCA [mol/mol] 
Degree of substitution 

1H-NMR Titration 

CMD 0.2 1.0 0.17 0.18 ± 0.02 

CMD 0.4 2.5 0.37 0.43 ± 0.01 

CMD 1.3 2.5* 1.32 1.19 ± 0.05 
*Dx/MCA value for each of the carboxymethylation step which was done two times in this case. 

DS determined from the titration confirmed the results obtained with 1H-NMR, exhibiting values in the same 

range. Values from the two methods appeared very similar for the two lowest substituted CMD (i.e. CMD 0.2 

and CMD 0.4) whereas for CMD 1.3, the DS from 1H-NMR was slightly higher. This latest was probably due 

to a less accurate integration of the carboxymethyl signal (a , plain line) as it very overlapped with the signal 

from the protons of dextran chains (H2-H6, dash line). Finally both methods, gave expected values of DS versus 

the ratio of dextran (Dx) to monochloroacetic acid (MCA) used for the carboxymethylation reactions, attesting 

of a controlled synthesis. 

Equation (1)    
∫�/2∫H1+∫H1'

 

Equation (2)   
CNaOH×VP×MGlc

mCMD-(CNaOH×VP×MCM)
 

with MGlc = 162 g/mol and MCM=MCH2-COONa= 80 g/mol 

4.5.2. CMD immobilization on aminated PTFE surface  

The surface modifications were followed at each step by XPS analyses and contact angle measurements. The 

surface chemical compositions assessed by XPS survey spectra were summarized in Table 17.  

The elemental composition of virgin PTFE, determined by XPS, was as expected with a F/C ratio of 2. After 

N2/H2 plasma treatment, the appearance of nitrogen component indicated the success of PTFE surfaces 

modification with a decrease of the F/C ratio from 2 to 0.82 compared to untreated PTFE. The N-containing 

molecules introduced on the surface could be amine, amide, nitrile or imine groups.155 The amount of amino 

groups was therefore assessed by vapor phase derivatization as described elsewhere,85 leading to a relative 

percentage of 3.4 ± 1.0% of amines. This indicated a high selective plasma treatment as ~ 60% of the N-

containing species initially introduced (i.e. 6.7 ± 0.7 %) were amino moieties. According to literature, 2-3.5 % 

of NH2 relative surface concentration correspond to 0.5-2 amine molecules/nm²,85 which is a sufficient density 

to further graft carboxymethyldextran synthesized from 70 kDa dextran. 
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Table 17: Surface chemical composition obtained from XPS survey spectra for PTFE before and after 

plasma treatment and CMDs grafting.  

  C (%)  F (%)  N (%)  O (%)  O/F 

PTFE  33.3  66.6  -  -  - 

PTFE-NH2  49.6 ± 1.0  40.9 ± 2.1  6.7 ± 0.7  2.1 ± 0.5  0.05 ± 0.01 

CMD 0.2  49.8 ± 2.4  31.7 ± 4.2  2.2 ± 0.5  13.5 ± 1.7  0.44 ± 0.11 

CMD 0.4  49.9 ± 3.7  32.7 ± 5.8  1.9 ± 0.5  14.6 ± 2.8  0.47 ± 0.19 

CMD 1.3  52.1 ± 2.6  31.1 ± 3.0  3.9 ± 0.7  11.4 ± 1.7  0.37 ± 0.08 
Some contaminations were detected: Cl less than 1.0% and Na less than 1.6% at the maximum. 

To favor the grafting of CMD molecules, the ratio of reactants (EDC and NHS) to the degree of substitution 

was constant and superior to 1 to prevent side-reactions: EDC-NHS:COO at 20:1. The CMD grafting onto 

aminated PTFE was attested by the significant increase of oxygen component associated to the dextran structure 

(Table 17). The three CMD coatings led to similar surface composition as exhibited by XPS results. However, 

regarding the O/F ratios, only small variations had been observed between the coatings and suggested the 

amount of CMD present on the surface and/or the thickness of the coating were slightly higher for CMD 0.4 

with the highest ratio. The hydrophilic character provided by dextran moieties was clearly evidenced by water 

contact angle measurements: CMD coated samples were more hydrophilic than bare PTFE (Figure 24). 

Furthermore, the hydrophilic property increased along with the O/F ratio obtained by XPS (Figure 24 and Table 

17). Still, no significant difference had been revealed between CMD coatings, meaning that the increasing 

substitution degree of dextran by carboxymethylation did not influence the grafting efficiency. 

 

Figure 24: Contact angle measurements with water on bare PTFE and modified with CMDs. PTFE: 

120,9°±3,7° ; CMD 0.2: 37,1°±4,2° ; CMD 0.4: 32,7°±5,0° ; CMD1.3: 41,2°±9,7°. n > 5. 
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In order to gather more information, high resolution XPS were carried on C1s, giving the type of bounds present 

on samples surfaces (Figure 25). Once again, CMD immobilization was confirmed by the significant increase 

of C-N and C-O bonds signal (286.5 eV) compared to plasma treated film. Indeed, as no nitrogen is contained 

in CMD, this increase was only due to C-O functions present in the polysaccharide chains. Moreover, high 

resolution C1s spectra of CMD coatings confirmed that the fluorine detected in survey spectra came from PTFE, 

as shown by CF2 bonds at 291.5 eV. The detection of PTFE substrate suggested CMD layers thickness less than 

5 nm (XPS analysis depth) and/or an incomplete coverage of the PTFE surface (XPS surface analysis of 0.5 

mm2). The results obtained in C1s high resolution corroborated the previous XPS survey results (Table 17) by 

showing no significant difference between CMD coatings. It could be also noticed that the contribution of the 

signal at 288.5 eV (carboxyl and amide bonds) were slightly more important for CMD 1.3 compared to the 

others. It may be due to the highest substitution degree thus leading to more free carboxylic groups and/or more 

amide bounds formed. In addition, it should be mentioned that CMD 1.3 exhibited a slight lower CF2 

composition compared to CMD 0.2 and CMD 0.4 coatings, suggesting a thicker or higher coverage. 

 

Figure 25: Relative percentage from XPS high resolution on C1s with the following bonds: CF2 (291.5eV) 

; NC=O/HOC=O (288.5eV) ; C-N/C-O (286.5eV) and C-C/C-H (285.0eV). n = 3 

The presence of CMD on PTFE substrate was clearly evidenced by XPS analyses as well as contact angle 

measurements. Nevertheless, the covalent links formed between the carboxymethyl groups of CMD with the 

amines from surface could not be confirmed by high resolution as carboxylic and amide signals overlapped 
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(288.5 eV). Indeed, the presence of CMD upon the substrate and its low amount could be associated to different 

parameters: physisorption, ionic binding, steric hindrances or a lack of amino groups, which would limit the 

covalent binding of molecules.156 The adsorption of CMD molecules onto aminated PTFE is very unlikely and 

previous study agreed.52 Furthermore, as the grafting was carried out at pH 7.4, thus with a low faction of 

protonated amines on the surface,156 the ionic binding should be limited. The ones occurring should have been 

definitely eliminated by NaCl washing. Evidences of covalent binding between activated surfaces and CMDs 

were usually not provided either in the literature.52,62,102,149,157 According to previous studies, by opposite to this 

work approach with anchoring points (amines) directly on the surface, interlayer by plasma polymerization 

deposition were used in order to fully cover the substrate: for example, with n-heptylamine 

(Happ)52,62,102,104,111,118,151,157 or acetaldehyde deposition followed by a polyethyleneimine interlayer (AApp-

PEI)51,52,102,157,158. Despite the different ways of grafting, the chemical composition of CMD coatings on Happ 

reached in literature were similar to the one obtained, namely with O/C ratios found around 0.2 to 

0.3.52,62,102,149,157 Both approaches exposed the same amine density at 0.5-2 amine molecules/nm². Consequently, 

the amines accessibility of an aminated plasma polymer layer or a direct aminated surface appeared to have no 

influence on the amount of CMD grafted. This clearly evidence that the main limiting parameters to grafting 

efficiency lies in the steric hindrance produced by dextran’s molecular dimension (70 kDa with a hydrodynamic 

diameter of ≈ 13 nm in PBS96,159). Moreover, several studies postulated that the repellent properties of dextran 

towards proteins and cells highly depend upon the mode of fabrication of the coating.52,101,160 

4.5.3. Biological behavior  

The CMD grafting effects on biological properties have been evaluated by testing the coatings interactions with 

blood and cells: clotting time assessments by using whole blood and cell adhesion tests with endothelial cells 

(HUVECs) and smooth muscle cells (HUASMCs). 

The influence of the CMD grafting on clot formation was evaluated by measuring the free hemoglobin 

absorbance after 40 and 80 minutes of contact with blood (Figure 26). At 40 minutes, only CMD 0.2 showed a 

significant difference with bare PTFE, revealing that the clot barely started to be formed. Significant differences 

were found between the coatings CMD 0.2 and CMD 1.3 while CMD 0.4 was not different for either of the 

other coatings. At 80 min, all CMD coatings were significantly different from bare PTFE, exhibiting better non-

thrombogenic surfaces. Like the observations made at 40 min, CMD 0.2 was significantly different from CMD 

1.3 and no difference between other CMD coatings was found. The clotting time assay evidenced that CMD 

coatings, regardless the CMD substitution degree, delayed the coagulation cascade compared to bare PTFE. For 

both times, CMD 0.2 exhibited the best non-thrombogenic properties: higher amount of free hemoglobin after 

40 and 80 min (Figure 26). In addition, it seemed that the thrombogenic effect of CMD coatings tends to increase 

with the substitution degree, even if no significant differences were found for some coatings. 
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Figure 26: Clotting time evaluation by free-hemoglobin absorbance measurement. * indicates the values 

significantly different from PTFE for each time determined by ANOVA one-way p<0.05. 

Dextran solutions were used as blood plasma substitutes.161 No studies have yet deeply investigated the 

interaction between blood and grafted dextran, however some previous studies exhibited dextran coatings able 

to prevent plasmatic proteins adsorption,101,149,162 which is a first step to the anti-thrombogenic property. 

Moreover, it has been demonstrated that the structure of the polysaccharide in the coating influences the protein 

adsorption. According to the XPS analyses, it is assumed that the high amount of carboxymethyl groups in the 

CMD 1.3 coating provided more anchoring points with the surface and more free carboxylic functions compared 

to the CMD 0.2. As a consequence, if the chains conformation could be similar for all CMDs at a dry state, 

CMD 1.3 chains in solution may be constrained by the multiple anchoring points while CMD 0.2 chains may 

be more flexible (Figure 29). The flexibility of the chains would confer a hydrogel-like microstructure to 

coatings, which would decrease along with the increase of the substitution degree. This hypothesis may explain 

the differences observed in the clotting time assay between the CMD coatings. Furthermore, as effects on 

clotting time were observed (Figure 26), it could be presumed that CMD coatings had a repellent effect on some 

of the plasmatic proteins, which would support the delay of the coagulation cascade. These results obtained 

with whole human blood, suggested that the grafted dextran in the CMD coatings exhibited antithrombotic 

properties. 
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Figure 27: HUVEC and HUASMC adhesion on CMD grafted PTFE surface and bare PTFE. * and ** 

indicates the values significantly different respectively from PTFE and all other samples, determined by one 

way ANOVA p<0.05.  

Cell behavior was assessed through the adhesion of human endothelial (HUVECs) and smooth muscle cells 

(HUASMCs). As showed in Figure 27, CMD coatings exhibited poor HUASMC adhesion like PTFE with no 

significant difference between neither of surfaces. For HUVEC adhesion (Figure 27 and Figure 28). On 

HUASMC adhesion, it was not possible to characterize actin filaments as cells were not spread or absents. In 

contrast, HUVECs appeared in a round shape with no actin filaments on uncoated PTFE whereas some actin 

filaments were observed on CMD coatings showing a first state of spreading (Figure 28). Nevertheless, as 

spreading was still not evident, further experiments at longer term, as proliferation tests, are required to confirm 

the viability of HUVECs on the surfaces. The image analyses of HUVECs on CMD coatings, also revealed 

cells not homogenously distributed all over the samples which implies heterogeneous coatings. Although XPS 

analyses exhibited similar composition of CMD coatings on all the surfaces, once in solution, the coatings 

structures should be different (Figure 29). The CMD chains would be randomly attached all over the surface 

leading to different conformations and chemical compositions at the cell scale. 
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Figure 28: Adhesion tests with endothelial cells. a) uncoated PTFE ; b) CMD 0.2 ; c) CMD 0.4 ; d) CMD 

1.3.  

Hadjizadeh et al. studied the effect of different CMD coatings (synthesized from Dx 70 kDa, with a DS of 0.5) 

on HUVEC adhesion and spreading.51,62,118 For all the coatings, very little or no HUVEC adhesion was 

observed. As stated previously, the cell repellence effect highly depends upon the coating fabrications. The two 

approaches used in Hadjizadeh et al., were with AApp-PEI and with Happ, also the Happ-CMD coatings have 

similar chemical composition to the CMD coatings provided in this work (i.e. O/C ≈ 0.2-0.3) from the XPS 

analyses. Mainly, CMD 0.4 and Happ-CMD of Hadjizadeh et al. coatings should have similar structure and 

composition as they have similar DS and way of grafting. However, the Happ-CMD exhibited ≈1 cell/mm² after 

two hours of adhesion when CMD 0.4 exhibited ≈183 cells/mm² after one hour. This suggested that the different 

grafting approaches led to different structures and chemical functionalities, which afterward influence the cell 

response.  

Many studies investigated the influence of the coating fabrication on the repulsion of proteins or cells and they 

agreed that, overall, a minimum of packing density or coverage is required for the coatings to be 

efficients.101,104,157 In addition, they stated that the low-fouling ability of a coating is related to the repulsive 

steric-entropic, hydration and electrostatic forces.104,149 These latest hindrances may explain the difference 

noticed between CMD coatings towards HUVEC adhesion. Indeed, the lower amount of carboxyl functions on 
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the CMD 0.2 would lead to a lower amount of chains grafted on the surface with a high mobility in solution 

(Figure 29), exhibiting very low steric-entropic and electrostatic forces. Then, the coverage and the compactness 

of the coating would be insufficient to repulse cells. Moreover, it seemed the CMD 0.2 would adopt a 

conformation slightly in favor to HUVEC adhesion. On the contrary, the CMD 1.3 increases the steric-entropic 

forces of the coating, and the free carboxyl functions present more negative charges. Therefore, CMD 1.3 may 

expose more important repulsive forces to the cells, avoiding their adhesion. Nevertheless, if the adhesion of 

all types of cells were ruled by these forces, same observations should have been made on HUASMC adhesion. 

Thus, according to our results (Figure 27), the type of cell must also be taking into account. 

 

Figure 29: Suggested CMD 0.2 and CMD 1.3 coatings topography depending on the environment. 

Finally, even if all the interactions taking place between biological components and biomaterials are not fully 

understood, it remains that CMD 0.2 coating showed a suitable biological behavior, improving the non-

thrombogenic properties of uncoated PTFE and allowing at the early stage HUVEC adhesion while avoiding 

HUASMC adhesion.  

4.6. Conclusions 

Dextran was successfully modified with carboxylic functions from a well-controlled carboxymethylation 

reaction. The degree of substitution of carboxymethyl dextrans were assessed from 1H-NMR spectra and 

conductimetric titration and we obtained three highly pure CMDs: CMD 0.2, CM0.4 and CMD 1.3.  Then, the 

CMDs were successfully grafted onto plasma aminated PTFE substrates. XPS confirmed for all CMD coatings 

a low amount of CMD present on the surface and similar chemical composition. However, biological results 

obtained suggested different structure of the coatings in solution depending on the DS. Firstly, the random 
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anchoring of CMD chains seemed to lead to a heterogeneous microstructure of the coatings. Then, the CMD 

chains in the CMD 0.2 coating would be more flexible than in the CMD 1.3. CMD 0.4 coating structure would 

be settled between the two others, and close to the CMD 0.2 structure. All CMD coatings improved the PTFE 

biological behavior. Nevertheless, the differences of structure influenced the biological response and CMD 0.2 

coating exhibited higher anti-thrombogenic behavior, better HUVEC adhesion and in the same time avoided 

HUASMC adhesion. The results suggested the obtaining of a biomaterial with interesting properties towards 

the atherosclerotic treatment. These properties are expected to be further improved by the grafting of a dextran-

rich copolymer in future works. 
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5.1. Résumé 

Dans cette partie du projet, l’influence du degré de substitution (DS) du carboxyméthyldextrane (CMD) et des 

ratios initiaux CMD/BMA (méthacrylate de butyle) sur le rendement de la copolymérisation ont été étudiés. 

Les compositions des copolymères obtenus sont déterminées par RMN, FTIR et CES après hydrolyse acide. 

Les rendements des synthèses bien que faibles apparaissent meilleurs avec un faible DS. Les copolymères 

obtenus sont principalement composés de PBMA avec des chaines 10 fois plus longues que celles du CMD. 

Des films sont obtenus par solubilisation dans le THF/eau (90/10) et sont caractérisés par XPS et essais 

mécaniques. La cytotoxicité des films, l’adhérence et la prolifération cellulaire sont évaluées. Les résultats 

montrent que la résistance mécanique est grandement améliorée malgré une faible proportion de CMD dans le 

copolymère, mais aussi que le PBMA apporte des propriétés anti-adhérentes, aucune cellule n’adhère. Ces 

propriétés ne semblent pas être influencées par le DS du CMD ou les ratios CMD/BMA. Ces copolymères 

apparaissent comme candidats prometteurs pour des revêtements non-adhérents en vue d’applications 

vasculaires.  
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5.2. Abstract 

Anti-adhesive and low-fouling properties have an interest in biomedical applications to avoid non-specific 

protein and cell attachments. In this work, copolymers of carboxylmethyl dextran (CMD) and poly(butyl 

methacrylate) (PBMA) are successfully obtained by free radical copolymerization. The effects of CMD 

substitution degrees and CMD/BMA ratio on the copolymerization yields are investigated. Copolymers 

compositions are determined by 13C-NMR, FTIR and by HPSEC after acidic hydrolysis, allowing 

differentiation between PBMA and CMD chains. The results indicate that copolymers are mainly made of 

PBMA chains that were 10-fold longer than CMD chains. Solubility properties in several solvents are 

investigated, and films obtained in THF/water (90:10) are characterized by XPS. Stress relaxation assays 

evidence flexible and ductile properties. Cell adhesion and proliferation studies with human endothelial cells 

and 3T3 fibroblasts show the absence of toxicity and a low cell adhesion capability. Therefore, these copolymers 

appear as promising elastic materials as non-cell adherent coatings for biomedical applications. 
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5.3. Introduction 

The interactions occurring between the surface of the implants and the body components are crucial for the 

medical device success. Depending on the application, the device could be engineered to stimulate a favorable 

cell or tissue response, to enhance endothelialization.61,87,124,163,164 On the opposite, it could be also designed to 

be non-adhesive in order to avoid adhesion of proteins and cells. Indeed, during surgery and after implantation, 

non-specific adhesion may occur and lead to issues such as thrombosis, immunological responses or 

infections.12,165–167 To limit these complications, one approach is to produce biomaterials exhibiting anti-

adhesive properties. To reach such surface properties, five major factors that rule cell repellence should be taken 

into account: surface free energy, electrostatic interactions, steric repulsion, hydration and topography.41,43,168,169 

Based on these surface parameters, a large number of polymers have been studied so far, for their applicability 

in biomedical field and especially towards cell and protein repellence. On the one hand, synthetic polymers, 

exhibiting smooth surface with low energy such as polyurethanes, poly(dimethyl siloxane), 

poly(tetrafluoroethylene), and poly(ethylene glycol) for its steric repulsion and hydration parameters, have been 

extensively studied and used as bioinert materials to develop cardiovascular devices, such as endovascular 

grafts or catheters.18,165,166 On the other hand, natural polymers such as polysaccharides might also provide 

antifouling effects. In this case, these water-soluble polymers are mainly used as coatings covalently or ionically 

linked to the substrate, providing surfaces with steric repulsion, hydration and electrostatic interaction effects. 

Carboxymethyldextran (CMD) coatings are particularly interesting because they are known to inhibit non-

specific cell and protein adhesion and were found efficient against adhesion of fibroblasts or endothelial 

cells.51,52,103,104,149 However, one major disadvantage of polysaccharides is their rapid degradation in 

physiological environment leading to a decrease of their anti-adhesive efficiency, but also their low mechanical 

properties. To address these issues, studies were designed to explore the effect of mixing synthetic polymers 

already used in biomedical applications, and polysaccharides to provide materials exhibiting adequate 

biological and mechanical properties. Thereby, polysaccharides have been bond to oil, resin or plastic polymers 

such as polyacrylamides134,170,171 polyacrylonitriles,172,173 polyacrylates126,129,130,174 by copolymerization, for 

diverse applications such as flocculants, bulk coatings or hydrogels. In particular, dextran derivatives 

copolymerized with acrylates have been extensively studied for hydrogel and scaffold fabrication for either 

drug delivery or tissue engineering applications.110,124,125,141 Nevertheless, only a few studies have been 

conducted on dextran-acrylate based copolymers as possible thin film-coating for biomaterial applications. 

Our approach consists in providing a novel copolymer based on the reaction of carboxymethyldextran with 

butyl methacrylate (BMA). Indeed, among synthetic polymers, the poly(butyl methacrylate) (PBMA) is 

particularly interesting because it has interesting biological and mechanical properties.29,175,176 The use of both 

CMD and PBMA may lead to a copolymer that avoid bio-adhesion and also could sustain mechanical stress 

during manipulations or during the implantation.  
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The copolymerization has been thus made using a free radical reaction133 that easily creates covalent bonds 

between hydrophilic and hydrophobic polymers. However, such reactions based on production of free radicals 

are difficult to fine-tune and may lead to many side reactions. To that end, our first challenge was to verify the 

feasibility of the synthesis and to understand the underlying mechanism of reaction. Then, the syntheses have 

been characterized by mass balance analyses at each step to study the influence on the copolymerization of the 

degree of substitution (DS) and CMD/BMA ratio. As a novel amphiphilic material, the copolymer solubility 

has been investigated and no common solvent has been found, making typical polymer characterization 

techniques inaccessible as liquid state proton NMR spectroscopy or size exclusion chromatography. However, 

our copolymers have been characterized in solid state by IR and solid state NMR. Films were produced in a 

mixture of THF/water and tested through tensile relaxation assay and cell adhesion assay. 

5.4. Materials and Methods  

5.4.1. Materials  

Dextran (Mw 70 kDa) was purchased from TCI Europe (Belgium). Butyl methacrylate (BMA) monomer 

(99%, d= 0.89 g.mL-1, with 10 ppm monomethyl ether hydroquinone as inhibitor) was obtained from Sigma-

Aldrich (Steinheim, Germany). Stabilizers were removed by washing monomer (50 mL) successively with an 

aqueous solution (10 mL) of NaOH (50 g.L-1) and NaCl (200 g.L-1), then three times with deionized water (10 

mL). Purified monomers were dried over anhydrous Mg2SO4 and stored under nitrogen at 10 °C before use. 

Ceric(IV) ammonium nitrate (99.5%) was obtained from Acros Organics (Geel, Belgium) and nitric acid (65%) 

from Chem-Lab (Zedelgem, Belgium). Monochloroacetic acid (Janssen Chimica, Belgium) and others 

chemicals were analytical reagents grades and used as received. 

5.4.2. Graft copolymerization  

Before copolymerization, two different carboxymethylated dextrans (CMDs) were synthesized from the native 

dextran with degrees of substitution (DS) of 0.2 and 0.4, as described in previous work177, and referred in this 

work as CMD 0.2 and CMD 0.4, respectively. 

The reactions were carried out in a 1 L flask equipped with a mechanical stirrer and a condenser, immersed in 

a 50 °C thermostatic water bath, under dry nitrogen atmosphere. CMD was dissolved in a 0.2 mol.L-1 HNO3 

solution (995 mL) into the flask for 10 min. Then, 0.24 g of Ceric(IV) ammonium nitrate freshly dissolved in 5 

mL of 0.2 mol.L-1 HNO3 were added to the medium using a syringe. Exactly 10 min later, 4 mL of BMA were 

added with a syringe and the mixture was left to react for 2 hours under stirring at 50 °C. After completion of 
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the reaction, the mixture was neutralized by addition of 10 mol.L-1 NaOH and concentrated up to 50 mL with a 

rotary evaporator at 50 °C. Polymeric macromolecules were recovered by precipitation in ice-cold ethanol (400 

mL). After supernatant elimination, the remaining slurry was transferred into 50 mL centrifuge tubes. 

Finally, four types of graft copolymers, CMD-PBMA 1, 2, 3 and 4, were synthesized with two degrees of 

substitution in CMD and two different weight ratios of CMD/BMA as shown in Table 18. 

5.4.3. Extraction of homopolymer and mass balance determination 

Ce(IV) ions and unreacted CMD were removed from the previous slurry by alternating vortex mixing and 

centrifugation washing steps. Briefly, after complete elimination of ethanol, the product was washed twice with 

10-2 mol.L-1 EDTA (pH=4.8), to complex and remove ceric ions, and then four times with deionized water. 

After this first purification step, the copolymers were freeze-dried for 24 h and weighed (noted WC+ H). 

To remove PBMA homopolymer by-products, the resulting products (2-3 g) were extracted with acetone 

overnight in a Soxhlet extractor. The pure copolymers were collected in 50 mL centrifuge tubes with 20 mL of 

acetone. After decantation, the copolymer formed a slurry at the bottom of the tube with an acetone supernatant. 

The copolymer was precipitated by alternating the addition of water droplets with vortex mixing. Remaining 

acetone was eliminated by washing with deionized water, as previously described, and the resulting product 

was once more freeze-dried and weighed (noted WC). This procedure results in highly pure copolymers under 

the form of a fine white powder shape which is useful for further analyses. The yield for each copolymer 

synthesis was determined as the ratio of the pure graft copolymer weight (WC) to the sum of BMA (wBMA) and 

CMD (wCMD) weights used for the synthesis. The content of PBMA homopolymer was also calculated as the 

ratio of the homopolymer weight (WC+ H - WC) to the sum of homopolymer and copolymer weights (WC+ H). 

5.4.4. Side chain separation 

Grafted PBMA side chains were removed from the CMD backbone by acid hydrolysis. Briefly, CMD-PBMA 

(0.5 g) was placed into a flask with 50 mL glacial acetic acid. The flask was fitted with a condenser, placed in 

an oil bath at 110 °C. The mixture was refluxed for 1 h under stirring to allow the swelling of the grafted side 

chains. Then, 2 mL of perchloric acid (60%) was added dropwise and the mixture was immediately poured into 

ice water under vigorous agitation stirring to precipitate the PBMA side chains. The precipitate was recovered 

by filtration, washed with deionized water and dried at 50 °C under vacuum, weighted and analyzed using size 

exclusion chromatography (see section 5.4.6.3.). 

5.4.5. Fabrication of films 



 

72 
 

5.4.5.1. Solubility 

Solubility of the copolymers was investigated in various mixtures of water and organic solvents such as: 

dimethyl sulfoxide (DMSO), tetrahydrofuran (THF), acetone, chloroform and dioxane (Table 19). CMD-

PBMA (50 mg.mL-1) was dispersed in the solvent in a 15 mL centrifuge tube and placed under magnetic stirring 

for 1 h, at room temperature. Tubes were then centrifuged to assess the stability. The mixture presenting no 

phase separation between copolymers and solvent after centrifugation, was retained for the film fabrication. 

5.4.5.2. Films 

In order to perform the mechanical and biological assays, uniform films of the copolymers should be obtained. 

Thus, the four CMD-PBMA (50 mg.mL-1) were dissolved in 4 mL of a mixture of THF and water (90/10 %v/v). 

The mixtures were then centrifuged at high speed for aggregation removal and the supernatant, a clean and 

homogeneous solution, was kept. This solution was then poured in PTFE molds and placed in an atmosphere 

saturated in THF in presence of CaCl2, overnight. Then, the molds containing the copolymer films were placed 

under slight vacuum at 40 °C for at least 1 h. Films were gently unmold using tweezers and their thickness were 

measured with a caliper. For mechanical assay, a dumbbell-shaped mold was used and for biological assay, an 

evaporating dish. 

5.4.6. Characterizations 

5.4.6.1. Solid state nuclear magnetic resonance (13C-NMR) 

Spectra of CMD and CMD-PBMA graft copolymers powders were recorded at 400 MHz with a Bruker Avance 

spectrometer (Bruker Biospin, Milton, Ontario, Canada) equipped with a magic-angle spinning probe head. 

Spectra were acquired packing samples in 7-mm zirconia tubes and rotated at a frequency of 4 kHz, with a pulse 

length of 4.5 μs and a recycle delay of 4 s. 4800 scans were acquired for all samples.  

5.4.6.2. Attenuated total reflectance Fourier-transform infra-red (FTIR) 

The spectra of CMD, CMD-PBMA and PBMA homopolymer were recorded by using Attenuated Total 

Reflectance mode (ATR) on a Cary 660 FTIR (Agilent Technologies, Australia) spectrometer, equipped with a 

deuterated L-alanine-doped triglycine sulfate (DLa-TGS) detector and a Ge-coated KBr beam splitter. The 

measurements were recorded in the range 400-4000 cm-1, at a resolution of 4 cm-1, with at least 32 scans from 
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dried powder samples compressed into pellets. Baseline was corrected for all spectra and spectra were 

normalized to the PBMA carbonyl peak at 1724 cm-1. 

5.4.6.3. Molecular mass determination (HPSEC) 

The molar mass of both CMD and ungrafted side chains of PBMA (see section 5.4.4) were determined at room 

temperature by coupling online a high performance size exclusion chromatograph (HPSEC), a multi-angle laser 

light scattering detector (MiniDAWN TREOS, Wyatt Technology Inc.) and a differential refractive index 

detector (IOTA 2, Precision Instruments). For CMD analyses, the system was equipped with a Tosoh PWxl 

guard column and a Tosoh GMPWxl column (1-8000 kDa). Samples (20 mg.mL-1) were eluted in NaNO3-

sodium azide (0.15 mol.L-1 and 0.02 %w/v, respectively) filtered solution. For PBMA analyses, the system was 

equipped with a Tosoh TSKgel Hhr guard column and a Tosoh TSKgel G6000Hhr column (< 4.104 kDa). 

Samples (20 mg.mL-1) were eluted in filtered acetone. The whole collected data: light scattering and differential 

refractive index were analyzed using the Astra v6.0.6 software package. Molar weights were calculated with ݀�⁄݀ܿ of 0.142 and 0.124 for CMD and PBMA, respectively, in relation with the mobile phase and its 

temperature. 

5.4.6.4. Static contact angle (CA) 

Measurements were performed on CMD-PBMA films and PBMA coatings (see section 5.4.8.1) using a VCA 

Optima XE system (AST Products Inc.). At least, five drops of deionized water (2 μL) per sample were 

randomly deposited and pictures were taken after 3 s. The angle value was taken as an average of the number 

of measures taken for right and left angles. 

5.4.6.5. X-ray Photoelectron Spectroscopy (XPS) 

Surface compositions of CMD-PBMA films and PBMA coatings were assessed by X-ray photoelectron 

spectroscopy (PHI 5600-ci Spectrometer, Physical Electronics USA). Survey spectra were acquired at a 

detection angle of 45 ° using the Kα line of a standard aluminum X-ray source (1486.6 eV) operated at 200 W 

with charge neutralization, while high resolution spectra were obtained with a standard Mg X-ray source 

(1253.6 eV) at 150 W without charge neutralization. Detection was performed with a take-off angle of 45 ° on 

a 0.5 mm2 area. The spectrometer work function was adjusted to give 285.0 eV for the main C (1s) peak. Curve 

fittings for high-resolution peaks were determined by means of the least squares minimization procedure 

employing Gaussian-Lorentzian functions and a Shirley-type background. At least, three measurements per 
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sample were made on three different samples to ascertain the homogeneity and the reproducibility of the surface 

chemistry. 

5.4.7. Mechanical characterization 

Mechanical tests were carried out on dumbbell-shaped CMD-PBMA films with a rectangular section (20 x 9 x 

0.09-0.12 mm) with a 100 N load cell mounted on an Instron 5944 single column system section (Instron 

Corporation, Norwood, MA, USA) at room temperature. Herein, stepwise stress-relaxation tests followed by a 

tensile test until rupture were performed on each sample to assess its viscoelastic and elongation behaviors 

respectively. The stepwise stress-relaxation test consisted in stretching the sample at a 3% strain (10 mm.min-

1) and maintaining the strain constant for 1000 s while the stress decay was monitored. This process was 

performed repeatedly for each subsequent 3% strain until 27% of total strain. Then, samples were stretched 

continuously (10 mm.min-1) until fracture. The stress was recorded on Bluehill 3 software (Instron Corporation). 

The resulting curve express the stress (σ(t)) as a function of time for a constant deformation (ɛ0) (Figure 30). 

Curve fitting was performed on MatLab 2014 Software (MathWorks) using the Levenberg-Marquardt algorithm 

to provide the relaxation parameters. The CMD-PBMA copolymers stress response was established to fit a 

Maxwell–Wiechert model. At least, three samples were tested for each CMD-PBMA copolymer.  

 

Figure 30: A typical stress curve versus time obtained with CMD-PBMA sample. 

5.4.8. Biological assay 

5.4.8.1. Samples preparations 

For cell proliferation assays, CMD-PBMA films were punched in 12 mm-diameter disks that were fixed at the 

bottom of 24-well plates with Silastic medical adhesive (silicone, type a, Dow Corning Corporation, Auburn, 
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Michigan, USA). Plates were sterilized by immersion in 70% ethanol bath, and washed thereafter with sterile 

PBS solution. 

Cover glass (diam. 12 mm, Fisherbrand) was used as a positive control. PBMA and Silicone were used as 

comparative controls. PBMA coatings were made from a solution of PBMA (Mw ~337 kg.mol-1, Sigma-

Aldrich) in THF (70 mg.mL-1) by depositing 100 µL on a cover glass and placed under same conditioning as 

CMD-PBMA films. Silicone sheets (87315K72, McMaster-Carr) were punched and fixed as CMD-PBMA 

samples. All controls were sterilized with ethanol prior biological assay. 

5.4.8.2. Cell culture 

Human Umbilical Vein Endothelial Cells (HUVECs) were isolated from an umbilical cord from normal-term 

pregnancies, kindly provided by the Saint François d’Assise Hospital, with the previous consent of donor 

mothers. To extract HUVECs, the vein was rinsed with phosphate-buffered saline (PBS, Fair Lawn, New Jersey, 

USA), filled with trypsin 10x and incubated for 15 minutes at 37 °C. After trypsin removal, the cells were rinsed 

in PBS, the solution was then recovered and centrifuged at 1000 rpm during 5 min. The supernatant was 

removed and HUVECs were collected and cultured in a culture flask with M199 culture medium (Gibco by 

Life Technologies, Grand Island, NY, USA) supplemented with 10% of fetal bovin (Gibco), 1% 

penicillin/streptomycin (Gibco), Fibroblast Growth Factor-Basic (FGFb, 2ng/mL, Gibco), Epidermal Growth 

Factor (EGF, 0,5ng/mL, Invitrogen by Life Technologies, Grand Island, NY, USA), L-Ascorbic acid (1µg/mL, 

Sigma, St Louis, MO), Hydrocortisone (1µg/mL, Sigma), Heparin sodium salt, Grade I-A from porcine 

(90µg/mL, Sigma), Endothelial Cell Growth Supplement (ECGF, 1µg/mL, Becton Dickinson, Oakville, ON, 

Canada). This medium will be referred as EC medium thereafter. HUVECs at their third passage were used for 

the experiments. 

NIH-3T3 mouse fibroblast cells line were cultured with DMEM (1x Gibco, 11995-065, Gibco by Life 

Technologies, Grand Island, NY, USA) culture medium supplemented with 10% of fetal bovine serum, 1% of 

Penicillin-Streptomycin. This medium will be referred as 3T3 medium thereafter. 

HUVECs and 3T3 were collected from the culture flask by the addition of 1X trypsin-EDTA, after the removal 

of culture medium and rinsing with PBS. After trypsin inactivation with complete medium, the cells were 

centrifuged for 5 min at 1000 rpm. The resulting pellet was resuspended in the appropriate volume of medium. 

For both cytotoxicity and adhesion/proliferation assays, cells were seeded at 40 000 cells/cm2 for HUVECs and 

15 000 cells/cm2 for 3T3 fibroblasts. 

 

 



 

76 
 

5.4.8.3. Cytoxicity 

Cytotoxicity test was carried out by indirect contact. Briefly, this test consists to immerge samples in culture 

medium and incubate them during 1 and 7 days at 37 °C, and then culture cells with the resulting media. If any 

toxic elements have been released, the cells will be affected. According to the ISO 10993-5:2009 standard, 

surfaces were immerged in the desired medium as the ratio between the surface area and the medium volume 

was 3 cm2/mL. The cytotoxicity assays are performed with the different CMD-PBMA, PBMA, silicone and 

glass substrates, and with HUVECs (40 000 cells/cm2) as well as 3T3 fibroblasts (15 000 cells/cm2). The 

HUVEC and 3T3 cells were seeded in 96-well-plates with 200 µL of their respective medium and pre-cultivated 

for 24 h to obtain optimal layer of cells. The medium was then replaced with extracts (200 µL) after rinsing 

with PBS. The cells were further incubated for 24 h and their viability was then assessed using resazurin test. 

Extract medium was replaced by 200 µL of resazurin solution in DMEM (1:10) and let cells metabolize it during 

3 h (the oxidation of resazurin led to pink and highly fluorescent resorufin). 150 µL of each resazurin medium 

were taken and fluorescence was measured at 570 nm using a spectrophotometer ELISA reader (BioRad 

mod.450, Mississauga, Ontario, Canada). Results are the average of 6 measurements. 

5.4.8.4. Cell adhesion and proliferation 

HUVEC and 3T3 cell adhesion and proliferation were assessed on different CMD-PBMA films as well as on 

PBMA, silicone and glass samples. Substrates were prepared as described in section 5.4.8.1. Briefly, 75 µL of 

each cell suspension were deposited onto the surfaces to be tested, separately. Immediately after, the volume of 

the deposited cell suspensions was adjusted by addition of culture medium, to completely cover the material 

surface, then incubated at 37 °C for 2 h to allow appropriate cell adhesion. Samples were rinsed with the 

appropriate culture medium to remove any dead or poorly attached cells and samples were reincubated at 37 °

C in presence of the appropriate culture medium. After 1, 4 and 7 days, the samples were rinsed with PBS and 

gently transferred in another 24-well plate to avoid potential bias from possible cells attached to the bottom of 

the wells. The resazurin assay was conducted as described earlier by adding 750 µL of the 10% resazurin 

solution in DMEM (1:10) per well and measured for fluorescence at 570nm. The solution was then removed 

and samples were rinsed 3 times with PBS and were then fixed for 20 min with formaldehyde 3.7% (750 µL). 

After 3 washing with PBS, cells were permeabilized with saponine (0.1%) and bovine serum albumin (3%) 

solution in PBS for 10 min. Samples were then immersed in a solution of DAPI (Sigma Aldrich, 32670) 

(1:3000) and rhodamin-phalloidin TRITC labeled (Sigma) (1:200) in PBS-BSA-Saponine solution for 1 h. Cells 

were rinsed three times with Tween 20™ (0.05%) in PBS and mounted with fluoromount. Images were recorded 

using a fluorescence microscope Olympus BX51 (Olympus America Corp., Tokyo, Japan). Results were 

expressed as the mean of triplicate measurements. 
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5.5. Results and discussion 

5.5.1. Copolymer and synthesis characterization 

Graft copolymers of carboxymethyl dextran with butyl methacrylate (CMD-PBMA) were synthesized by 

radical polymerization using Ceric(IV) ions as radical initiator. As reported in Table 18, four types of sample 

were investigated using 2 degrees of substitution of the initial CMD and 2 mass ratio of CMD and BMA 

monomer. As expected for a radical copolymerization, relatively low yields in CMD-PBMA were obtained 

(Table 18) for all conditions, mostly because PBMA homopolymers formation competes with CMD-PBMA 

copolymers. Indeed, after the first step of purification in aqueous medium that eliminates unreacted water-

soluble CMD and ceric ions, the resulting product contained the copolymer of CMD-PBMA and a large quantity 

of homopolymer of PBMA (44 to 70 %). The homopolymer was then eliminated by extraction. Note that yields 

of pure CMD-PBMA made from CMD 0.2 were higher than with CMD 0.4, regardless the ratio CMD/BMA 

initially used. 

Table 18: Mass balance of the graft copolymerization synthesis in terms of yield and homopolymer 

content for the 4 initial conditions used. 

  
Synthesis 

HPSECe 

  CMD gPBMA 

Copolymers DSCMD
a wCMD/wBMA 

(g/g)b 
Yield 
(%)c 

hPBMA 
(%)d 

Mn 

(kg.mol-1) 
Mn 

(kg.mol-1) 

CMD-PBMA 1 0.2 0.07 39 ± 9 44 ± 9 51 600 – 900 

CMD-PBMA 2 0.4 0.07 18 ± 4 70 ± 7 58 600 – 700 

CMD-PBMA 3 0.2 0.30 35 ± 3 68 ± 4 51 600 – 900 

CMD-PBMA 4 0.4 0.30 30 ± 2 60 ± 10 58 600 – 700 

Synthesis in 1 L of HNO3 (0.2 mol.L-1), under dry N2 atmosphere for 2 h in presence of 0.24 g of ceric 

ammonium nitrate. Results were obtained from at least n=4 syntheses. 
a Degree of substitution (DS) of CMD 0.2 and CMD 0.4 previously determined by 1H-NMR.177 

b Initial weight ratio of CMD (wCMD) and BMA (wBMA) monomers used for the copolymerization. 

c Yield of the synthesis defined as the weight of copolymer on the weight of initial CMD and BMA and calculated 

as follows : WC / (wCMD +  wBMA) 

d Homopolymer (hPBMA) content formed during the synthesis, determined with the mass loss during Soxhlet 

extraction, calculated as: (WC+ H - WC) / WC+ H 

e Number average molar mass determined by HPSEC of CMD before copolymerization and ungrafted PBMA 

(gPBMA) chains from copolymers. 
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polysaccharide chain. To that end, three possible sites are considered: the hemiacetal of the reducing end-

point,172,178,179 glycols,180,181 and hydroxyls (Figure 33.b).134,182 The end-point hemiacetal is in constant 

equilibrium with the aldehyde form, giving to the terminal unit high reducing properties. Therefore, the terminal 

aldehyde is much more reactive than glycols and hydroxyls to oxidants,170 and thus favored for free radical 

formation. To investigate if the terminal aldehyde (HCO) is the only site for radical formation, it has been 

reduced into alcohol (OH) on CMD chains and copolymerizations were carried out under the same conditions 

as CMD-PBMA 3 and 4 (higher CMD/BMA ratio). Even with the aldehyde blocked, the copolymerization 

occurred and the resulting copolymers presented similar compositions as CMD-PBMA 3 and 4 (data not 

shown). Hence, the reducing end-point (HCO) is not the only active site for radical formation and when blocked, 

radical formation occurred on other sites. Besides, glycols and OH are much more numerous than the HCO, 

which is only one per CMD chain, so stands a number-reactivity competition. Hydroxyls in position 2 are 

known to be more reactive than the other hydroxyls on the dextran unit,183 and the low yields observed 

previously for CMD-PBMA 2 and 4 made from CMD 0.4 compared to CMD 0.2, might be explained by the 

lower availability of this position due to carboxymethylation and suggest that OH and HCO sites compete for 

radical formation. 

 

Figure 33: Suggested reaction scheme for CMD-PBMA copolymerization. Reaction between CMD chains 

and ceric ions (a) creates radicals on CMD chains in 3 different sites (hydroxyl, glycol, hemiacetal) and free 

radicals in solution (b). Radicals react with BMA monomers to produce macroradicals of growing 

homopolymer chains (c) and their recombination end forming majorly copolymer CMD-PBMA and 

homopolymer of PBMA (d). 

After determining the possible location of the radical on the CMD chains, it is of interest to understand how 

PBMA chains were polymerized and grafted to CMD (Figure 33.c). The most common mechanism described 

in the literature 129,173,179,181,184 suggests that the free radical formed on the polysaccharide chain reacts with the 
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vinyl function of the monomer (M) and create the chain reaction for propagation, then termination occurs by 

recombination, as seen below: 

Initiation:  Polysaccharide + Ce4+  Polysaccharide• + Ce3+ + H+  

Polysaccharide• + M  Polysaccharide – M•  

Propagation: Polysaccharide – M• + n M  Polysaccharide – Mn+1• 

Termination: Polysaccharide – Mp• + Polysaccharide – Mm•  Polysaccharide – Mp+m 

This mechanism suggests high frequency of grafting and short PBMA chains. However, average calculations 

from ungrafted PBMA molar masses and copolymers weights suggest a low frequency of PBMA grafting on 

CMD chains which would be 1 or 2 PBMA chains per one CMD chain. Besides, HPSEC analyses (data not 

shown) demonstrated that PBMA homopolymer chains and ungrafted PBMA side chains exhibit similar 

average molar masses. These observations are in good agreement with the mechanism proposed by Gaylord et 

al., considering that graft copolymerization occurs mainly by the termination of growing homopolymer on the 

polysaccharide backbone.172,178,185–187 Ceric ions may create free radicals present in the solution that would 

initiate the homopolymerization.188 The resulting mechanism would be thus as follows: 

Initiation:  Polysaccharide + Ce4+  Polysaccharide• + Ce3+ + H+  

Free radical• + M  M•  

Propagation: M• + n M  Mn+1• 

Termination: Mn+1• + Polysaccharide•  Polysaccharide – Mn+1 

Both mechanisms may occur (Figure 33). However, CMD-PBMA copolymers are suggested to be mainly the 

result of the growing PBMA chains termination on the hemiacetal or hydroxyl (position 2) of the CMD chain, 

resulting in a block copolymer structure rather than a comb structure. 

5.5.3. Solubility and films of copolymers 

CMD-PBMA copolymers solubility was investigated in order to produce polymeric films. As seen previously, 

CMD-PBMA are mainly made of PBMA chains. Therefore, known solvents of PBMA were firstly tested and 

then other available organic solvents were also assessed. Due to the hydrophilic CMD chains in the copolymers 

structure, mixture of organic solvents with water in different ratio was also tested (Table 19). No solvents were 

found to dissolve both CMD and PBMA chains. CMD-PBMA 1, 2, 3 and 4 were found to behave similarly in 

the tested solvents and mixtures. However, a swelling of chains was observed in THF, acetone, chloroform and 

dioxane but in mixtures of these solvents with water, the copolymers remained insoluble excepted for THF. 

Indeed, when 10% of water was added to THF, copolymers also swelled. The resulting slurry of copolymers in 
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solvents and mixtures of solvents all appeared as colloidal suspensions. Nevertheless, after centrifugation, only 

THF/water 90:10 presented no phase separation between the slurry of copolymer and the solvent. CMD-PBMA 

formed a colloidal dispersion only in that mixture. 

Table 19: Behavior of the copolymers in various solvents. 

Solvent/water (%v/v) DMSO THF Acetone Chloroform Dioxane Water 

100/0 - S S S S - 

90/10 - D - - - - 

80/20 - - - - - - 
Copolymer concentration was 50 mg.mL-1. S: Swelling, D: Dispersion, -: Insoluble. 

CMD-PBMA films were made and their chemical compositions determined using XPS analysis (Table 20). 

PBMA alone was also analyzed for comparison. Our results show no significant differences between each 

copolymers and chemical compositions were similar to PBMA with a carbon-oxygen ratio around 4. Indeed, 

considering the low quantity of CMD in the copolymer and the similar composition of CMD and PBMA in 

terms of chemical bonds and elements, no differences were thus detected both in survey composition as well as 

in high resolution spectra of C1s and O1s. 

Nevertheless, the addition of CMD to PBMA in the copolymer decreased the hydrophobicity of the surfaces, 

exhibiting contacts angle from 88 to 80-84 °. This suggests that the CMD chains were exposed at the surface 

even if no differences were observed in XPS analysis. 
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Table 20: XPS characterizations and contact angles of CMD-PBMA films and PBMA coating. 

Film %C %O C/O CA (°) 

CMD-PBMA [285.0 eV: C-C/C-H] [532.0 eV: C=Oa]   

 (286.5 eV: C-O)  (533.4 eV: O-C)    

  {288.8 eV: C=Oa}       

1 80 ± 0.4 20 ± 0.4 4.1 ± 0.1 84 ± 3 

 [59 ± 2] [10 ± 0.9]   

 (13 ± 2) (10 ± 0.6)   

 {8 ± 0.8}    

2 79 ± 1 21 ± 1 3.9 ± 0.3 80 ± 1 

 [57± 3] [10 ± 2]   

 (14 ± 2) (11 ± 1)   

 {8 ± 0.3}    

3 80 ± 3 20 ± 3 4.0 ± 0.6 82 ± 3 

 [61 ± 5] [10 ± 2]   

 (12 ± 2) (10 ± 1)   

 {7 ± 2}    

4 78 ± 2 22 ± 2 3.5 ± 0.4 82 ± 2 

 [59 ± 4] [12 ± 3]   

 (11 ± 2) (10 ± 1)   

  {8 ± 0.4}       

PBMA 80 ± 0.5 20 ± 0.5 3.9 ± 0.1 88 ± 2 

 [58 ± 2] [9 ± 0.7]   

 (13 ± 2) (11 ± 0.4)   

  {9 ± 0.4}       
a C= O bonds represent both acrylate and carboxylic acid carbonyl. CA: contact angle. 

5.5.4. Mechanical properties 

Mechanical behavior of the CMD-PBMA copolymers were investigated with stepwise stress-relaxation and 

tensile tests. For small deformations, the copolymer stress relaxation observed can be correlated to a linear 

viscoelastic behavior due to the ability of polymer chains to reorganize.189,190 By using the current model 

described in experimental part, at infinite time only the spring contributes to the stress response meaning only 

the elastic part of the copolymer, and the elastic moduli (E0,i) was determined for each relaxation step (i). 

Therefore, for each copolymer, the stress at infinite time (0,i = E0,iɛ0,i) of each successive relaxation assay (i) 

at constant deformation (ɛ0,i), was reported on a stress-strain curve (0,i(ɛ0,i)) in function of each ɛ0,i and a linear 

regression has been processed. The resulting slope corresponds to the linear modulus (EL) of the copolymer 

(Table 21). CMD-PBMA copolymers appeared to be flexible and presented similar linear moduli of 1.5-2 MPa. 
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Furthermore, copolymers appeared as ductile materials, with the capacity to deform up to 60-100% of their 

initial length before rupture. CMD-PBMA 1 showed a higher elongation to rupture (er = 1.1) compared to the 

others (er = 0.6). Strain to rupture measurements have been performed only on clean-cut fractures and not on 

eventual film defects. However, elongation responses strongly depend on the film fabrication and test 

conditions, which may explain the higher deformation sustained by CMD-PBMA 1. It should also be noticed 

that copolymers films recovered their initial dimensions 12h after testing. 

Results evidenced an improvement of mechanical behavior, in terms of flexibility and ductility for the 

copolymers compared to PBMA. Indeed, PBMA films processed in the same conditions appeared to be too 

brittle to be removed from their mold, therefore no tensile test could have been performed. In the copolymers, 

the flexibility is highly improved compared to PBMA. For comparison, a PBMA film with a thickness of 

hundreds of nanometers presented a Young modulus of 1 270 MPa measured by nanoindentation.191 

Furthermore, the mechanical behavior of the copolymers could be compared to silicone rubber, a widely used 

material in biomedical applications, which can present a Young modulus of 1-5 MPa and elongation between 

100-800%.192,193 

Table 21: Linear modulus (EL) and elongation to rupture (er) of CMD-PBMA films determined from 

stress-relaxation assays. Stress-relaxation assays were successively performed at a constant deformation of 

3% until 27% of total deformation and then constant traction was applied until rupture (10 mm.min-1), at room 

temperature. er is defined as the ratio between changed in length and initial length. Mechanical assays were 

performed on dumbbell-shaped films with a rectangular section of 20x9x0.09-0.12 mm. Results are the means 

of at least 3 assays. 

CMD-PBMA EL (MPa) er 

1 2 ± 0.6 1 ± 0.1 

2 1.5 ± 0.03 0.6 ± 0.06 

3 2 ± 0.1 0.6 ± 0.05 

4 2 ± 0.3 0.6 ± 0.04 

PBMA Too brittle to be removed from the mold 

5.5.5. Biological performances  

The biological properties of the copolymer films have been evaluated towards human fibroblast and endothelial 

cells. As seen previously, all copolymers exhibited similar chemical composition after XPS analyses and similar 

contact angles. Therefore, only CMD-PBMA 3 and 4 were selected for biological testing as they were 

synthesized with the higher ratio of CMD/BMA and the two different DS of 0.2 and 0.4, CMD-PBMA 3 and 4, 

respectively. Hence, the influence of the CMD content and the DS in the copolymer have been investigated 

towards cell adhesion and put in comparison with PBMA, as well with silicone as a control. 
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Prior adhesion, cytotoxicity of sample extracts has been investigated on HUVECs and 3T3 fibroblasts. As 

shown in Figure 34, copolymers samples as well as PBMA and silicone controls presented cell viability higher 

than 80% for both HUVEC and 3T3 cells and for all extraction times (1 and 7 days). Results were expressed as 

a percentage of viability of cells cultivated with medium which was in contact with glass cover-slip, known as 

a non-cytotoxic control, during 1 and 7 days. According to ISO 10933-5, a reduction of cell viability by less 

than 20% is considered a non-cytotoxic effect. Hence, no cytotoxicity has been presented by the copolymers 

samples neither by the PBMA and silicon controls. 

 

Figure 34: Cytotoxicity assay by resazurin absorbance after 1 and 7 days of extraction medium. Cell 

viability after 24 h of culture expressed as a percentage of the viability of cells in the control: cells cultivated 

with extracted medium from glass cover-slip immersion. The dashed line shows 80% cell viability (viability > 

80%: no cytotoxicity). 

Adhesion and proliferation of HUVECs and 3T3 fibroblasts were then investigated on CMD-PBMA 3 and 

CMD-PBMA 4 as well as on PBMA and silicone as polymeric controls and on glass, as a positive control. Cell 

adhesion (Figure 35 and Figure 36) on all samples was low (2%) as compared to glass for both HUVEC and 

3T3 cells, and at all times (1, 4 and 7 days). This means that none or very few cells were found on copolymers 

as well as on PBMA and silicone. 
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Figure 35: HUVEC after 1, 4 and 7 days of culture (D1, D4 and D7) on polymeric surfaces. Cell adhesion 

expressed as a percentage of cells versus the control on glass. 

Low HUVEC adhesion has been observed after 1 day of contact between cells and surfaces for all samples 

(Figure 35). This suggests that HUVECs poorly attached and did not proliferate. No significant differences 

were found between copolymers and PBMA and silicone. Fluorescence microscopy micrographs have been 

taken (Figure 37). HUVECs were mostly found in islets. An example of islets is showed on Figure 37 and 

presented not well-spread cells with damaged nuclei, enable to further proliferate (no cells observed at day 4 

and 7 on Figure 35), whereas on glass cells were well-spread at day 1 and proliferation has been observed at 

day 4 and 7. CMD-PBMA 3, CMD-PBMA 4, PBMA and silicone only presented remains of cells at day 4 and 

7. 

As for 3T3 fibroblasts, no cell adhesion on copolymers has been observed after day 1 (Figure 36). Fluorescence 

images exhibited some round-shaped cells attached at day 1 for all samples (data not shown). Furthermore, at 

day 4 and 7, it can be observed that fibroblasts formed clusters of different sizes on copolymers (Figure 37). It 

is suggested that few cells attached after 1 day but expressed a very low metabolic activity related to a surviving 

state, which explains that no adhesion has been observed in the resazurine assay. Then, due the inappropriate 

surfaces provided by copolymers, and with enough time, fibroblasts could aggregate in clusters to survive with 

a filaments network, in which they may be able to slightly proliferate for a while and then die. This explains 

the viability and the high variations observed on day 4 and 7 for CMD-PBMA 3 and 4. For the silicon and 

PBMA controls, no cells or not well-spread and isolated ones have been observed on day 4 and 7, whereas on 

glass control cells growth occurred until forming a layer on day 7. 
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to CMD backbone with a low frequency, thus leading to a block copolymer structure. The mechanism could 

therefore implies the termination of growing PBMA homopolymer chains on CMD backbone. Despite the small 

content of CMD in the copolymer films, the contact angles were decreased and the mechanical properties were 

significantly improved compared to PBMA homopolymer. Indeed, CMD-PBMA films appeared flexible and 

ductile able to deform up to 100% of deformation. CMD-PBMA films presented non-cytotoxic and anti-cell 

adhesive properties, since fibroblasts or endothelial cells did not adhered. The degree of substitution in CMD 

had no influence on the biological behavior of the copolymers. Finally, the mechanical and anti-cell adhesive 

properties make the CMD-PBMA copolymers as interesting candidates for medical devices, such as for coating 

of catheters. 
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6. Discussion générale 

Ce travail s’est articulé autour de plusieurs modifications du dextrane permettant d’obtenir différents matériaux 

comme des revêtements de CMD greffés à des surfaces fluorocarbonées préalablement aminées, puis des films 

de copolymères synthétisés à partir de CMD. Ce chapitre donne une vue d’ensemble sur le travail effectué et 

revient sur les résultats importants obtenus tout au long de ce projet. La discussion met l’emphase sur les 

méthodologies et les techniques développées ainsi que les défis rencontrés. Finalement, celle-ci permet de 

mettre en relation les travaux présentés dans les chapitres 3, 4 et 5, et propose les perspectives et travaux futurs 

envisagés. 

6.1. Le greffage du dextrane 

Un des objectifs de ce travail était de former des revêtements stables à long terme. Pour ce faire, la stratégie 

adoptée était d’augmenter l’adhérence au substrat par la formation de liens covalents entre le revêtement 

polymérique et la surface. Plusieurs approches sont possibles et celle utilisée pour ce projet était de 

fonctionnaliser la surface avec des amines (NH2) puis d’activer le dextrane afin qu’il puisse réagir avec ces 

amines. Le chapitre 3 présente les deux voies d’activation du dextrane envisagée par l’introduction de 

groupements réactifs sur la chaîne de polymère : des aldéhydes par oxydation au périodate, donnant l’OxD, et 

des groupes carboxyles (COOH) par carboxyméthylation, donnant le CMD. Pour la suite du projet, l’activation 

par carboxyméthylation a été retenue. Dès ce premier chapitre, la chimie des carbodiimides est utilisée afin de 

faire réagir les COOH du CMD avec les NH2 de la surface. Dans le chapitre 4, le greffage des CMD à la surface 

aminée est optimisé et se fait par cette réaction. 

Ce chapitre présente la démarche scientifique adoptée quant à l’optimisation à la fois de la modification et du 

greffage du dextrane dans l’optique de fabrication de revêtement de copolymères dextrane-PBMA. 

6.1.1. La modification du dextrane : un compromis entre greffage et 

copolymérisation 

L’objectif final de ce projet était d’étudier les possibilités de greffage de copolymères de dextrane-PBMA à des 

surfaces aminées et d’en étudier les propriétés biologiques et mécaniques. La stratégie envisagée était d’activer 

la chaîne de dextrane, en premier lieu, afin de permettre la formation de liens covalents avec la surface aminée, 

puis de synthétiser le copolymère à partir de ce dextrane modifié. La voie de synthèse du dextrane modifié et 

le taux de modification apporté devraient permettre le greffage du dextrane sans pour autant empêcher 

ou altérer la copolymérisation ultérieure avec les monomères de BMA. Une modification minimale du 
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dextrane était alors souhaitée, afin de conserver un maximum les paramètres de copolymérisation et les 

propriétés des copolymères synthétisés. Par la suite, le copolymère synthétisé à partir du dextrane ainsi modifié 

présenterait quelques points d’ancrage avec la surface aminée, jugés suffisants vis-à-vis des masses molaires 

considérées (50 kg.mol-1 pour le dextrane et 600-900 kg.mol-1 pour les chaînes de PBMA greffées) pour en 

améliorer la stabilité. 

Le chapitre 3 montre que le dextrane a été modifié par oxydation et carboxyméthylation. Le dextrane oxydé 

(OxD) présente des groupements aldéhydes qui peuvent réagir avec les amines de la surface et le dextrane 

carboxyméthylé (CMD) possède des groupements carboxyles. Les OxD et CMD synthétisés possèdent un faible 

taux de modification : un degré d’oxydation de 20% et 40% pour l’OxD, et un degré de substitution de 25% et 

50% pour le CMD. Pour les deux types de polymères le taux de modification s’est avéré suffisant pour permettre 

le greffage. Toutefois, le CMD a été choisi pour la suite du projet car cette modification 1) offrait un bon 

contrôle du degré de substitution, 2) permettait le greffage à faible degré de modification, 3) conservait 

la structure polysaccharide contrairement à l’OxD qui présentait une ouverture de cycles. Ce dernier point est 

pertinent essentiellement pour éviter d’altérer la synthèse et les propriétés du copolymère par la suite mais aussi 

car les propriétés biologiques du dextrane dépendent fortement de sa structure. 

Par la suite, le chapitre 4 présente un bon contrôle de la synthèse du CMD par l’optimisation des paramètres 

de synthèse, de la purification ainsi qu’une caractérisation approfondie du polymère. Un bon contrôle du degré 

de substitution a été démontré par RMN-1H et titration, techniques permettant le calcul direct du DS, ainsi que 

par ATR-FTIR et SEC, qui permettent de corréler les valeurs de DS obtenues. Deux CMD de DS 0.2 et 0.4 sont 

obtenus (équivalent aux CMD 25% et 50% du chapitre 3), ce qui équivaut en moyenne à 61 et 122 unités 

substituées, respectivement, sur les 308 unités que possède une chaîne de dextrane (Mn = 50 kg.mol-1 déterminé 

par SEC). Par la suite, le greffage du dextrane a été optimisé pour obtenir la meilleure efficacité de réaction 

versus le faible degré de substitution, ce qui est présenté dans le chapitre suivant. De plus, un CMD de DS 1.3 

a aussi été synthétisé pour permettre de mieux comprendre l’influence du DS sur l’efficacité du greffage et sur 

le comportement biologique des surfaces greffées. Suite au greffage, les résultats ont montré que le DS avait 

une influence sur la structure du revêtement, un DS élevé permettant plus de points d’ancrage et abaissant 

la flexibilité des chaînes greffées, et sur le comportement biologique des surfaces greffées avec le CMD, le 

CMD 0.2 présentant les meilleures propriétés anti-thrombogéniques et permettant l’adhérence des cellules 

endothéliales tout en limitant celle des cellules musculaires lisses. 

Ensuite, le CMD 0.2 aussi bien que le CMD 0.4 ont été utilisés pour la synthèse de copolymères CMD-PBMA 

afin d’évaluer l’influence que pourrait avoir le DS sur la copolymérisation et de ce fait sur les propriétés des 

copolymères obtenus. 
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6.1.2. Optimisation du greffage du CMD en milieu aqueux 

La chimie des carbodiimides permet d’obtenir des liens amides en faisant facilement réagir les COOH avec les 

NH2, cependant plusieurs réactions secondaires interviennent, d’où la nécessité d’optimiser la réaction pour une 

meilleure efficacité. Plusieurs carbodiimides, de formule générale R-N=C=N-R, sont couramment utilisés 

comme le dicyclohexylcarbodiimide (DCC), le diisopropylcarbodiimide (DIC) ou encore le 1-éthyl-3-(3-

diméthylaminopropyl)carbodiimide (EDC). Pour ce travail, l’EDC a été utilisé, car contrairement aux autres, 

il permet d’effectuer la réaction de greffage en milieux aqueux. De plus, la réaction a été faite en présence de 

N-hydroxysuccinimide (NHS), permettant d’améliorer le rendement et de diminuer les réactions 

secondaires. La réaction, présentée dans l’annexe 8.1 se déroule comme suit : 

- EDC réagit avec les COOH du CMD pour former un ester intermédiaire instable (O-acylisourea). 

- L’ester instable réagit avec NHS pour former un ester-NHS beaucoup plus stable, réduisant ainsi les 

réactions secondaires. 

- L’ester-NHS réagit avec NH2 pour former un lien amide par libération du NHS. 

Parmi les réactions secondaires se trouvent le réarrangement possible de l’ester instable en isocyanate et un 

amide ou encore de multiples réactions entre NHS et EDC (annexe 8.1). Dans ce cas, une grande partie des 

réactifs est consommée par les réactions secondaires, d’où la nécessité d’optimiser le greffage selon la 

concentration de CMD et la concentration de EDC/NHS. 

La réaction de greffage est équimolaire, 1 COOH pour 1 EDC/1 NHS, il faut donc que l’EDC/NHS soit en 

grand excès pour favoriser la réaction avec COOH mais aussi pour être en quantité suffisante pour toutes les 

réactions survenant. Après calcul et d’après la littérature, un ratio de 1 COOH pour 20 EDC/NHS a été utilisé. 

La concentration de CMD est aussi importante et la solution doit être assez diluée pour éviter les réactions dans 

le volume et permettre une meilleure réaction avec les surfaces aminées. Finalement, d’après la littérature et 

des greffages préliminaires analysés par XPS, une concentration de 2 mg/mL en CMD a été utilisée, 

indépendamment du degré de substitution, et la quantité d’EDC et de NHS a été adaptée selon le ratio 

1:20. 

D’autre part, la fonctionnalisation par plasma des surfaces a été optimisée sur des substrats de PTFE afin 

d’obtenir le maximum d’amines dans le but de favoriser la formation de liens covalents aux regards de la faible 

quantité de COOH des CMD. Pour cela l’influence des paramètres du plasma en lui-même ont été évalués 

(pression, puissance et flux des gaz) sur la quantité et la répartition des amines, mais aussi le temps de traitement, 

la distance source-substrat et la taille du substrat. 
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6.2. La conception de techniques de purification des polymères CMD et CMD-PBMA 

Lorsqu’il s’agit d’applications médicales, il est important que les polymères utilisés ne contiennent pas de 

produits toxiques pour l’organisme ou des produits impliquant une réponse biologique indésirable. Par exemple, 

il a été observé que le relargage de plastifiants ou d’additifs utilisés lors de la synthèse du PVC et du Latex peut 

induire une réaction inflammatoire aiguë.18 Il donc essentiel de s’assurer de la pureté des polymères avant leur 

application à un milieu biologique (culture cellulaire, tests in vivo ou cliniques), particulièrement lorsque la 

synthèse s’effectue en milieu organique où les solvants utilisés peuvent être toxiques, afin d’éviter : 

- Le relargage de composés toxiques tels que des solvants, des produits secondaires ou des additifs. 

- La présence de produits secondaires qui peuvent avoir un effet biologique, chimique ou physique 

différent de celui visé. 

Dans ce chapitre sont présentées les techniques développées au cours de ce projet qui ont permis d’éliminer 

tout produit secondaire et ainsi d’obtenir des polymères, CMD et CMD-PBMA, purs. 

6.2.1. La précipitation dans un non-solvant 

Après synthèse, l’utilisation de solvants organiques permet la récupération des macromolécules. Après synthèse 

du CMD ainsi que du copolymère CMD-PBMA, les chaînes résultantes sont récupérées par précipitation et 

filtration. Cette technique, consiste à ajouter goutte à goutte une solution (CMD) ou une suspension (CMD-

PBMA) dans un non-solvant du polymère synthétisé, sous forte agitation, le forçant à adopter une configuration 

permettant de le filtrer. Cette étape est cruciale, car elle permet à la fois la  purification du polymère et sa 

mise en forme (formation d’une poudre). Une bonne précipitation dépend alors de trois paramètres 

importants : la concentration et le volume de la solution/suspension de polymère et le volume de non-solvant 

dans lequel il est précipité. Une solution/suspension de polymère trop concentrée forme un gel ou de trop 

grosses particules, une solution trop diluée, de trop petites particules pour être filtrées. Un volume trop faible 

de non-solvant va former des amalgames. Pour ce travail, le CMD et le copolymère de CMD-PBMA ont été 

précipités avec un ratio de 1 mL de solution/suspension de polymère pour 10 mL de non-solvant et les 

concentrations de solutions/suspensions étaient de 120 mg.mL-1, pour le CMD, et d’environ 77-95 mg.mL-1 

pour le CMD-PBMA. 

Par la suite, d’autres techniques et méthodologies ont été mises au point autour de ces étapes de précipitations, 

propres aux polymères ou copolymères considérés, comme le décrivent les sections suivantes. 
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d’échange est insuffisante lors du séchage. Afin de mieux éliminer les solvants, le CMD est re-dissout à 

40°C. Les chaînes plus flexibles libèrent plus facilement les molécules de solvants qui sont en partie évaporées 

(Figure 38). 

La méthodologie mise en place dans ce travail a permis d’obtenir un polymère de CMD parfaitement 

pur, et consiste en 3 étapes de dissolution/précipitation/filtration/rinçage et de séchage sous vide à 50°C 

minimum 1h, entre chaque étape. 

6.2.3. L’importance de la mise en forme du CMD-PBMA pour sa purification 

Le chapitre 5 présente la méthode de synthèse et de purification des copolymères CMD-PBMA. Brièvement, 

la purification du CMD-PBMA se déroule en 3 grandes étapes : précipitation, purification en milieu aqueux et 

purification en milieu organique par extraction. Chacune de ces étapes influe sur la taille de particules du 

copolymère. Le copolymère de CMD-PBMA n’étant soluble dans aucun des solvants utilisés pour la 

purification, l’objectif était d’obtenir les particules de CMD-PBMA les plus fines possible afin de : 

- faciliter la purification (solvants et molécules liées). 

- faciliter et permettre la mise en œuvre des techniques de caractérisation (ex. RMN du solide). 

- homogénéiser au mieux l’échantillon de copolymère. 

Les enjeux des étapes de purification du copolymère de CMD-PBMA sont détaillés dans l’annexe 8.3. 

Brièvement, ces étapes et les enjeux principaux sont les suivants : 

- Précipitation dans l’éthanol : comme pour le CMD, cette étape permet à la fois de récupérer les 

macromolécules et d’effectuer une première élimination des contaminants, comme le BMA n’ayant 

pas réagi et une partie des ions. 

- Élimination du CMD et Ce : les macromolécules sont lavées avec de l’EDTA puis de l’eau. L’EDTA 

permet de mieux éliminer les ions Ce3+. Cette étape permet d’éliminer tous les produits solubles dans 

l’eau comme le cérium, le CMD n’ayant pas réagi, les ions de la réaction, etc. A cette étape, si les 

particules de copolymères sont trop grosses elles peuvent emprisonner le cérium, entre autres, qui est 

toxique pour l’organisme. Plus fines sont les particules, meilleures sera l’élimination des contaminants. 

- Le produit résultant, contenant du CMD-PBMA et de l’homopolymère de PBMA, est lyophilisé afin 

de former une poudre. Le PBMA étant un thermoplastique, un séchage sous vide à chaud durcit les 

chaînes de polymères qui s’agglomèrent et perdent leur aspect de poudre, d’où le choix de la 

lyophilisation. 

- Extraction au soxhlet : est une l’étape la plus délicate quant à la mise en forme du copolymère. 

L’extraction dans de l’acétone permet l’élimination de l’homopolymère de PBMA. L’extraction est 
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grandement améliorée si le produit à extraire est une poudre très fine. Avec les reflux d’acétone, le 

copolymère se transforme en « gel » colloïde très visqueux dû à la grande quantité de PBMA qu’il 

contient.  

- La récupération du copolymère après extraction est délicate. L’acétone est éliminée par lavage à l’eau, 

mais au contact de l’eau les chaînes de copolymères s’agglutinent et durcissent formant une sorte de 

gomme dure. Afin de former une poudre fine, une méthode de précipitation « inversée » a été mise en 

place. Elle consiste à alterner l’ajout d’eau dans une suspension de copolymère dans de l’acétone et 

l’agitation au vortex. Ainsi, le copolymère forme de fines particules dans le mélange eau/acétone et 

l’acétone et finalement éliminée par rinçage à l’eau. Enfin, le copolymère final purifié est lyophilisé et 

forme une poudre fine blanche. 

Toutes les étapes de purification mises en place et en partie conçues dans le cadre de ce projet, ont permis 

d’obtenir un copolymère pur, ne présentant aucune trace de cérium ou de solvants ni de produits secondaires 

après analyses en RMN, ATR-FTIR, XPS et SEC. De plus, le produit final se présente sous forme d’une poudre 

blanche très fine qui facilitera la caractérisation et l’homogénéité de l’échantillon. 

6.3. La méthodologie développée et les défis relevés pour la caractérisation des 

copolymères 

En synthèse de polymères, la caractérisation du produit final (composition chimique, masse moléculaire, 

rendement, etc.) est cruciale afin de comprendre, non seulement, le mécanisme de réaction impliqué mais aussi 

la relation structure-propriétés présentée par le polymère. Dans ce but, une partie du travail effectué s’est 

consacré à la l’étude de la composition et de la structure des copolymères CMD-PBMA, et les résultats obtenus 

sont présentés dans le chapitre 5. Pour rappel, 4 copolymères ont été synthétisés en faisant varier la quantité 

initiale de CMD par rapport au BMA (wCMD/wBMA) ainsi que le degré de substitution (DS) du CMD initial : 1) 

wCMD/wBMA = 0,07 et DS = 0,2 ; 2) wCMD/wBMA = 0,07 et DS = 0,4 ; 3) wCMD/wBMA = 0,30 et DS = 0,2 ; 4) 

wCMD/wBMA = 0,30 et DS = 0,4. Ces 4 conditions de synthèses forment respectivement CMD-PBMA 1, CMD-

PBMA 2,  CMD-PBMA 3 et  CMD-PBMA 4.  

Les grandes masses moléculaires mises en jeu par les polymères de CMD et de PBMA associées aux propriétés 

de solubilité du copolymère de CMD-PBMA ont fait de sa caractérisation un défi particulièrement intéressant. 

Ce chapitre développe le cheminement adopté ayant permis la détermination partielle de la structure et de la 

composition du CMD-PBMA, par le biais de plusieurs techniques d’analyses et d’une bonne compréhension 

du mécanisme de copolymérisation. 
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6.3.1. Les techniques de caractérisation 

Suite à la synthèse des copolymères CMD-PBMA, leur solubilité a été évaluée dans différents solvants 

(Chapitre 5.4.5.1). Les copolymères forment une dispersion colloïdale dans un mélange de THF/eau (90:10). 

L’absence de solvant unique et de solubilité complète ont mené à l’utilisation majeure de techniques d’analyses 

à l’état solide. La précision des résultats obtenus avec ces techniques a été grandement améliorée par le fait que 

le copolymère soit une poudre très fine et homogène, comme mentionné précédemment, en particulier pour la 

RMN du solide qui nécessite d’introduire l’échantillon dans un tube de quelques millimètres de diamètre. La 

méthodologie et les résultats relatifs à chaque technique sont les suivants : 

La spectroscopie infrarouge à transformée de Fourier par réflectance totale atténuée (ATR-FTIR) : 

effectuée sur de la poudre ainsi que des films de copolymères, a permis de facilement montrer le succès de la 

copolymérisation par la présence des bandes relatives au CMD et au PBMA au sein du copolymère. Le rapport 

d’intensité des bandes relatives à chaque homopolymère a montré que les copolymères étaient majoritairement 

composés de PBMA ( 95 %), confirmant les premières observations faites lors de l’étude de la solubilité (90% 

en THF, solvant du PBMA). 

La résonnance magnétique nucléaire (RMN) : Dans un premier temps, la RMN du liquide a été envisagée, 

plus facile d’exécution et plus précise que la RMN du solide, en dispersant le copolymère dans un mélange de 

THF et d’eau deutérés. Cependant, la dispersion des copolymères ne permettait pas de révéler la présence de 

CMD. En revanche, la RMN-13C du solide a clairement montré le succès de la copolymérisation par la présence 

des pics relatifs au CMD et au PBMA au sein des copolymères. Le profil des spectres et l’intensité des pics 

obtenus ont confirmé la grande quantité de PBMA contenue dans les copolymères, comme observé 

précédemment. 

La chromatographie d’exclusion stérique (CES) : Pour obtenir la masse moléculaire des copolymères, des 

analyses en CES ont été considérée, mais pour cela les copolymères devraient être solubles dans un solvant 

unique. Afin de palier à cette difficulté, il a été proposé d’évaluer les masses moléculaires des deux 

homopolymères CMD et PBMA séparément. Le dextrane ainsi que les CMD ont donc été analysés avant la 

copolymérisation et les Mn obtenues sont de 50, 51 et 58 kg.mol-1 pour le dextrane, le CMD 0.2 et le CMD 0.4 

respectivement. Cependant, le PBMA étant directement polymérisé sur la chaîne de CMD, il a fallu trouver une 

façon de séparer les chaînes de PBMA des chaînes de CMD. Pour cela les chaînes de CMD contenues dans les 

copolymères ont été détruites et les chaînes de PBMA récupérées par la technique de dégreffage, tel que décrit 

ci-après. Les Mn obtenues sont comprises entre 600-900 kg.mol-1 pour les 4 CMD-PBMA synthétisés. 

Le dégreffage : les chaînes de PBMA ont été séparées du CMD par hydrolyse acide, qui coupe les liaisons 

glycosidiques du CMD. Outre la détermination de la masse moléculaire des chaînes de PBMA par SEC, cette 

technique a permis d’obtenir la masse des chaînes de PBMA dégreffées qui est comparée à la masse du 

copolymère initial. Ainsi il a été déterminé que les 4 CMD-PBMA sont composés de 80-95 % en masse de 
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PBMA. De plus, les mesures de compositions massiques et de masses moléculaires ont permis de déterminer 

que les chaînes de copolymères sont composées d’une chaîne de CMD et d’une ou deux chaînes de PBMA, 

suggérant une structure plutôt de type bloc.  

La calorimétrie différentielle à balayage (DSC) : permet de déterminer la température de transition vitreuse 

(Tg) d’un polymère. Dans le cas d’un copolymère, elle peut permettre d’obtenir de l’information sur la 

structure : si la structure est en peigne, une seule Tg devrait être observée, si la structure est en bloc, 2 Tg 

proches des Tg des homopolymères devraient être observées. Des analyses préliminaires n’ont pas permis 

d’observer de Tg pour les CMD seuls, ni pour les copolymères de CMD-PBMA. En revanche, le polymère de 

chaînes degreffées de PBMA présente une Tg vers 40°C, ce qui est en accord avec la littérature. 

L’analyse thermogravimétrique (TGA) : mesure la perte de masse d’un composé en fonction du temps et 

selon un profil de température. Les températures de dégradation du CMD et du PBMA dégreffé ont été 

déterminées à 250°C et 160°C, respectivement. Comme les températures de dégradation étaient suffisamment 

éloignées, on pouvait s’attendre à observer 2 pertes de masses distinctes pour les copolymères de CMD-PBMA, 

correspondant respectivement au CMD et au PBMA. L’analyse de poudres et de films de copolymères n’ont 

pas permis ces observations. En revanche, il a été déterminé que les copolymères CMD-PBMA possédaient une 

température de dégradation de 200°C, qui est comprise entre les températures de dégradation des deux 

homopolymères CMD et PBMA.  

La spectrométrie de masse à ionisation secondaire par temps de vol (ToF-SIMS) : consiste à bombarder 

une surface avec un faisceau d’ions qui pulvérise une partie de l’échantillon sous forme d’ions. Ces ions sont 

alors accélérés vers un spectromètre de masse. L’analyse des fractions obtenues pourrait donner de 

l’information quant à la structure du copolymère. Cependant, l’analyse préliminaire des copolymères  présentait 

des spectres avec de nombreux pics difficiles à déterminer, qui en plus ne possédaient pas de fragments 

spécifiques à chaque molécule.  

Les informations obtenues avec la caractérisation des copolymères ont été couplées à différents mécanismes de 

réaction présents dans la littérature, permettant de suggérer un mécanisme de copolymérisation des CMD-

PBMA. 

6.3.2. Méthodologie de la détermination du schéma réactionnel 

La copolymérisation radicalaire libre est une façon simple de polymériser des monomères vinyliques sur une 

chaîne de polysaccharide. Malgré des recherches actives au cours des dernières décennies, le mécanisme exact 

de réaction est encore incertain et plusieurs réactions ont lieu simultanément comme l’initiation, la propagation, 

etc. Le travail effectué couplé à une revue de la littérature sur les mécanismes de copolymérisation, ont permis 

d’émettre des hypothèses quant aux réactions mises en jeu lors de la copolymérisation et de suggérer un 

mécanisme de réaction partiel pour la synthèse du CMD-PBMA qui est présenté chapitre 5.  
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Outre les synthèses des 4 CMD-PBMA, rappelées en introduction du chapitre 6.3, d’autres synthèses contrôles 

ont été effectuées afin d’approfondir la connaissance du mécanisme et sont présentées dans ce chapitre. 

Formation des radicaux 

Afin d’avoir une idée de la structure des copolymères formés, il est intéressant de savoir où et comment se 

forment les radicaux qui vont amorcer la polymérisation des monomères BMA. Les radicaux sont formés grâce 

à un système redox à partir des ions Ce(IV) qui sont de puissants oxydants en milieu acide. Le réducteur du 

système serait alors le polysaccharide, dans ce cas le CMD. Les radicaux formés sont très réactifs et la réaction 

se fait alors sous atmosphère inerte pour éviter que le dioxygène ne capte les radicaux. Plusieurs articles relatent 

que le cérium forme un complexe avec les groupements hydroxyles du polysaccharide dont le clivage ou la 

dismutation forme un radical libre et un H+.129,172,178,194,195 En 1976, Norman G. Gaylord proposait un mécanisme 

quelque peu différent, impliquant une interaction donneur-accepteur entre un complexe polysaccharide-eau-

monomère-cérium et un monomère non-complexé.187 

Dans ce travail, il d’abord été montré qu’aucun radical ne se forme en l’absence de CMD : la synthèse a été 

effectuée dans les mêmes conditions uniquement en présence de BMA et Ce(IV) et aucun polymère de PBMA 

n’est formé. Cela indique que, lors de la synthèse de CMD-PBMA, les radicaux se forment sur le CMD. Comme 

expliqué dans le chapitre 5.5.2, les chaînes de CMD se terminent par une unité présentant un hémiacétal 

possédant un pouvoir réducteur bien plus important que les hydroxyles ou les glycols de la chaîne de 

polysaccharide. Afin d’étudier cette réactivité sur la formation des radicaux, l’hémiacétal a été réduit en alcool 

pour les CMD 0.2 et CMD 0.4. La synthèse a alors été faite dans les mêmes conditions que pour CMD-PBMA 

3 et CMD-PBMA 4, synthétisés à partir du ratio le plus élevé en CMD afin de mieux voir son influence. Les 

chaînes de PBMA ont été dégreffées et analysées par SEC. Les résultats sont présentés dans le Tableau 22. Les 

résultats sont comparés aux synthèses sans réduction de l’hémiacétal, correspondantes : 

- Vitesse d’opacification : lorsque le CMD-PBMA se forme, il devient insoluble dans l’eau et augmente 

la densité optique du milieu réactionnel. Aucune différence n’a été observée entre les conditions avec 

et sans réduction de l’hémiacétal. Donc la vitesse de réaction est similaire même sans l’hémiacétal. 

- Rendement de synthèse : les rendements en masses sont similaires, mais il se peut que la structure et 

la composition du copolymère soient différentes. 

- Homopolymère : La quantité d’homopolymère formée est plus faible lorsque l’hémiacétal est réduit. 

Cela peut suggérer que les radicaux formés sont moins réactifs à la polymérisation du BMA. 

- Dégreffage : La pesée des chaînes degreffées PBMA suggère une composition en PBMA similaire 

que lorsque l’hémiacétal n’est pas réduit soit 80-90 % en masse de PBMA dans le copolymère. Les 

masses moléculaires des chaînes de PBMA sont similaires, suggérant que la polymérisation des BMA 

s’effectue de même manière. 
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Tableau 22: Comparaison des résultats entre les synthèses faites à partir de CMD et celles faites à partir 

de CMDOH où l’hémiacétal terminal a été réduit. 

  
Synthèse 

HPSECd 

  CMD gPBMA 

Copolymers DSCMD
a wCMD/wBMA 

(g/g)b 
Rendement 

(%) 
hPBMA 

(%)c 
Mn 

(kg.mol-1) 
Mn 

(kg.mol-1) 

CMDOH-PBMA 3* 0.2 0.30 40 40 51 800 

CMDOH-PBMA 4* 0.4 0.30 26 44 58 1 000 

CMD-PBMA 3 0.2 0.30 35 ± 3 68 ± 4 51 600 - 900  

CMD-PBMA 4 0.4 0.30 30 ± 2 60 ± 10 58 600 - 700 

* Synthèse dans les mêmes conditions que CMD-PBMA 3 et 4 mais avec CMD dont l’hémiacétal a été réduit en alcool 
a Degré de substitution du CMD 
b Ratio massique initial du CMD (wCMD ) et des monomères de BMA (wBMA) 
c Teneur en homopolymère 
d Masse moleculaire en nombre déterminée par SEC du CMD initial et des chaines dégreffées de PBMA (gPBMA) 

En résumé, la polymérisation du PBMA sur la chaîne de CMD a tout de même lieu lorsque l’hémiacétal est 

réduit, suggérant que les radicaux peuvent se former ailleurs sur la chaîne de CMD (hydroxyles et glycol). La 

composition en CMD/PBMA du copolymère obtenu semble similaire à copolymère dont l’hémiacétal est actif, 

mais sa structure peut être différente. Il est à noter que le taux d’oxydation de l’hémiacétal est 360 fois plus 

rapide que pour les glycols et les hydroxyles195, mais que ceux-ci sont bien plus nombreux : une chaîne de CMD 

ne possède qu’un seul hémiacétal. Il est alors suggéré que de la formation des radicaux réside dans une 

compétition nombre-réactivité entre l’hémiacétal et les hydroxyles et glycols. 

Formation des chaînes de PBMA 

Dans ce travail, il a été suggéré en se basant sur les résultats et la littérature que les chaînes de PBMA greffées 

au CMD provenaient majoritairement de la terminaison de chaînes de PBMA en croissance. Cette théorie est 

soutenue par l’analyse SEC de l’homopolymère de PBMA qui présente une longueur de chaînes (Mn) 

équivalente à celle des chaînes de PBMA greffées. Le mécanisme de formation des chaînes de PBMA est encore 

incertain, toutefois il est suggéré qu’une petite partie des monomères de BMA dissoute réagit avec les radicaux 

du CMD pour amorcer la polymérisation et sa terminaison s’effectue sur la chaîne de CMD (CMD-PBMA) ou 

par interaction avec une autre chaîne en croissance (homopolymère PBMA). Selon les résultats précédents, la 

plus faible quantité d’homopolymères formés lorsque l’hémiacétal est réduit peut signifier que les radicaux 

formés sont moins réactifs à la polymérisation des BMA, donc moins de terminaisons s’effectuent avec des 

chaînes en croissance donc moins d’homopolymères formés. 

En conclusion, il est suggéré que le CMD forme un complexe avec le cérium et possiblement un monomère de 

BMA, au sein duquel une réaction rédox va former un radical. D’un point de vue réactivité, ce complexe se 

forme préférentiellement au niveau de l’unité terminale (hémiacétal), et d’un point de vue nombre de sites 

disponibles, au niveau des hydroxyles et les glycols. Ces radicaux sont transférés à la portion de monomères de 
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BMA dissoute dans le milieu puis se propage pour former des chaînes de PBMA en croissance. La terminaison 

de ces chaînes sur le CMD forme le copolymère CMD-PBMA. Indépendamment du degré de substitution des 

CMD, les copolymères présentent les caractéristiques suivantes : 

- Composition massique : 85-90 % de PBMA et 10-15 % de CMD 

- Masse moléculaire moyenne en nombre des homopolymères CMD : 51-58 kg.mol-1  

- Masse moléculaire moyenne en nombre des homopolymères PBMA : 600-900 kg.mol-1 

- Fréquence de greffage : 1 à 2 chaînes de PBMA par chaîne de CMD. 
- Masse moléculaire moyenne en nombre des copolymères CMD-PBMA : par extrapolation, 700-

2 000 kg.mol-1 

- Structure : majoritairement bloc d’après la fréquence de greffage et la formation des radicaux 

- Solubilité : dispersion colloïde dans un mélange 90:10 THF/eau (vérifié jusqu’à 50 mg.mL-1) 

- Température de dégradation : 200 °C 

6.4. Limites et perspectives : de la synthèse à l’application 

6.4.1. Mieux comprendre la structure et la composition du copolymère CMD-

PBMA 

Le travail effectué en parallèle sur la caractérisation des copolymères de CMD-PBMA et sur les hypothèses 

émises quant au mécanisme de copolymérisation ont permis d’obtenir plusieurs informations concernant le 

produit final qu’il serait intéressant d’approfondir. En effet, une connaissance précise du mécanisme de réaction 

et le développement des techniques d’analyses amènerait à une bonne maitrise de la structure et la composition 

du copolymère final, permettant ainsi de comprendre et de moduler la réponse biologique ou mécanique ou 

encore le greffage sur des surfaces. Classiquement, la caractérisation du produit final permet de comprendre le 

mécanisme de réaction. Dans le cas, des copolymères CMD-PBMA la caractérisation peut être complexe 

parfois. Il est alors possible d’envisager de comprendre le mécanisme de réaction en premier lieu, ce qui 

permettrait de mieux prédire la structure et la composition du copolymère final. Pour ce faire plusieurs 

approches sont envisageables : 

- Démontrer la localisation des radicaux par l’étude de l’oxydation par Ce(IV) d’oligosaccharides ou 

unité de CMD par résonnance de spin électronique.170,195 

- Développer les techniques de caractérisation des copolymères, par exemple comme le MALDI-ToF 

(désorption-ionisation laser assistée par matrice par temps de vol, de l’anglais Matrix Assisted Laser 

Desorption Ionisation - Time of Flight), le ToF-SIMS, la DSC, etc. 

- Approfondir la connaissance du mécanisme en étudiant des réactions similaires comme la 

copolymérisation du dextrane-PMMA qui permet d’obtenir des copolymères solubles.141 
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- Caractériser les produits secondaires obtenus et éliminés à chaque lavage. 

- Réduire la longueur des chaînes de PBMA pour obtenir des polymères plus faciles de caractérisation. 

Ce dernier point permettrait de rester plus proche des conditions de synthèse du CMD-PBMA. En gardant la 

même concentration de monomères BMA, la propagation des chaînes de PBMA peut être efficacement stoppée 

par l’ajout d’hydroquinone, puissant réducteur. Les copolymères résultants présenteraient des chaînes de PBMA 

plus courtes mais localisées aux mêmes endroits que pour une copolymérisation normale, et pourraient posséder 

une meilleure solubilité, ce qui permettrait des analyses en RMN-1H, par exemple. Pour toutes les perspectives 

envisagées, automatiser la synthèse permettrait de diminuer l’influence des facteurs environnementaux, tel que 

l’injection des monomères. 

6.4.2. Le greffage du copolymère : les approches 

Le greffage du copolymère représente tout un travail d’optimisation et de recherches exploratoires, d’intérêt 

majeur en termes de nouvelles méthode de greffage. En effet, très peu de réactions de couplage via un 

carbodiimide dans un mélange de solvants sont présentées dans la littérature (Tableau 23), ce qui est la stratégie 

envisagée pour les copolymères CMD-PBMA solubles dans un mélange de THF/eau 90:10. Les résultats 

obtenus avec le greffage du CMD seul peuvent être utilisés pour mettre en place la réaction de greffage, en 

outre puisque EDC est soluble aussi bien dans l’eau que dans le THF. La réaction de greffage est possible 

uniquement en présence d’EDC, toutefois, il serait intéressant d’évaluer la solubilité de NHS dans le THF ainsi 

que la possibilité de l’activation des carboxyles dans ce milieu, afin d’améliorer l’efficacité du greffage. 

D’autres approches peuvent être envisagées comme l’utilisation de différents carbodiimides, ou d’un autre type 

de chimie. 

Tableau 23 : Exemple de greffage dans un mélange de solvants. 

Réactif aminé Réactif carboxylé Carbodiimide Solvant Réf. 

O-benzylhydroxylamide 
hydrochloride 

Acide 
nitromethanetrispopionic EDC 

THF/eau (1:1) 
pH = 4,8 

196 
N-isopropylhydroxylamine Tris-acide 1 

Dansyl cadaverine Protéine (apo-ferritin) EDC 
THF/eau (1:1) 

pH = 5,5-6 
197 

6.4.3. La conception de revêtements pour moduler les propriétés biologiques 

Les films de copolymères obtenus dans ce travail ont démontré des propriétés d’anti-adhérence envers les 

cellules endothéliales et fibroblastes 3T3, indépendamment du degré de substitution du CMD et du ratio de 

CMD/BMA initial (chapitre 5). Ces propriétés anti-adhérentes ont aussi été démontrées versus les cellules 
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musculaires lisses (annexe 8.4) et d’autres tests préliminaires ont présentés des résultats prometteurs en termes 

d’anti-adhérence vis-à-vis de bactéries ou de cellules cancéreuses HeLa (annexe 8.5). 

Un même polymère pour différentes réponses biologiques 

En résumé, les copolymères CMD-PBMA, ainsi que le PBMA, présentent des propriétés d’anti-adhérence 

versus les cellules endothéliales, musculaires lisses et les fibroblastes 3T3. Quelques articles de la littérature 

relatent de la réponse biologique de surfaces de PBMA et de copolymères de dextrane-PBMA, versus les 

cellules endothéliales (EC) et musculaires lisses (CML) (Tableau 24). Étonnamment, des revêtements de PBMA 

seuls permettent, dans un cas, la prolifération des EC120 et dans un autre l’empêche.142 De plus, un article 

suggère que le PBMA conduit à l’apoptose des CML121 alors qu’un autre article suggère qu’il permet leur 

prolifération.142 Pour les copolymères de dextrane-PBMA (DB),142 3 types de copolymères sont synthétisés 

avec des quantités initiales de dextrane différentes : 0,125 g, 0,5 g et 0,75 g. Uniquement, le copolymère 

synthétisé à partir de 0,125 g de dextrane (DB1) permet de favoriser les cellules endothéliales et d’inhiber les 

cellules musculaires lisses. Pour les autres compositions, très peu de cellules sont observées. Donc, pour un très 

faible changement de composition la réponse cellulaire du copolymère est différente.  

La disparité des résultats obtenus ne peut être clairement expliquée, principalement parce que les connaissances 

des mécanismes d’adhérence cellulaire nécessitent encore d’être approfondies. Cependant, quelques pistes de 

réflexion peuvent être abordées. Par exemple, pour les 3 articles présentés, le mode de fabrication des 

revêtements de PBMA est différent impliquant des différences dans les facteurs influençant l’adhérence comme 

l’hydrophobicité, les interactions électroniques ou ioniques, la topographie, etc. Une grande différence dans 

l’angle de contact est alors observée ce qui peut influer sur l’adhérence des cellules. Dans le 2e article,121 il est 

suggéré que l’apoptose des CML serait due à l’acide méthacrylique présent dans le revêtement de PBMA, non 

présent pour les autres articles d’après leur conception. Les surfaces fabriquées dans le 3e article142 utilisent les 

mêmes méthodes que dans ce travail. Les différences obtenues pour copolymère peuvent venir de la différence 

entre le dextrane et le CMD contenu dans le copolymère. Les différences observées pour les revêtements de 

PBMA sont plus délicats à expliquer, car la seule différence pertinente serait la longueur de chaînes du PBMA 

qui, dans un cas, est polymérisé en masse par AIBN142 et dans l’autre, est commercial (dans ce travail). 

Toutefois, sous forme de film, cette différence ne devrait pas influer autant. Il se peut alors qu’une petite 

différence de fabrication change beaucoup la réponse cellulaire, comme c’était aussi le cas pour les différents 

copolymères Dextrane-PBMA. La réponse biologique peut alors être modulée dès la fabrication du 

revêtement. 
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Tableau 24 : Réponse biologique de revêtements de PBMA et de copolymères Dextrane-PBMA dans la 

littérature et dans ce travail. 

Surface Stérilisation Méthode Résultats Réf. 

Matériaux : PBMA 
polymérisé par plasma 
Surface : Dépôt par 
plasma de BMA avec 
flux de O2 sur 316L 
traité à l’oxygène 

Rinçage 
EtOH 70% 
puis UV 30 
min 

HUVEC, contact 
direct 
Prolifération : 1, 2, 3 
et 4 jours 
Comptage par 
hémocytomètre 
Observation au MEB 

XPS : même composition que 
PBMA 
CA : 2-3° 
Cellules : Prolifération des 
HUVECs (de 14 000 cell. à j0 à 
50 000 cell. à j5) 
Formation de points focaux, tapis 
cellulaire 

120 

Matériaux : PBMA 
polymérisé à la surface 
Surface : Revêtement 
par polymérisation 
d’une solution de BMA 
dans n-butoxyethanol 
déposée sur stent 316L 
puis durcie avec anyline 

Gaz d’oxyde 
d’éthylène 

CML, contact direct 
Prolifération : 1 et 2 
jours 
Apoptose : 1 jour 

Cellules : Prolifération des CML 
réduite et apoptose des cellules 
(jusqu’à 80%) 

121 

Matériaux : Dx-
PBMA synthétisé par 
copolymérisation 
radicalaire libre. 
PBMA synthétisé avec 
AIBN. 
Surfaces : Film par 
évaporation de 
THF/eau (90/10). 

UV 15 min 

HUVEC et CML, 
contact direct 
Prolifération : 1 et 4 
jours 
Observation au 
microscope à 
contraste de phase 

CA : PBMA 88° et DB1 80° 
Cellules : 
PBMA : 
Prolifération des CML (de 5 000 à 
110 000 cell./cm² de j1 à j5) 
Inhibition de la prolifération des EC 
(2 500 cell./cm² de j1 à j5) 
Dx-PBMA : DB1 
Faible prolifération des CML (de 
5 000 à 25 000 cell./cm² de j1 à j5) 
Prolifération (de 2500 à 65 000 
cell./cm² de j1 à j5) et migration des 
EC 

142 

Matériaux : CMD-
PBMA synthétisé par 
copolymérisation 
radicalaire libre. 
PBMA commercial. 
Surfaces : Film par 
évaporation de 
THF/eau (90/10). 

Rinçage 
EtOH 70% 

HUVEC et CML, 
contact direct 
Prolifération : 1, 3 et 4 
jours 
Comptage par 
compteur Coulter 
Observation au 
microscope à 
contraste de phase 

CA : PBMA 88° et CMD-PBMA 
80-84° 
Cellules : 
Aucune adhérence des CML et 
HUVEC pour PBMA et CMD-
PBMA. 

- 

AIBN – azobisisobutyronitrile ; THF – tétrahydrofurane ; EtOH – éthanol ; UV – ultra-violet; CML – cellules musculaires lisses ; EC – 
cellules endothéliales ; CA – angle de contact ; XPS - spectrométrie photoélectronique à rayons X; cell. – cellules. 
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Un large spectre d’applications 

Il serait alors intéressant d’approfondir la connaissance du comportement biologique des revêtements de 

copolymères CMD-PBMA sous forme de film ou de chaînes greffées à une surface. Les propriétés d’anti-

adhérences des films de CMD-PBMA peuvent être développées versus les protéines, les bactéries ou encore le 

sang pour des applications telles que les cathéters. Il serait particulièrement intéressant de voir si ces propriétés 

sont conservées après greffage du copolymère, afin d’obtenir un revêtement plus stable, ou encore si la 

disparition de groupements hydroxyles libres (utilisés pour les liens amides) changerait la réponse cellulaires 

des revêtements de CMD-PBMA, ce qui permettrait l’utilisation du copolymère pour un large champ 

d’applications, parmi lesquelles peut être l’application aux stents. 
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7. Conclusions 

Ce travail a traité de l’utilisation du dextrane comme revêtement pour des applications liées au vasculaire, 

mettant en jeu différentes approches comme la modification de surface ou la modification de polysaccharide. 

Dans un premier temps, des surfaces fluorocarbonées ont été greffées avec des dextrane carboxyméthylés 

(CMD). Puis dans un second temps ces dextrane carboxyméthylés ont été copolymérisés avec du 

poly(méthacrylate de butyle) (PBMA) et des films de copolymères ont été produits. Chaque étape de 

modification du dextrane a été analysée d’un point de vue chimique à partir de techniques comme la 

spectroscopie FITR, la RMN, la spectrométrie XPS ou encore la chromatographie d’exclusion stérique. La 

réponse biologique des surfaces obtenues a été étudiée ainsi que la réponse mécanique des films de copolymères 

CMD-PBMA. Les revêtements de CMD greffés à des films de PTFE aminé par plasma ont montré une meilleure 

anti-thrombogénicité et une meilleure adhérence des cellules endothéliales que le PTFE nu, tout en limitant 

l’adhérence des cellules musculaires lisses. Les copolymères CMD-PBMA ainsi que leurs synthèses ont été 

caractérisés, montrant des copolymères majoritairement formés de longues chaînes de PBMA et d’une petite 

proportion de CMD. Ces copolymères ont présenté une bonne résistance à la déformation ainsi que des 

propriétés d’anti-adhérence de cellules endothéliales et fibroblastes. 

Le travail effectué a permis de montrer qu’en plus de leur composition, la structure avait une forte influence sur 

les propriétés des matériaux obtenus. Une bonne connaissance de la chimie des copolymères ainsi que de leur 

structure et composition, permettrait de moduler la réponse du matériau, que ce soit versus la malléabilité 

chimique ou versus l’adhésion cellulaire, dépendamment de l’application visée. Ainsi, les modifications du 

dextrane présentent un intérêt particulier et les résultats obtenus dans ce travail en montre une petite partie pour 

le domaine des biomatériaux. Les nombreux choix de matériaux possibles permettent de diriger l’utilisation du 

dextrane et de ces dérivés vers un large spectre d’applications. 
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8. Annexe 

8.1. Le greffage du CMD par EDC/NHS 

Le greffage du CMD sur les surfaces aminées s’effectue par réaction avec un carbodiimide (EDC) et permet de 

former un lien amide entre le polymère et la surface. La chimie des carbodiimides est connue pour former de 

nombreuses réactions secondaires dues à l’instabilité du composé intermédiaire (O-acylisourea). En effet, 

lorsque seul le carbodiimide est utilisé afin de créer des liens amides, l’ester intermédiaire peut réagir de 3 

façons différentes : 

- réaction avec une amine pour former un lien amide, avec libération d’une urée (R-NH-CO-NH-R) 

- réaction avec un autre groupement carboxylique qui forme un anhydride carboxylic, qui peu par la 

suite former un lien amide voulu 

- réarrangement du O-acylisourea instable en N-acylurea stable, réaction secondaire majoritaire. 

L’utilisation d’additifs comme NHS, permet de limiter fortement ces réactions secondaires en formant un 

composé intermédiaire actif plus stable et ainsi d’améliorer le rendement de la réaction. La réaction présentée 

à la Figure 40, se déroule comme suit : 

- EDC réagit avec les COOH du CMD pour former un ester intermédiaire actif, mais instable (O-

acylisourea) (Figure 40.b). 

- L’ester instable réagit avec NHS pour former un ester-NHS beaucoup plus stable, réduisant ainsi les 

réactions secondaires (Figure 40.c). 

- L’ester-NHS réagit avec NH2 pour former un lien amide par libération du NHS (Figure 40.c). 

Malgré tout, des réactions secondaires peuvent avoir lieues majoritairement entre l’EDC et NHS. Il est donc 

nécessaire lors de la synthèse d’un lien amide, d’introduire EDC et NHS en excès par rapport à l’acide 

carboxylique (Figure 41). De plus, l’activité des composés intermédiaires dépend du pH. Celui-ci peut donc 

être contrôlé afin d’améliorer l’efficacité de la réaction comme le montre la Figure ci-dessous : 

  

Figure 39 : Efficacité de l’action de EDC et NHS en fonction du pH.154,198,199 

Dans ce travail, la réaction de greffage du CMD avec les surfaces aminées s’est produite à pH=7,4, afin 

d’améliorer l’activité de l’ester-NHS. A ce pH, une fois la surface immergée, les amines sont sous forme ionisée 

R-COONa        R-COO*EDC         R-COO**NHS   RCOO-NH--|

EDC

meilleur effet à 
pH=4-6

instable NHS

meilleur effet à 
pH=7,5-8,5

stable à pH=7-8

instable en milieu 
basique

NH2--|
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Précipitation dans l’éthanol 

Après synthèse la mixture obtenue contient principalement des chaînes de copolymères de CMD-PBMA ainsi 

que des chaînes d’homopolymère de PBMA en suspension dans une solution aqueuse. La mixture est concentrée 

et précipitée dans de l’éthanol afin de récupérer les chaînes de polymères comme le CMD-PBMA, le PBMA 

ou encore le CMD (l’éthanol est un non-solvant de ces polymères). De plus, les éventuels monomères de BMA 

n’ayant pas réagi sont contenus dans le mélange eau/éthanol ou encore une partie des ions de la réaction comme 

les ions provenant du milieu de synthèse acide et de la réaction avec le nitrate d’ammonium et de cérium (NO3
-

, H3O+, NH4
+, Ce3+, Ce4+). Le copolymère forme alors une sorte de « gel collant » avec les macromolécules 

agglutinées, gonflées d’éthanol, qui n’est pas filtrable. Le copolymère est donc laissé à décanter dans l’éthanol 

(Figure 45.a) et le surnageant est éliminé. Le gel de polymères est ensuite transféré dans des tubes de 

centrifugation pour l’étape de lavage en phase aqueuse. Pour la suite de ce travail, la méthodologie de lavage 

consiste à ajouter le solvant désiré, agiter la mixture sous vortex, puis centrifuger pour séparer la phase solide 

et la phase liquide et enfin éliminer le surnageant (phase liquide). 

Lavage en phase aqueuse 

L’objectif du lavage en phase aqueuse est d’éliminer les ions restants, principalement les ions cérium(III) et les 

CMD n’ayant pas réagi. En premier lieu, une solution d’EDTA est ajoutée aux macromolécules dans le reste 

d’éthanol. L’eau de la solution d’EDTA, étant un meilleur non-solvant pour les polymères, permet de conserver 

de fines particules et d’éviter l’agglutination des chaînes par une centrifugation directe des chaînes dans 

l’éthanol. Les macromolécules sont deux fois lavées par une solution d’EDTA par vortex et centrifugation. 

L’EDTA est un chélatant fort qui forme un complexe stable avec les ions Ce(IV), permettant de rompre les 

possibles interactions entre les ions et les chaînes de copolymère et donc de mieux les éliminer (Figure 45.b). 

La présence de cérium dans le copolymère final peut-être déterminée par XPS. De même façon, les 

macromolécules sont ensuite 3 fois lavées à l’eau. Le rendement de synthèse de CMD-PBMA étant faible, la 

séparation des phases a préférentiellement été faite par centrifugation que par filtration pour éviter un maximum 

de perte. Le produit résultant, contenant du CMD-PBMA et de l’homopolymère PBMA, est mis à lyophiliser. 

Encore une fois la lyophilisation permet de conserver des particules fines et de mieux sécher le produit, 

contrairement à un séchage sous vide à chaud. En effet, le PBMA étant un thermoplastique avec une température 

de transition vitreuse (Tg) proche de 30°C, les chaînes durcissent et forment un réseau solide. 

Extraction en phase organique 

L’homopolymère de PBMA formé est séparé du copolymère CMD-PBMA par l’acétone, solvant du PBMA, 

dans un extracteur Soxhlet. La poudre précédemment produite contenant le copolymère CMD-PBMA et 

l’homopolymère PBMA, est introduite dans une cartouche de cellulose perméable aux chaînes de PBMA 

dissoutes dans l’acétone à reflux (Figure 45.c). L’extraction est grandement améliorée si le produit à extraire 

est une poudre très fine. D’après les travaux précédents,141,142 le temps d’extraction a été fixé à 12 h (une nuit). 

Le copolymère purifié est ensuite récupéré. Il s’agit de l’étape la plus délicate quant à la mise en forme du 
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8.5. Autres tests préliminaires d’adhérence sur les films de CMD-PBMA 

Certains tests préliminaires ont été effectués sur des films de CMD-PBMA et montrent des résultats prometteurs 

quant aux propriétés anti-adhérentes de ces copolymères. Pour les tests suivant les échantillons ont été stérilisés 

par éthanol pur et rincés au PBS avant ensemencement des cellules dans des plaques de cultures. La culture des 

cellules présentées a été effectuée à 37°C dans des conditions classiques. 

Test 1.a : Adhérence des HUVECs avec pré-immersion des surfaces dans du milieu 

Intérêt : Est-ce que l’adsorption possible des protéines du milieu améliore l’adhérence ? 
Ensemencement : immersion des surfaces 24h dans du milieu contenant 10% FBS puis ajout 5 000 
HUVECs/cm² 
Culture : 2 h 
Contrôle : fond de plaque 
Analyse : contraste de phase 
Observations : pas de cellules adhérées. La pré-immersion ne change pas l’adhérence cellulaire. 

Test 1.b : Adhérence des HUVECs avec pré-immersion des surfaces dans du milieu et plus de cellules 

Intérêt : Est-ce que l’adsorption possible des protéines est améliorée par plus de protéines ? Est-ce avec plus 
de cellules, une partie « préparer » la surface pour une meilleure adhérence des suivantes ? 
Ensemencement : immersion des surfaces 24h dans du milieu contenant 100% FBS puis ajout 5 000/10 
000/100 000 HUVECs/cm² 
Culture : 2 h 
Contrôle : fond de plaque 
Analyse : contraste de phase 
Observations : pas de cellules adhérées. Ni la pré-immersion, ni la concentration de cellules ne changent pas 
l’adhérence cellulaire. 

Test 2 : Adhérence des HeLa 

Intérêt : Est-ce que les propriétés anti-adhérentes sont transférées aux cellules cancéreuses HeLa? 
Ensemencement : 15 000 HeLa/cm² 
Culture : 2 h 
Contrôle : fond de plaque 
Analyse : contraste de phase 
Observations : pas de cellules adhérées. 

Test 3 : Adhérence des staphylococcus aureus et escherichia coli 

Intérêt : Est-ce que les propriétés anti-adhérentes sont transférées aux bactéries GRAM + et GRAM -? 
Ensemencement : 1.5 106 UFC/mL 
Culture : 24 h 
Contrôle : verre, silicone et PBMA 
Analyse : Comptage de colonies et live/dead 
Observations : Adhérence limitée par rapport au PBMA seul et similaire au silicone. Résultats similaires pour 
les 2 types de bactéries 
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