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Introduction  

Selon l’OMS la cataracte est la principale pathologie cécitante au monde1. Elle se définit par 

le blanchiment progressif du cristallin et la perte de l’acuité visuelle aussi bien de jour que de 

nuit2. Il existe de nombreuses physiopathologies. Les formes congénitales sont principalement 

dues à des mutations génétiques ou des infections lors de la grossesse3–5. La cataracte sénile 

est la forme la plus fréquente6. Elle résulte du vieillissement naturel de l’œil et de 

comorbidités. Le diabète et les pathologies inflammatoires chroniques sont les facteurs de 

risque les plus fréquemment relevés2,6–11. Enfin, certaines formes sont le fait d’agressions 

extérieures mécaniques, chimiques ou physiques2.  

Quelle que soit l’origine de la cataracte, seule une intervention chirurgicale par 

phacoémulsification permet de restaurer la vision. Lors de la chirurgie, une lentille 

intraoculaire est implantée dans le sac capsulaire pour substituer le cristallin extrait12. Il existe 

de multiples références de lentilles intraoculaires. Les formes et les matériaux proposés sont 

nombreux. Les implants sont principalement composés de polymères d’acrylates dont le 

polyméthacrylate de méthyle (PPMA ou plexiglas®) était le premier matériau utilisé. Des 

implants en silicone sont également commercialisés13. 

Les implants proposés sont souples à température ambiante permettant leur injection dans 

l’œil à travers une incision très fine. Celle-ci diminue le taux de complications postopératoires 

dont l’endophtalmie infectieuse est l’évènement iatrogénique le plus grave. Ainsi, 

l’intervention est réalisée en chirurgie ambulatoire et permet d’étendre l’indication à des 

patients plus jeunes et atteints de comorbidités intraoculaires12,14,15. 

Après chirurgie, les cellules épithéliales de cristallin résiduelles prolifèrent de manière 

anarchique le long de la capsule du cristallin. Dès lors que les cellules atteignent le centre de 

la capsule, l’acuité visuelle du patient diminue provoquant une opacification capsulaire 

postérieure (PCO). Une nouvelle intervention chirurgicale fait au laser Nd : YAG permet de 

réaliser une capsulotomie restaurant une bonne vision au patient. Cependant, celle-ci présente 

des complications dont certaines graves et représente un coût pour la société16. 

La PCO concerne tous les types d’implants et survient entre 1 mois et plusieurs années après 

la chirurgie17–19. La survenue de la PCO dépend de l’adhésion de l’implant à la capsule du 



 20

cristallin médiée par la fibronectine. Une adhésion rapide permet de limiter la prolifération 

cellulaire entre l’implant et la capsule. Cette théorie dite « du sandwich » ne permet pas 

d’expliquer les cas tardifs de PCO survenant jusqu’à neuf ans après l’implantation20–23. 

L’importance de l’implant dans la physiopathologie de la PCO fait débat. Il est établi que 

seule la forme de l’implant, qui joue le rôle de barrière mécanique à la prolifération cellulaire 

in vivo, retarde la survenue de la PCO24–27. Cependant, plusieurs travaux in vitro ont montré 

que l’état de surface et le type de polymère participent à la biocompatibilité des implants et 

donc à la prévention de la PCO. Les implants en acrylates hydrophobes sont associés aux plus 

faibles taux de PCO14,28–30. Aucune distinction n’est faite entre d’acrylates hydrophobes 

constitutif de l’implant alors que tous ne possèdent pas la même composition chimique et 

donc les mêmes caractéristiques de biocompatibilité31,32.  

L’ensemble de ces observations incitent les fabricants à proposer de nouvelles lentilles 

intraoculaires dont la géométrie et les copolymères sont choisis pour réduire le risque de 

PCO. Toutefois, aucune étude ou évaluation préclinique ne porte sur l’impact des mécanismes 

de vieillissement des lentilles intraoculaires sur la survenue des cas de PCO tardives. En 

outre, il est établi que la photo-oxydation modifie les propriétés thermodynamiques et l’état 

de surface des polyacrylates utilisés dans les résines dentaires et les peintures33–36.  

L’hypothèse défendue dans ce travail est que l’impact des modifications des propriétés des 

lentilles intraoculaires, au cours de leur vieillissement, influence la biocompatibilité et par 

conséquent explique en partie la survenue de PCO tardives. 

L’objectif de ce travail est de proposer l’évaluation des lentilles intraoculaires d’un point de 

vue transversale et multiparamétrique pour relier les modifications du biopolymère à la 

biocompatibilité.  

Pour ce faire, la première étape sera de proposer une évaluation physico-chimique 

confondante des lentilles intraoculaires destinée à mettre en évidence les modifications de 

propriétés thermodynamiques, le relargage de produits de dégradation et les changements de 

l’état de surface des implants au cours de leur vieillissement.  

La seconde étape sera d’estimer l’effet de ces modifications physico-chimiques sur la 

biocompatibilité évaluée par l’interaction avec les composés relargués et l’interface entre 

l’implant, le milieu biologique pour définir in fine si les modifications représentent un risque 

de développement de PCO tardive. 
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Contexte 

Chapitre I : Physiologie de l’œil  

I. Caractéristiques métaboliques de l’œil  

A. Œil et vision 

L’œil est un organe sensoriel apparaissant très tôt dans l’organogénèse. Il est issu de la 

combinaison de trois tissus embryonnaires : l’ectoderme neural, l’ectoderme de surface et le 

mésenchyme périoculaire37. Il s’agit d’un organe complexe tant dans le fonctionnement, 

l’irrigation vasculaire que le fonctionnement immunitaire38,39. 

Le rôle premier de l’œil est d’assurer la transmission des informations spectrales du domaine 

visible vers le cerveau. Le signal filtré par la cornée est focalisé au travers du cristallin sur la 

rétine puis transmis via le nerf optique à l’aire visuelle du cortex occipital40. 

 
Figure 1 : Représentation schématique de l’œil (coupe transversale) 

Chaque composant de l’œil possède un indice de réfraction et une transparence assurant le 

bon acheminement de l’information vers la rétine40. Plusieurs pathologies impactent 

significativement la vision. Certaines sont innées ou congénitales, d’autres apparaissent avec 

l’âge ou sous l’influence de différents facteurs endogènes et exogènes6. 
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De l’ensemble des organes constitutifs de l’œil, le cristallin est celui le plus souvent touché 

par des pathologies cécitantes telle que la cataracte. 

B. Le cristallin  

Le cristallin est l’organe pivot dans l’accommodation. Il est situé en arrière de la pupille, 

repose sur l’humeur vitrée et est entouré du sac capsulaire. Le contact entre le cristallin et 

l'humeur vitrée n’est pas direct. Le sac capsulaire, ou capsule du cristallin, sépare 

physiquement les deux composants rendant physiologiquement impossible tout contact entre 

les deux organes. L’humeur aqueuse irrigue le cristallin à son pôle antérieur indirectement au 

travers de la capsule (figure 2).  

L’histochimie du cristallin est simple. Il est composé d’un amas de cellules fibreuses 

nucléaires (au centre) ou corticales (périphériques) cernées par la lame basale de la capsule du 

cristallin. La démarcation entre la capsule et les cellules fibreuses est assurée par une couche 

monocellulaire de cellules épithéliales41.  

Les cellules ectodermiques composant le cristallin n’ont pas toutes le même stade de 

développement. Les cellules superficielles sont nucléées et possèdent un métabolisme 

assurant l’apport nutritif au cristallin. À l’inverse, les cellules centrales, plus anciennes, n’ont 

aucun métabolisme. Leur fonction principale est la réfraction de la transmission visuelle42. 

 
Figure 2 : Coupe longitudinale d'un cristallin dans son sac capsulaire41 

La transparence du cristallin est permise grâce à l’absence de noyaux dans les cellules, à 

l’absence de vascularisation, à la présence de jonctions cellulaires serrées et d’une forte teneur 

en cristalline. Cette protéine a un rôle important dans le cristallin. Elle est de loin la principale 

protéine en proportion avec 90% des protéines totales retrouvées dans le cristallin. 
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Trois isoformes de la cristalline sont connues (α, ß et γ). La forme α est qualifiée de protéine 

chaperon. La cristalline α est exprimée par deux gènes codant pour deux isoformes de la 

protéine : l’αA et αB. La première est majoritaire. Selon Horwitz J., le rôle des deux formes 

d’α-cristalline est d’assurer la transparence du cristallin en maintenant les protéines dans leurs 

formes natives et en freinant la formation d’agrégats protéiques. Ces agrégats réduisent la 

transmission lumineuse du cristallin43. 

Le cristallin filtre également une partie de la lumière pénétrant l’œil.  

Les mouvements du cristallin, nécessaires à l’accommodation, sont dus à la contraction des 

muscles ciliaires et aux zonules de Zinn tous deux situés aux extrémités équatoriales de 

l’organe (figure 3). 

 
Figure 3 : Accommodation de l'œil phake.  

La contraction des muscles ciliaires, partie de gauche, induit le relâchement des fibres de la zonule de Zinn et 

l'arrondissement du cristallin6. 

C. La capsule du cristallin  

La capsule est une membrane basale principalement constituée de collagène assurant 

l’isolement total du cristallin du reste de l’œil20. Elle joue le rôle de filtre anti-infectieux, de 

réserve de nutriments et de facteurs de croissance. Elle est fine mais résistante et transparente 

pour ne pas gêner la transmission du signal lumineux. La capsule est semi-perméable aux 

protéines ainsi qu’à d’autres éléments nutritifs dont les sucres44,45. Le passage des protéines 

dépendrait de leur taille ainsi que de leur charge ionique. Les protéines neutres ou cationiques 

auraient un meilleur passage que celui des protéines anioniques45. En outre, la diffusion des 

protéines dépend de leur taille (limite de diffusion à 250KDa), de leur point isoélectrique mais 

ne dépend pas de leur hydrophobicité. Toutefois, il existe une grande variabilité 

interindividuelle de la perméabilité de la capsule aux protéines46.  
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Les molécules et les xénobiotiques de petites tailles peuvent ainsi passer librement au travers 

de la capsule41,47. 

Plus récemment, en 2010, Danysh et al. ont spécifié que le passage des éléments nutritifs et 

de petites tailles (ions, minéraux, vitamines et sucres) n’était pas limité46. 

La composition biochimique de la capsule est semblable à celle d’autres capsules dans 

l’organisme. La matrice extracellulaire est un enchevêtrement de laminine, d’entactine et de 

nidogène à laquelle s’ajoute un protéoglycanne de nature héparane sulfate : la perlécane. Les 

collagènes de type XVIII et XV entrent également dans la composition de la capsule. La 

structure tridimensionnelle contient également de la fibrilline-141. 

Il existe très peu de preuves de présence de la fibronectine dans la capsule. Chez la souris, elle 

n’est présente qu’aux stades embryonnaires. Elle est détectée lors du processus de 

cicatrisation de la capsule et/ou dans les processus de transdifférenciation épithélio-

mésenchymateuse (EMT) dans le phénomène d’opacification capsulaire postérieure. Le rôle 

majeur de la fibronectine est celui de messager cellulaire et ne participe que très peu au 

maintien de la structure de la capsule. 

Le même constat est fait pour les secreted protein, acidic, cysteine-rich ou SPARC dont le 

rôle principal est de réguler les interactions entre la capsule et le cristallin. Les SPARC ont la 

capacité de lier des facteurs de la croissance cellulaire circulants (Platelet-derived growth 

factor ou PDGF,  vascular endothelial growth factor ou VEGF et le fibroblast growth factor 

de type 2 ou FGF-2). Ces facteurs sont impliqués dans la survenue des pathologies 

intraoculaires telle que la PCO48,49. La capsule serait une réserve de facteurs de croissance 

piégés dans la structure tridimensionnelle de la matrice extracellulaire. 

Cette dernière peut être détruite par l’action de métalloprotéinases (MMPs). Ces 

endopeptidases agissent par couple enzyme-inhibiteurs (notés TIMP). Leur action est à 

l’origine de la libération de facteurs de croissance cellulaire. Dans l’œil, les MMP-2 et MMP-

9, également nommées gélatinases A et B, ont un rôle important dans le processus de 

cicatrisation de la cornée. Elles sont retrouvées dans l’humeur aqueuse et dans l’humeur 

vitrée. Elles sont impliquées dans les processus physiopathologiques dont la cataracte41,50,51. 

L’activité basale de ces deux isoformes de métalloprotéinases est nulle dans l’œil sain et ne 

s’accroît que dans les processus physiopathologiques du cristallin51. 

L’interaction de la capsule et du cristallin se fait également via les intégrines. Ces récepteurs 

transmembranaires sont capables de se lier au collagène de type IV, à la laminine, à la 

fibronectine ainsi qu’à la perlécane. Leur absence, ou leur mutation, est source d’instabilité du 

cristallin52. 



 25

D. L’humeur aqueuse 

1. Cycle de l’humeur aqueuse 

Le cristallin est en contact indirect avec l’humeur aqueuse au travers de la capsule. La 

perméabilité de la capsule du cristallin permet d’apporter l’eau et les nutriments nécessaires à 

la croissance et au maintien en vie des cellules du cristallin41. 

L’humeur aqueuse assure l’homéostasie de l’œil et contribue au maintien de la pression 

intraoculaire53. Elle est produite en continu par les procès ciliaires (ou corps ciliaires), de 

petites glandes situées derrière l’iris, et possède une composition complexe. Bien que 

qualitativement très riche, l’humeur aqueuse est faiblement concentrée afin de maintenir un 

indice de réfraction compatible avec la transmission du signal lumineux. Outre les rôles 

nutritif et optique, l’humeur aqueuse possède également un rôle dans l’évacuation des 

produits du catabolisme de l’œil54. Deux compartiments d’humeur aqueuse sont décrits. Le 

compartiment postérieur au cristallin de l’humeur aqueuse est d’un volume de 50 à 60 µL. Il 

est entièrement renouvelé toutes les 30 minutes. Le second est le compartiment antérieur, plus 

vaste, d'une capacité de 250 µL. Il se renouvèle en 120 minutes54. 

L’humeur aqueuse est éliminée par le canal de Schlemm situé à l’angle entre la cornée et 

l’iris. 

 
Figure 4 : Cycle de l'humeur aqueuse (flèches bleues)54 

2. Composition de l’humeur aqueuse 

La composition de l’humeur aqueuse s’assimile pour certains auteurs, à un « plasma pauvre ». 

De Berardinis et al. ont déterminé et dosé la présence de cinq composants majeurs de 

l’humeur aqueuse. Il s’agit de l’acide ascorbique, des ions bicarbonates , des ions chlorures, 

de l’acide lactique et du glucose 55. La composition ionique est qualitativement la même que 
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le plasma dont elle est le produit de l’ultrafiltration. Toutefois, les concentrations de chaque 

élément varient au regard de celles du plasma sanguin. L’humeur aqueuse est plus riche en 

ions sodium et chlorure mais plus pauvre en ions calcium ou potassium (cf. tableau I)54. Dans 

les situations non pathologiques, l’humeur aqueuse est pauvre en glucose mais riche en 

sodium ainsi qu’en ascorbate. L’ascorbate et l’acide ascorbique forment un couple d’oxydo-

réduction jouant un rôle important dans l’homéostasie de l’œil. Enfin, de nombreux travaux 

dont ceux de de Berardinis ont conclu à la quasi absence d’acides aminés dans l’humeur 

aqueuse. 

Tableau I : Composition ionique de l'humeur aqueuse humaine de l’œil sain53–55 

 

3. Equilibre cationique de l’humeur aqueuse 

L’humeur aqueuse contient également plusieurs cations métalliques dont le calcium, le 

magnésium et le fer. Le métabolisme de régulation de ces cations permet de prévenir leur 

précipitation et ainsi de préserver l’indice de réfraction de l’œil. 

La concentration calcique dans les cellules du cristallin est strictement régulée par une série 

de transporteurs entre le cytoplasme et l’humeur aqueuse56,57. Une dérégulation de 

l’homéostasie du calcium modifie l’indice de réfraction des cellules ainsi que leur capacité de 

prolifération58,59. Le déséquilibre de l’homéostasie peut se compliquer par une opacification 

du cristallin. 

Le magnésium contribue activement à l’équilibre du calcium et du potassium dans l’œil. 

L’homéostasie minérale cationique du cristallin est particulièrement importante. Le 

magnésium, à l’inverse du calcium, y est fortement concentré. Le gradient de magnésium est 

principalement orienté vers les cellules périphériques du cristallin. Selon les travaux de 

Agarwal et al., une carence prolongée en magnésium augmenterait le risque de développer 

une cataracte. Cette corrélation négative serait la concordance d’un déséquilibre de 
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l’homéostasie minérale en faveur d’une concentration intraoculaire en calcium augmentée et 

d’une induction du stress oxydant dans l’œil. Une augmentation de l’expression du monoxyde 

d'azote (NO) dans l’œil serait due à l’augmentation du calcium intraoculaire. Le relargage de 

NO observé dans ce déséquilibre cationique induirait également une nitration du cristallin, 

facteur aggravant le risque de cataracte60. 

D’autres études mettent en avant l’importance d’autres homéostasies dans les processus 

physiopathologiques intraoculaires. Ainsi, l’homéostasie du fer dans l’humeur aqueuse serait 

perturbée dans les cataractes. Selon d’autres travaux, le taux d’acide lactique supérieur à celui 

du plasma est lié au catabolisme du glucose par le cristallin. Dans l’œil aphake et 

pseudophake le taux d’acide lactique de l’humeur aqueuse est diminué. Il est voisin du taux 

plasmatique55. 

4. Protéines de l’humeur aqueuse 

Escoffier et al. ont analysé par chromatographie liquide couplée à la spectrométrie de masse 

(2D-LC/MS) plusieurs échantillons d’humeurs aqueuses humaines. Les profils protéomiques 

obtenus révèlent une grande diversité de protéines, en très faibles concentrations. La 

composition protéique retrouvée et la présence en concentration importante d’éléments rares, 

tels que l’acide ascorbique, permettent d’affirmer que l’humeur aqueuse n’est pas uniquement 

le produit de l’ultrafiltration du plasma par la barrière hémato-oculaire. Des phénomènes de 

transports actifs assurent l’équilibre de l’humeur aqueuse. Le délai de constitution à partir du 

plasma est de minimum 48 heures54. 

5. Activité enzymatique de l’humeur aqueuse 

L’humeur aqueuse comporte de nombreuses enzymes maintenant des conditions protéiques 

optimales dans le cristallin. Les principales enzymes retrouvées sont l’anhydrase carbonique, 

des protéases, des hyaluronidases, l'histaminase et la phosphatase alcaline. Une cinquantaine 

de métabolites différents sont identifiés et quantifiés dans l’œil61. 

6. Les couples d’oxydo-réduction de l’humeur aqueuse 

L’autre principale caractéristique de l’humeur aqueuse est la présence de plusieurs couples 

oxydo-réducteurs dont le but est de prévenir les dommages du stress oxydant sur 

l’homéostasie oculaire62. L’oxygène réagit avec des agents donneurs d’électrons pour former 
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des espèces réactives de l’oxygène (ROS). Les ultraviolets sont connus pour être un facteur 

important dans la synthèse des ROS63. La première molécule générée par le stress oxydant est 

l’anion superoxyde (O2
•-). Cet anion est réduit en peroxyde d’hydrogène (H2O2) grâce à 

l’action réductrice de l’acide ascorbique64. Spector et Garner ont démontré en 1981 que les 

patients atteints de cataracte avait une augmentation du taux de peroxyde d’hydrogène dans 

l’humeur aqueuse65. L’action délétère du peroxyde d’hydrogène est depuis avérée dans de 

nombreuses pathologies, ophtalmologiques ou non, liées au stress oxydant. D’autres espèces 

réactives de l’oxygène peuvent être générées. Leur détoxification est nécessaire au maintien 

de l’homéostasie oculaire et de la vision. 

Plusieurs couples redox sont présents, parmi lesquels la glutamine synthase, la nitric oxyde 

synthase 2 (NOS 2), les superoxyde dismutases (SOD1/2) ou encore la microsomal 

glutathione S-transférase 1 (Gst1)66. Elles sont toutes produites majoritairement au niveau des 

cellules épithéliales de la cornée sous l’induction de facteurs exogènes. Le principal facteur 

connu reste l’exposition de la cornée aux ultraviolets de type B67. 

Un second groupe de molécules agit pour prévenir la perte de l’homéostasie de la lentille. Il 

s’agit de la Kynurenine et de ses dérivés. Cette famille biochimique possède des propriétés 

anti-UV et prévient l’altération de la rétine et du cristallin. L’action est  principalement portée 

sur les rayonnements ultraviolets de type A. 

Les travaux de Tsentakivich et al. concluent à l’existence de différents métabolismes dans le 

cristallin. La partie périphérique du cristallin est métaboliquement active. Cette partie est la 

source de la production de plusieurs métabolites protecteurs du cristallin, à savoir le 

glutathion réduit ou GSH, l’acide ascorbique et le nicotinamide adénine dinucléotide ou NAD 

un coenzyme d’oxydo-réduction. À l’inverse, le centre du cristallin possède un faible 

métabolisme. Les concentrations de GSH, d’acide ascorbique et de NAD sont faibles. Les 

principaux métabolites retrouvés dans le noyau sont des antioxydants et des capteurs de 

rayonnements ultraviolets. Le métabolite du noyau est principalement orienté vers la 

protection des dommages induits par le stress oxydant. De plus, la couche de cellules 

épithéliales produirait l’ensemble des métabolites antioxydants identifiés dans le cristallin61. 

La barrière hémato-oculaire isole l’œil du reste de l’organisme. De fait, l’immunologie 

intraoculaire est spécifique. Toutefois, des phénomènes inflammatoires et immunitaires sont 

présents. De nombreuses cytokines, dont les taux d’expressions varient selon les pathologies, 

sont retrouvées dans l’œil. Sharma et al. ont démontré que les niveaux d’expression du 

fibrinogène et de métalloprotéinases de la matrice (MMP-2) sont plus importants chez les 

patients cataractés et diabétiques que chez ceux ne présentant aucun trouble du métabolisme 
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glucidique. De plus, les auteurs démontrent une diminution significative du taux de glutathion 

S-transférase chez ces patients68. 

II. Facteurs exogènes participant au métabolisme de l’œil  

A. La photo-oxydation 

L’oxygène et les rayons ultraviolets contribuent au métabolisme de l’œil en modifiant 

l’homéostasie basale. 

Le rôle néfaste de l’exposition aux ultraviolets de l’œil et le développement de pathologies 

ophtalmiques furent établis par Duke-Elder dès 192669,70. 

Le spectre solaire est divisé en plusieurs plages de longueurs d’onde (figure 4). Les 

rayonnements ultraviolets correspondent aux longueurs d’ondes inférieures à 400nm. Ce 

groupe est lui-même subdivisé en 3 sous-groupes : 

- Les UV-A, proches du spectre du visible ; 

- Les UV-B, correspondant à des longueurs d’onde intermédiaires ; 

- Les UV-C, correspondant aux longueurs d’ondes les plus courtes.  

Tous les rayons ultraviolets émis par le soleil ne parviennent pas à l’œil. La couche d’ozone 

filtre une grande partie des longueurs d’ondes courtes. Seuls 5% des UVB traversent 

l’atmosphère alors que presque aucun UVC ne parvient jusqu’au sol. A l’inverse, 95% des 

UVA parviennent jusqu’à la cornée. Les UVA ont une action néfaste sur la rétine63. Les 

composants de l’œil ont la capacité de filtrer une partie des UV ce qui contribue à limiter leur 

toxicité sur la rétine (figure 6). Les longueurs d’ondes inférieures à 290nm (UVB) sont 

pratiquement toutes absorbées par la cornée. Les longueurs d’ondes allant de 300 à 320nm 

sont en partie filtrées par la cornée, protégeant ainsi la rétine des dommages dus aux 

ultraviolets71.  

 

La capacité de filtration de l’œil possède certaines limites. Une exposition prolongée aux 

rayons ultraviolets induit l’apoptose et la perte des cellules épithéliales de la cornée. Les 

quelques UV-B traversant la cornée sont connus pour amorcer la formation de radicaux libres 

et celle d’autres espèces liées aux mécanismes physiopathologiques du stress oxydant72–74.  
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Le cristallin possède également une capacité anti-UV et absorbe les UVB résiduels non filtrés 

par la cornée. Seuls les UVA ont la capacité de traverser le cristallin pour atteindre la rétine 

avec un potentiel délétère avéré75. 

 

Il existe des variations intra et interindividuelles dans la capacité de filtration des 

rayonnements. La variation intra et interindividuelle la plus documentée est celle liée à l’âge. 

L’œil des jeunes enfants ne permet pas 100% de filtration des UVB avant l’âge de 10 ans. 

Cette population exposée aux UV est considérée à plus fort risque de vieillissement que pour 

une population adulte. La diminution de la transmission du signal lumineux est un processus 

physiologique de l’œil. Reinboth et al. ont ainsi démontré qu’en vieillissant, l’œil perd sa 

capacité à transmettre la lumière. La décroissance est constante aboutissant à moins de 50% 

de transmission du spectre visible après 60 ans76. 

 

 
Figure 5 : Représentation du spectre UV-visible et des subdivisions de classes d'ultraviolets 

 
Figure 6 : Filtration des ultraviolets par l'œil 72 



 31

B. Les comorbidités  

D’autres facteurs physiopathologiques, exogènes à l’œil, sont connus pour modifier la 

composition de l’humeur aqueuse et l’incidence de pathologies oculaires. La glycémie 

oculaire augmente significativement chez les patients diabétiques. Le diabète est un facteur de 

risque de la survenue de cataractes, d’uvéites ou encore de dégénérescences maculaires liées à 

l’âge (DMLA). Les personnes diabétiques mal équilibrées depuis plus de 10 ans sont plus à 

risque. De même, les patients atteints de diabète de type 1 développent en moyenne une 

cataracte 20 ans plus tôt que des groupes de populations comparables. 

III.  Vieillissement de l’œil  

La sénescence de l’œil concerne aussi bien les capacités physiques que métaboliques. La 

capacité de filtration de la lumière diminue avec l’âge. Au niveau clinique, les couleurs 

perçues par les patients s’estompent, les rayons UV ont une meilleure pénétrance et la 

capacité d’accommodation diminue. 

Plusieurs travaux ont montré l’évolution constante de certaines fonctions physiologiques de 

l’œil. Les personnes vieillissantes présentent un contraste spatial diminué ainsi qu’une vision 

nocturne altérée. La difficulté d’avoir une bonne vision dans un environnement faiblement 

éclairé est multifactorielle. L’augmentation de la densité du cristallin, le myosis pupillaire et 

la diminution de la densité des photorécepteurs ROD de la rétine sont les physiopathologies 

les plus communément admises. Toutefois, cette approche multifactorielle se complique sur le 

plan biochimique. La densité des récepteurs ROD varie selon la zone anatomique de l’œil ; les 

récepteurs sont plus densément présents au niveau de la rétine par rapport à la zone péri-

maculaire. D’autres récepteurs, tels que celui de la rhodopsine, varient également. 

L’explication physiopathologique de ces variations serait plus celle d’un ralentissement du 

renouvellement des entités biochimiques que celle d’une disparition nette de ces dernières.  

Ces faits scientifiques témoignent d’une modification physiologique et biochimique de 

l’homéostasie de l’œil au cours du vieillissement77. 

D’autres paramètres évoluent avec l’âge. L’œil âgé présente un seuil critique de fusion du 

papillotement (Time-varying target) lié à la persistance rétinienne plus importante. Le temps 

nécessaire entre deux stimuli visuels discontinus pour que l’œil et le cerveau les distinguent 

s’allonge. De plus, une augmentation du temps de perception et d’interprétation d’un signal 
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visuel est notée. Elle s’accompagne plus globalement, en dehors des démences, de 

pathologies neurodégénératives, d’un allongement du temps de discrimination, de 

reconnaissance et identification d’un stimulus visuel. La perte de chaque fonction de l’œil 

progresse plus ou moins rapidement. La perte de sensibilité aux couleurs survient tardivement 

(au-delà de 80 ans) mais progresse exponentiellement. La diminution de la sensibilité de 

contraste en faible luminosité ou exposé à des éblouissements diminue précocement dans le 

vieillissement de l’œil mais progresse lentement78. 

 
Figure 7 : Facteurs visuels en fonction de l’âge 

HCVA : acuité visuelle pour contraste élevé), LCVA : acuité visuelle pour faible contraste, LCLLVA : acuité visuelle pour 

faible contraste faible luminosité, LCGVA : acuité visuelle pour faible contraste 1 minute d’éblouissement, CS : sensibilité 

de contraste de Pelli-Robson, stéréo : 4 niveaux d’exposition à des stimuli diffusés en stéréo et AVF : ratio de champs visuel 

selon Smith Kettlewell78. 

Sur le plan anatomique, la cornée évolue dès les premières années de la vie. Sa densité 

cellulaire baisse au cours des cinq premières années de vie. Par la suite, lors du vieillissement, 

elle s’aplatit, se calcifie aux périphéries de la bordure de Bowman alors que la membrane de 

Descemet s’épaissit79. 
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Figure 8 : Coupe histologique de cornée humaine 

Le vieillissement du cristallin est un processus physiologique lié à l’âge. Connu sous le terme 

de cataracte sénile, la physiopathologie est multifactorielle. L’apparition de la cataracte est le 

pan clinique d’un processus de vieillissement très précoce et multifactoriel du cristallin. En 

vieillissant, le cristallin change de couleur et s’opacifie au centre sans que cela ne perturbe la 

vision2. La forme du cristallin change durant la croissance. Il est rond à la naissance et tend à 

s’allonger et à s'ovaliser. Parallèlement à son élongation, le cristallin se densifie. La masse 

varie de 90 mg à la naissance pour atteindre une masse moyenne de 280 mg vers 80 ans. Sur 

le plan biochimique, des modifications de l’homéostasie intrinsèque aboutissent à la 

dégénérescence équatoriale et corticale postérieure des fibres du cristallin. Une oxydation des 

protéines aboutit à une modification des couleurs du cristallin. L’hématoxyline est une des 

protéines engagées dans ce processus physiopathologique de modification de la clarté du 

cristallin79. 

La capsule du cristallin s’altère également lors du vieillissement de l’œil. Fisher RF a 

démontré que la perméabilité de celle-ci s’accentue au cours du développement de la cataracte 

sénile donc du vieillissement de l’œil80. 
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Chapitre II : Physiopathologie de la cataracte 

I. Epidémiologie et chiffres clefs 

Selon l’organisation mondiale de la santé, sur les 39 millions de personnes aveugles recensées 

dans le monde, 18 millions le seraient des suites d’une cataracte81,82. La cataracte liée à l’âge 

est la principale pathologie cécitante au monde6. La prévalence double à chaque décade à 

partir de l’âge de 40 ans1. La cataracte sénile touche plus de 20% de la population à partir de 

65 ans, et plus de 80% au-delà de 85 ans14. L’âge est de fait assimilé à un facteur de risque 

bien qu’il s’agisse de la conséquence du vieillissement naturel de l’œil. 

Les femmes (sex ratio : 1,5/1) et les populations noires sont plus souvent atteintes de 

cataracte82. 

II. Signes cliniques 

Il n’existe pas un seul type de cataracte. Selon la partie de la lentille principalement atteinte la 

cataracte porte différents qualificatifs. L’opacification du cristallin peut débuter en 3 zones 

distinctes42,83.  

- La zone nucléaire du cristallin est la plus fréquemment touchée devant l’atteinte corticale et 

sous capsulaire postérieure. 

- La cataracte nucléaire touche le centre du cristallin. Elle est cliniquement gênante lorsque la 

taille devient importante. L’opacification corticale touche le cortex cristallinien antérieur et 

postérieur. La clinique est caractérisée par un phénomène d’éblouissement en lumière vive.  

- La cataracte sous-capsulaire postérieure est plus fréquente chez les jeunes adultes que chez 

les personnes âgées. Elle est souvent la conséquence de traumatisme, de prise de corticoïdes 

ou d’un diabète mal équilibré. Une inflammation intraoculaire peut également être à l’origine 

d’une cataracte sous-capsulaire. 

L’imagerie par une lampe à fente permet la classification des cataractes selon  l’opacification 

globale, l’opacification nucléaire et la couleur du noyau2,84.  

Cliniquement, le cristallin blanchit visiblement et l’acuité visuelle des patients diminue. Ce 

symptôme est le principal signe clinique d’appel. La perte d’acuité ne concerne que la vision 
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éloignée alors que la vue de proche est conservée. L’opalescence peut également générer la 

sensation d’un voile devant les yeux.  

Dans le cas des cataractes sous-capsulaire, le tableau peut s’accompagner d’éblouissements 

caractérisés par des phénomènes de halos autour des sources lumineuses. Une modification de 

la perception des couleurs est également décrite par certains patients. Elle est la conséquence 

directe du jaunissement du cristallin et de la modulation des lumières filtrées par celui-ci. 

Lorsque la cataracte se développe en plusieurs points du cristallin un phénomène de polyiopie 

peut être signalé2. 

 
Figure 9 : Blanchissement clinique du cristallin cataracté 

Quelle que soit l’étiologie, le développement de la cataracte est la conséquence de la perte de 

l’équilibre de l’homéostasie de l’œil. Plusieurs facteurs intrinsèques et extrinsèques sont 

impliqués dans la physiopathologie. 

Sur le plan protéomique, l’élément responsable de l’opacification du cristallin est la 

précipitation des protéines présentes dans le corps cellulaire. L’isoforme α de la cristalline 

perd sa capacité de protéine chaperon. L’effet antiagrégant protéique (ou rôle chaperon) de l’ 

α-cristallin diminue85. La quantité croissante d’agrégats protéiques dans le cristallin diminue 

progressivement la transmission visuelle. 

Les cataractes congénitales, peu fréquentes, sont la conséquence physiopathologique 

d’embryopathies infectieuses (rubéole, toxoplasmose, infections à cytomégalovirus et à 

herpès simplex virus) ou bien d’anomalies génétiques (transmission autosomique 

dominante)5. Les cataractes chez l’enfant et le jeune adulte sont le plus souvent post-

traumatiques3,4. En effet, après un traumatisme, pour environ deux-tiers des cas, les yeux 

atteints développent rapidement une cataracte. Le lien est fort lorsque le traumatisme est 

perforant ou violent. En cas de perforation de la capsule, si la taille est supérieure à 3mm 

aucune cicatrisation n’est possible. Les fibres du cristallin subissent alors un gonflement 

mécanique par exposition à l’humeur aqueuse. Pour des perforations de tailles inférieures, la 
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cicatrisation est possible et l’apparition d’une cataracte traumatique n’est pas systématique. 

Un traumatisme faible mais résultant de l’insertion d’un corps étranger métallique en fer ou 

en cuivre induit une cataracte jaune-orangée dans le premier cas et en fleur de tournesol dans 

le second. 

 
Figure 10 : Cataracte en « fleur de tournesol » 

Le traumatisme à l’origine du développement de la cataracte n’est pas seulement mécanique, 

il peut également être chimique ou physique. L’exposition à de très fortes chaleurs entraîne 

l’apparition d’une opalescence floconneuse dans la dizaine d’années suivant l’exposition. 

L’exposition de l’œil à une électrocution ou bien à des rayonnements ionisants (radiothérapie 

orbitaire par rayon X ou γ, accident nucléaire) induit dans les quelques années suivantes 

l’apparition d’une cataracte. L’exposition chimique de l’œil à des bases chimiques induit 

également l’apparition très précoce d’une cataracte caustique. 

La cataracte peut être secondaire à une autre pathologie oculaire. En effet, l’inflammation 

chronique est un facteur de risque connu de développement d’une opalescence du cristallin. 

Chez les patients atteints d’uvéites, 40 % sont diagnostiqués pour une cataracte le plus 

souvent sous-capsulaire postérieure. L’origine mixte de l’inflammation, donc du stress 

oxydant, et la consommation régulière de corticoïdes expliquent le lien de causalité. La 

présence d’un syndrome de pseudoexfoliation est également liée à l’apparition d'une 

pathologie oculaire. Au niveau du cristallin une cocarde caractéristique se dépose. La 

survenue d’une cataracte corticonucléaire est très fréquente chez les patients atteints d’un 

syndrome de pseudoexfoliation capsulaire. La maladie de Wilson, caractérisée par une 



 37

surcharge de l’organisme en cuivre, est également un facteur de risque de développer une 

cataracte en « fleur de tournesol » (figure 10)2,64. 

La pratique d’un geste chirurgical ophtalmique est également un facteur supplémentaire de 

survenue d’une cataracte. La vitrectomie postérieure est souvent citée comme exemple d’acte 

chirurgical à risque de complications. 

De plus, certaines comorbidités non oculaires sont également corrélées à la survenue de 

cataracte. L’existence de carences protéiques ou de carences en vitamines est également à 

l’origine de cataractes de type sénile chez des patients jeunes. Le diabète est la comorbidité 

dont le lien est le plus avéré. La présence d’une cataracte sous-corticale postérieure chez un 

patient de moins de 60 ans interroge sur l’existence d’un diabète non diagnostiqué. 

L’hypocalcémie idiopathique ou liée à une insuffisance parathyroïdienne est également une 

étiologie du développement de cataractes. 

Bien que la pathologie soit le plus souvent diagnostiquée chez les personnes âgées, il existe 

plusieurs facteurs de risques identifiés permettant la mise en place d’une prévention primaire. 

L’exposition chronique aux ultraviolets est le facteur de risque le plus souvent cité86. La 

causalité entre l’exposition chronique au soleil et l’incidence de la cataracte est décrite depuis 

bientôt un siècle69. D’autres facteurs tels que la consommation de tabac ou de médicaments 

(les corticoïdes ou la chlorpromazine) ont été incriminés10,82,87. Le lien entre la prise de 

corticoïdes et la cataracte est également démontré depuis plusieurs années. Les analyses 

épidémiologiques concluent que l’effet du corticoïde est indépendant de la voie 

d’administration. Ainsi, les patients traités par corticoïdes inhalés sur le long court ont un 

risque supérieur de développer une cataracte8,82,88. D’autres médicaments sont également 

considérés comme des facteurs de risque de développement d’une cataracte : 

- Les collyres contenant des agents anticholinestérases ; 

- L’allopurinol, l’amiodarone, les phénothiazines ; 

- L’isotrétinoïne, et pour cette dernière, les opacifications sont réversibles si le 

traitement est de courte durée. 

L’hygiène de vie des patients contribue au risque de développement de cataractes. La 

consommation régulière de tabac induit une augmentation du risque de développer une 

cataracte sénile précoce. La consommation d’autres drogues ou d’alcool peut également 

accroître ce risque. Selon une méta-analyse de Gong et al., seuls les grands consommateurs 

d’alcool (>20g/jour ou 140g/semaine) auraient un risque accru de développer une cataracte 

sénile. La consommation modérée (<20g/jour) serait un facteur de protection89,90. D’autres 

facteurs plus atypiques sont jugés à risque dans la physiopathologie. Le taux de cataracte est 
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supérieur chez les patients asthmatiques et les patients schizophrènes82. La quantité de 

photons reçue annuellement dépend de la latitude et de l’altitude de résidence. Ainsi, la zone 

géographique d’habitation est considérée comme un facteur de risque de développement 

d’une cataracte sénile82,91,92. 
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Chapitre III : Traitement et complications de la 

cataracte 

I. Procédure chirurgicale – Extraction du cristallin 

A. Historique 

Les premiers textes évoquant la chirurgie de la cataracte datent de 4000 ans. Quelques 

témoignages du passé révèlent la volonté de soigner la baisse de la vision provoquée par le 

blanchissement du cristallin. Aulus Cornelius Celsus (-25/50 après JC) est un des premiers à 

avoir retranscrit en détail l’intervention d’abaissement du cristallin. Cette technique consistant 

à faire descendre le cristallin dans l’humeur vitrée fût pratiquée jusqu’au milieu du XVIIIème 

siècle. En 1750, le Français Jacques Daviel (1693-1762) a réalisé pour la première fois une 

réelle extraction du cristallin.  

B. Chirurgie moderne 

Actuellement, l’unique technique chirurgicale reconnue est l’extraction du cristallin ou 

phacoémulsification. La technique fut inventée en 1967 par l’Américain Charles Kelman93,94. 

Cette nouvelle technique consiste à découper le cristallin en quadrants, les broyer au moyen 

d’ultrasons et les aspirer dans le même temps chirurgical. 

En 1990 la Food and Drug Administration (FDA) a autorisé le premier implant souple pour le 

remplacement du cristallin. Cet implant en silicone a permis par la suite d’améliorer la 

technique chirurgicale en la rendant moins traumatique95. Aujourd’hui la chirurgie de la 

cataracte est principalement réalisée en chirurgie ambulatoire du fait des avancées majeures 

réalisées16 (temps opératoire, complications post-chirurgicales, anesthésie locale, etc.). 

Plusieurs conférences de consensus définissent un mode opératoire standard pour réduire les 

complications traumatiques et infectieuses post-chirurgicales12. 

Durant l’intervention, l’œil anesthésié est maintenu hydraté par une solution viscoélastique 

d’irrigation. La cornée n’est pas découpée, une incision est réalisée pour permettre 

l’introduction des dispositifs médicaux de chirurgie. La taille de l’incision est minimisée pour 

réduire le risque d’astigmatisme postopératoire ainsi que les complications infectieuses. 
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Actuellement la taille de l’incision est de 2mm mais tend à être réduite pour une incision à 

1,8mm96. 

Le cristallin, logé dans la capsule, n’est pas directement accessible aux instruments. Le 

chirurgien pratique manuellement un capsulorhexie circulaire continue (CCC)97. Ce geste 

permet la découpe de la partie antérieure de la capsule. Il améliore la biocompatibilité globale 

de l’implant98. Le diamètre de la CCC peut varier, il est dit large à 6 ou 7mm et étroit entre 

4,5 et 5,5mm. La taille de la capsulorhexie est un facteur pondérant de survenue de 

complications postopératoires. Cependant, les résultats des études cliniques divergent quant à 

la meilleure taille de CCC pour réduire le taux de complications98–102. La dextérité du 

chirurgien, et plus généralement son expérimentation de la technique de chirurgie, est un 

facteur important dans la survenue des complications postopératoires dans la chirurgie de la 

cataracte103. Pour accroître la reproductibilité du geste de CCC et la chirurgie de la cataracte, 

l’utilisation d’un femtolaser est actuellement évaluée. La plus-value de la technique ne fait 

toujours pas consensus tant sur les résultats directs que les considérations indirectes telle que 

la préservation des cellules endothéliales de la cornée au cours de la chirurgie104–106. 

L’utilisation continue de solution viscoélastique maintient la capsule en forme durant toute 

l’intervention et atténue également les risques traumatiques liés aux ultrasons. 

Lors de la chirurgie, l’objectif principal est d’éliminer le maximum de cellules épithéliales de 

cristallin. La présence de cellules résiduelles est une condition nécessaire, mais non 

suffisante, pour expliquer l’apparition de nouvelles opacifications postopératoires. En effet, 

toutes les cellules résiduelles de cristallin peuvent proliférer de nouveau et générer une 

nouvelle opacification107. 

II. Lentilles intraoculaires pour l’œil aphake 

A. Historique 

L’œil aphake ne peut plus focaliser la lumière sur la rétine. Des dispositifs médicaux 

correctifs sont nécessaires pour restaurer une vision nette. L’utilisation de lunettes correctrices 

a longtemps été la seule alternative. Ce n’est qu’à partir de la seconde moitié du XXème siècle 

que des lentilles intraoculaires artificielles à base de matériaux plastiques ont été proposées. 

La découverte de cette thérapeutique est fortuite. Au lendemain de la seconde guerre 

mondiale, plusieurs ophtalmologistes ont constaté la présence d’éclats de plexiglas dans les 
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yeux d’aviateurs de la Royal Air Force. Ces morceaux de pare-brise d’avions ne 

représentaient aucune gêne pour la vision des patients. Ce constat de biocompatibilité a 

permis, en 1949, à Sir Harold Ridley (1906-2001) la première implantation d’une lentille en 

polyméthacrylate de méthyle (PMMA)94,108.  

 
Figure 11 : Lentille intraoculaire en PMMA utilisée par Sir H. Ridley 

Les dérivés acryliques ont été les premiers matériaux utilisés pour substituer le cristallin 

manquant de l’œil aphake. Initialement tous les matériaux utilisés étaient rigides. Par la suite, 

les améliorations parallèles des techniques chirurgicales et de la connaissance des polymères 

ont permis de réduire la taille des incisions de la cornée et, de ce fait, de limiter l’invasivité de 

la chirurgie. En effet, la famille chimique des acrylates, dont le PMMA est un représentant, 

possède des propriétés thermodynamiques propices à l’obtention de copolymères souples à 

température ambiante. Cette particularité plastique rend possible le repliement de la lentille 

artificielle et, de fait, son injection dans l’œil. Le fabricant Alcon® (Hünenberg, Suisse) a été 

le premier à développer et commercialiser une lentille en acrylate souple. Cette innovation 

majeure a permis une amélioration de la qualité du geste chirurgical, une diminution de la 

durée d’intervention, des complications et in fine le développement d’une intervention en 

chirurgie ambulatoire. 

Les implants du fabricant Alcon® sont donc souvent considérés comme les implants de 

référence dans les évaluations précliniques et cliniques.  

Les implants intraoculaires disponibles peuvent se définir selon plusieurs caractéristiques. 

Aujourd’hui, Alcon® n’est plus le seul fabricant de dispositifs médicaux à proposer des 

implants intraoculaires souples. Le marché des lentilles intraoculaires est très fourni. Plusieurs 

facteurs permettent le classement des lentilles intraoculaires. Leur forme, leurs sites et 

technique d’implantation ou encore leurs propriétés optiques démultiplient les références 

disponibles. Malgré l’hétérogénéité de l’offre, certains critères spécifiques sont associés à 

meilleurs résultats chirurgicaux. 
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B. Indications spécifiques retenues des lentilles intraoculaires 

D’une manière générale, les indications des lentilles intraoculaires (LIO) portent sur la vision 

du patient plus que sur le risque de développer une complication postopératoire. 

Les implants intraoculaires possèdent des puissances optiques propres pour s’adapter au 

mieux à la vision du patient opéré. Les propriétés optiques des lentilles varient. Il existe trois 

types de lentilles intraoculaires : 

- Les lentilles dites monofocales dotées d’une dioptrie spécifique. Ces implants ne 

permettent pas une bonne qualité visuelle et demandent au patient le port de lunettes.  

- Les implants multifocaux restaurent la capacité d’accommodation.  

- Les implants toriques quant à eux sont façonnés afin de corriger le défaut d’astigmatie 

présent avant la chirurgie que les autres implants ne peuvent pas corriger. 

 

Pour tous les designs de lentilles intraoculaires, deux version sont commercialisées. Une 

version avec et une version sans filtre jaune. Ce filtre est destiné à filtrer la lumière bleue. La 

dichotomie de l’offre résulte de la balance entre la toxicité de la lumière bleue sur la rétine et 

son influence sur les cycles de sommeil et d’éveil des patients porteurs de lentilles 

intraoculaires109. 

 

Aucune lentille intraoculaire ne possède d’indication spécifique ou n’a démontré de meilleurs 

résultats chez les patients atteints de comorbidités telle que l’uvéite110. Apple et al., ont 

préconisé de limiter l’utilisation des implants en silicone pour les patients risquant de subir 

une vitrectomie. En effet, selon leurs observations, l’utilisation d’huile de silicone au cours de 

la chirurgie altère l’intégrité des implants en silicone111,112. Brage-mele el al., ont proposé de 

limiter l’utilisation des implants toriques et multifocaux à certains patients en fonction de 

critères hygièno-diététique113. 

C. Biocompatibilité des lentilles intraoculaires 

La biocompatibilité des lentilles intraoculaires permet de limiter les complications 

postopératoires et de prévenir l’incidence de l’opacification capsulaire postérieure (PCO) en 

améliorant l’interaction entre la capsule et l'implant.  
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La biocompatibilité des lentilles intraoculaires se définit par le maintien de l’axe optique et de 

l’intégrité de l’œil. L’absence de corps étranger, principalement les cellules inflammatoires, 

est également un facteur témoignant d’une bonne biocompatibilité114. 

Au niveau de l’uvée, la biocompatibilité est définie par le non afflux de cellules pro-

inflammatoires (leucocytes principalement). Une fragilité de la barrière hémato-oculaire ou 

un syndrome inflammatoire (pseudoexfolliation ou uvéites) accroît le risque de mauvaise 

biocompatibilité uvéale. Dans la capsule, la biocompatibilité assure le maintien du phénotype 

des cellules épithéliales de cristallin.  

La biocompatibilité varie en fonction du type d’implant. Les implants en acrylates 

hydrophiles sont associés à un risque de contracture capsulaire antérieure115. Pour les implants 

en acrylates hydrophobes, les bio-incompatibilités rapportées sont la présence de cellules 

géantes au niveau antérieur et l’existence d’une prolifération cellulaire accompagnée de 

fibrose responsable d’une opacification capsulaire au pôle postérieur. Au sein d’une même 

classe chimique, les propriétés de surface, et par conséquent la biocompatibilité, varient d’un 

fabricant à l’autre114. 

D. Géométrie des lentilles intraoculaires 

Les implants sont tous constitués d’une lentille à laquelle se fixent les haptiques. Le rôle des 

haptiques est de figer l’implant dans la capsule pour prévenir sa rotation et limiter la survenue 

de la PCO. La taille du dispositif médical est homogène. Le diamètre du corps de lentille 

mesure 6mm. Le diamètre total, incluant les haptiques, est voisin de 13mm13. 

Les haptiques, quels que soient leur forme et leur nombre, peuvent être monobloc dans le 

prolongement du corps de la lentille et sont dits 1-pièce. Ils peuvent également être greffés au 

corps de la lentille, ils sont alors nommés 3-pièces. La forme du bord de la lentille, qui est 

rond ou carré, joue également un rôle important dans la biocompatibilité (figure 12). Le bord 

carré est actuellement considéré comme un standard du fait qu’il améliore nettement la 

biocompatibilité selon l’unique critère de jugement d’incidence de l’opacification capsulaire 

postérieure116. Nanavaty et al., ont précisé la notion de bord carré. Leur évaluation a mis en 

évidence qu’une arrête d’angle fine assure un meilleur effet barrière117,118 Enfin, la lentille 

peut être biconvexe ou plano-convexe. Enfin le nombre d’haptiques varie, au nombre de deux 

ou quatre et peuvent être fin ou épais. 
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Figure 12 : Implants à bord rond (fig. A) et à bord carré (fig. B) 

E. Copolymères des lentilles intraoculaires 

Les deux principaux matériaux sont : 

- Les acrylates souples.  

- Le polydiméthylsiloxane (PDMS) ou silicone13. 

Les premiers sont commercialisés depuis les années 90. Ils sont dérivés du PMMA rigide. 

Deux types d’acrylates se distinguent. D’une part, les acrylates hydrophobes dont le degré 

d’hydratation est inférieur à 5%. En pratique, leur taux d’hydratation est inférieur à 1%119. 

Les lentilles en acrylates hydrophiles, d’autre part. Celles-ci sont hydratées à plus de 20%. 

Plusieurs alternatives aux copolymères historiques sont proposées. Récemment le fabricant 

Bausch & Lomb® (Rochester, États-Unis) a commercialisé une lentille intraoculaire 

hydrophobe à 4% d’hydratation. Celle-ci est constituée d'un copolymère d’acrylates 

hydrophobes, d’un acrylate hydrophile et de styrène. Cette lentille intraoculaire devrait 

permettre, par ses propriétés hydrophobes et hydrophiles, de limiter le risque de toxicité 

induite par les implants hydrophiles tout en prévenant le risque de PCO par les bords carrés et 

ses propriétés hydrophobes120. 

La biocompatibilité des implants dépend pour beaucoup de l’interaction entre la capsule et la 

surface. De ce fait, plusieurs modèles de greffages chimiques, sur la surface des implants, ont 

été publiées. Le greffage d’héparine reste celui le plus abouti. Cependant, les résultats des 

études cliniques n’ont pas donnés lieu à des adaptations des pratiques chirurgicales121. 

Des additifs s’ajoutent aux polymères constitutifs des implants. La présence de filtres anti-UV 

permet, par exemple, de limiter le risque de vieillissement précoce de l’implant. L’ajout de 

filtre de lumière bleue est également possible pour réduire le risque de toxicité sur la rétine122. 



 45

F. Les acrylates 

1. Définition générale 

Les acrylates sont des polyesters vinyliques. Leurs propriétés communes admises sont leur 

grande transparence et leur résistance aux ruptures tout en restant élastiques. Les termes 

acryliques, polyacryliques sont utilisés sans distinction comme synonymes pour désigner cette 

classe chimique. 

 
Figure 13 : Structure générale d'un monomère d'acrylate 

2. Usages médicaux et industriels 

Depuis leur découverte dans les années 1930 les acrylates sont devenus ubiquitaires dans 

l’industrie et la médecine. 

Les monomères et polymères sont utilisés dans la fabrication de colles et de peintures. Les 

cyanoacrylates synthétisés pour la première fois en 1949 exacerbent les propriétés adhésives 

communes aux acrylates. Leur utilisation comme colle s’est fortement développée dans 

différents secteurs industriels tels que ceux liés aux métaux, verres, caoutchoucs, plastiques et 

textiles. 

La polymérisation d’acrylonitrile a permis le développement de fibres acryliques dont l’usage 

dans le domaine du textile est très répandu. 

Le poly-méthyl-méthacrylate (PMMA) plus connu sous le nom de plexiglas® ou Altuglas® 

sert de vitre dans l’industrie automobile et aéronautique du fait de l’excellente propriété 

optique du matériau. 

Depuis les premiers essais d’implant en PMMA en 1949, l’utilisation de polymères et de 

copolymères d’acrylates est devenue un des standards dans le marché des dispositifs 

médicaux optiques. L’utilisation est commune aux verres des lunettes correctrices, aux 

lentilles extra et intraoculaires. 

Les acrylates ont d’autres usages médicaux en médecine. C’est notamment le cas en 

orthodontie. Ils sont à la base des résines dentaires ou des dents artificielles. Ils sont 

également utilisés en chirurgie orthopédique et lors des cranioplasties123–127. Les acrylates, 

sous la forme de gels d’acide polyacrylique, ont également été utilisés dans la synthèse de 
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copolymères pour la vectorisation de principes actifs128,129. La combinaison des deux 

domaines a mené à des essais de ciments orthopédiques à base d’acrylates contenant des 

antibiotiques130,131. Les polyacrylates ont également été évalués comme adjuvants de vaccin18. 

Enfin, ces polymères ont été développés sous la forme de films dans les soins de supports 

pour la prévention de l’ulcération de plaies132 . 

3. Vieillissement des acrylates des lentilles intraoculaires 

(a) Principes théoriques du vieillissement des acrylates 

Comme l’ensemble des polymères, les acrylates et les polyacrylates peuvent subir un 

vieillissement qui peut être induit par plusieurs agents : photo-oxydants, agressions 

thermiques, attaques à l’ozone, chimiques, catalytiques et la biodégradation133. 

La biodégradation est le terme générique regroupant l’ensemble des actions du vivant sur le 

polymère. Elle se décline en plusieurs procédés de vieillissement : la solubilisation, la 

dissolution, l’hydrolyse et la dégradation enzymatique134. Les carbones insaturés des acrylates 

constituent une source d’altération possible des polymères. Les principaux retours relatifs aux 

usages des acrylates font état d’un jaunissement au cours du vieillissement naturel135. 

Le vieillissement du PMMA a été particulièrement étudié. Les travaux de Holland et al., 

concluent que la stabilité thermique du PMMA dépend du degré de polymérisation initial 

ainsi que les modifications dites de pré-oxydation du matériel136. 

Les travaux de Holland et al., ainsi que ceux menés par Ferriol et al., ont mis en évidence un 

procédé de dégradation du PMMA en trois étapes dépendantes de la température136,137: 

- La première, entre 150 et 200°C, est la rupture des liaisons faibles (H-H) ; 

- La deuxième est celle de la dégradation des liaisons insaturées terminales. Elle 

s’effectue en deux temps. La réaction est initiée par un transfert radicalaire de la 

chaine vinyle au polymère. La réaction est entretenue par transfert de chaîne. Les 

radicaux libres sont de faibles tailles. Ils seraient issus d’impuretés de synthèse, les 

liaisons hydrogènes, de scission β de la chaîne vinyle ou de scission aléatoire de la 

chaîne alkyle ; 

- La dernière étape concerne la dégradation de la fonction acrylate par scission β plus 

que par scission aléatoire. 

 

La photo-oxydation des acrylates est un facteur prépondérant dans le mécanisme de 

vieillissement. L’utilisation des polymères dans les implants dentaires, les peintures 
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extérieures et les implants intraoculaires place la photo-oxydation comme source 

prépondérante du vieillissement135. 

Le procédé de polymérisation et de terminaison des chaînes va fixer la stabilité du polymère. 

Les polymères de PMMA terminés par des fonctions vinyles insaturées (PMMA-CH=CH2) 

sont plus sensibles que ceux terminés par des liaisons saturées (PMMA-H). Les polymères 

synthétisés avec des lactames ou des thiols sont plus stables que ceux initiés par 

l’azobisisobutyronitrile (AIBN). L’ajout de groupements saturés en bout de chaîne permet 

d’améliorer la stabilité thermique. L’effet obtenu est une dégradation du polymère par 

pyrolyse plus homogène ainsi que la disparition de la première étape de dépolymérisation par 

scission des bouts de chaînes138–140. 

Bien qu’il existe plusieurs acrylates, le mécanisme de photo-oxydation est toujours 

identique134. Les liaisons insaturées des groupements alkyl et des chaînes carbonées peuvent, 

sous l’action de la lumière et de l’oxygène, subir une réaction de Norrish (type II)141. 

 

 
Figure 14 : Réaction de Norrish (Type II)141 

La formation de peroxyde et d'hydroperoxyde est l’étape initiale du vieillissement. La forme 

intermédiaire peroxyde n’est pas stable et génère deux composés distincts par scission de type 

ß. Les produits formés sont des cétones et des aldéhydes.  

 

La photo-oxydation dépend de plusieurs facteurs. La présence d’oxygène est indispensable au 

phénomène de dépolymérisation par photo-oxydation. L’énergie apportée par l’exposition à la 

lumière doit être suffisante pour initier la réaction d’oxydation. L’effet de l’exposition aux 
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UV diffère selon la répartition des masses moléculaires des chaînes et le taux de réticulation 

du polymère36,142. 

Une fois l’oxydation initiée, un cycle d’auto-oxydation peut se mettre en place dans le 

polymère. L’auto-oxydation est permise par la présence d’éléments radicalaires qui, s’ils ne 

réagissent pas entre eux, attaquent d’autres liaisons insaturées. Les radicaux libres s’attaquent 

en priorité aux liaisons les moins fortes du polymère134. 

Lors de la photo-oxydation surviennent simultanément des dépolymérisations et des 

réticulations. Lorsque les chaînes alkyles du polymère sont courtes (méthyle et éthyle), les 

phénomènes sont à l’équilibre et assurent le maintien des caractéristiques du matériau durant 

le processus de vieillissement33,143. Selon Chiantore et al., la duplicité des phénomènes 

conduit à de multiples voies de vieillissement. Toutefois, quelle que soit la voie majeure, les 

produits formés sont toujours les mêmes.  

La modification de la distribution moléculaire au sein du polymère est le premier paramètre 

indiquant un phénomène de vieillissement moléculaire33. Les travaux de Konaganti et al., 

confirment l’importance des chaînes alkyles courtes dans un copolymère de poly(méthyle 

méthacrylate-co-alkyle acrylate). Plus la proportion de chaînes alkyles dans le copolymère est 

grande, plus ce dernier est stable à la photo-oxydation. Ces travaux démontrent également que 

la stabilité à la photo-oxydation est supérieure avec des chaînes latérales de butyles qu'avec 

des chaînes méthyles36. Selon Vinu et al., lors d’une exposition aux UV, le taux de scission de 

chaînes décroît linéairement avec l’augmentation de la taille des groupes alkyles latéraux35. 

L’équilibre entre la scission de chaînes et la réticulation dépend également du degré de 

réticulation et de la température. Krongauz et al. ont établi qu’un taux de réticulation 

important réduit d’autant l’importance de la dépolymérisation lors de la photo-oxydation. 

Cela serait dû à la faible mobilité des chaînes du polymère, à la diminution de la diffusion de 

l’oxygène au travers du polymère et au fort taux de recombinaison des espèces réactives de 

l’oxygène durant la migration dans le matériau144,145. La température influencerait également 

l’équilibre. Une température supérieure à la température de transition vitreuse (Tg) serait en 

faveur d’une réticulation plus importante. À l’inverse, une température inférieure au Tg 

conduirait à une rupture des chaînes de polymère146. 

 

L’ensemble des travaux publiés démontre l’importance des groupes alkyle dans la stabilité 

des copolymères à la photo-oxydation. Tous les groupements n’ont pas la même stabilité à la 

photo-oxydation. Chiantore et al. ont également démontré que les groupes alkyle fluorés 
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(2,2,2-trifluoroéthyle) améliorent la stabilité chimique, thermique et photochimique globale 

d’un copolymère d’acrylate147. 

Plusieurs copolymères, dont celui de l’implant enVISTA®, intègrent d’autres familles 

chimiques que les acrylates afin d’améliorer les performances optiques et la biocompatibilité. 

Ainsi, l’implant enVISTA® comporte du styrène et des chaînes de polyéthylène glycol 

(annexe 1).  

Lors de la photo-oxydation, le polystyrène jauni et se dépolymérise. La dépolymérisation se 

déroule en deux étapes :  

- Une dégradation des composés instables à la lumière ;  

- Une photolyse des structures néoformées par oxydation.  

La dégradation est directe par formation de radicaux alcoxyle ou indirecte par la production 

de cétones dérivées des structures alcoxyle. La stabilité d’un polymère dépend de nombreux 

facteurs. Les composés organiques de faible masse moléculaire tels que la benzophénone, 

l’anthraquinone, le peroxyde benzoyle facilite les réactions de photo-dégradation, photo-

destruction et photo-oxydation. La benzophénone apportant la plus grande activité dans 

l’initiation de tels mécanismes de dégradation148,149.  

La dégradation dépend de la mobilité des chaînes et des radicaux libres. Les radicaux 

hydroxyles ont une mobilité supérieure à celle des phényles, en lien direct avec la taille des 

groupements. Pour prévenir la dégradation du polymère, des additifs sont ajoutés ; à savoir 

des absorbants d’UV, des filtres de lumières, des stabilisants, des réducteurs des radicaux 

libres et des molécules dégradant les peroxydes. Les filtres anti-UV proposés pour réduire 

l’effet de la photo-oxydation présentent une limite concernant l’épaisseur nécessaire pour 

obtenir un plein effet148. 

Les chaînes polyéthylène glycol et les hydrogels sont sensibles à l’hydrolyse150. Les 

hydrogels, dont le poly-HEMA (PHEMA) est un représentant, perdent leur capacité 

hygroscopique et deviennent fragile à mesure qu’ils réticulent lors d’une exposition aux 

UV151. 

(b) Vieillissement des acrylates des lentilles intraoculaires 

Le suivi clinique et certaines évaluations précliniques des lentilles intraoculaires permettent 

de renseigner le comportement des implants lors du vieillissement. 

Le vieillissement des lentilles intraoculaires est perçu par la diminution de leur transparence 

et leur dislocation152,153. Pour les lentilles hydrophobes, le phénomène du glistening et le 

gonflement du polymère en milieu aqueux sont deux signes manifestes d’un vieillissement. 
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Le glistening a été décrit pour la première fois en 1985. Il s’agit de l’apparition de 

microvacuoles d’eau au sein des implants en acrylates hydrophobes. Le phénomène est 

cependant présent pour tous les implants à base d’acrylates ou de silicone mais est 

principalement diagnostiqué pour les implants du fabricant Alcon®. L’explication proposée 

pour justifier l’apparition du glistening vient du procédé de polymérisation. Les lentilles en 

acrylates hydrophobes ont, pour la majorité, une hydratation résiduelle voisine de 0,5%. Cette 

hydratation correspond aux résidus d’impuretés hydrophiles non éliminées lors de la 

production. Après l’implantation, le réseau du polymère, dont la température de transition 

vitreuse se situe vers 20°C, devient flexible. Cette mobilité des chaînes permet aux impuretés 

de se réarranger en diffusant au travers du polymère. Lors d’une diminution de la température, 

ces impuretés ne pourraient plus diffuser et deviendraient dès lors visibles. Ce phénomène de 

variation extrême et soudaine des températures est plausible. En effet, il est démontré que les 

variations extérieures de température influent sur la température physiologique de l’humeur 

aqueuse. Habituellement de 34°C, la température peut varier entre 30°C et 40 °C selon les 

conditions extérieures. La formation du glistening est visible lors d'un examen intraoculaire à 

la lampe fine. Toutefois, la communauté des ophtalmologues s’accorde pour conclure que le 

glistening ne perturbe pas significativement la vision des patients. Il n'y a pas d'étude 

rapportée sur l'influence qu'aurait ce phénomène sur la qualité de vie des patients. 

Le phénomène ne semble pas impacter la qualité visuelle du patient à l’exception des implants 

toriques119,154–157. 

III.  Complications postopératoires 

A. Liées à l’acte chirurgical  

La chirurgie de la cataracte est accompagnée de nombreuses complications nécessitant un 

abord pluridisciplinaire afin d'en prévenir la survenue. Les effets indésirables relevés sont 

aigus (inflammation postopératoire), subaigus, ou chroniques (augmentation de la pression 

intraoculaire). Les conséquences cliniques sont souvent bénignes dans le cas d’un léger 

astigmatisme suite à l’incision de la cornée. D’autres complications sont plus graves allant 

jusqu’à la cécité ou la perte de l’œil. 

Le principal effet indésirable grave est l’endophtalmie infectieuse. La contamination 

bactérienne au décours de la chirurgie induit une infection intraoculaire pouvant amener à 
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l’ablation de l’œil si la prise en charge n’est pas efficace. Le taux est très faible mais avoisine 

les 0,8% pour un nombre d'interventions allant croissant (la chirurgie de la cataracte est le 

premier acte chirurgical pratiqué au monde, et près de 600 000 sont réalisées chaque année en 

France par exemple1)158,159. Le respect scrupuleux des règles d’asepsie du bloc opératoire, un 

temps opératoire court, peu invasif et l’usage d’antibiothérapies injectées en intracamérulaire 

sont les mesures proposées en prévention primaire. 

Les autres complications survenant dans la période péri-opératoire sont nombreuses et graves 

mais leur fréquence est faible. La dextérité du chirurgien et son entraînement, à l’aide de 

logiciels de simulation, sont deux facteurs notables ayant permis la réduction de ces 

complications160. 

Tableau II : Principales complications associées à la chirurgie de la cataracte12
 

 

                                                        

1  Source : http://www.inserm.fr/thematiques/neurosciences-sciences-cognitives-neurologie-

psychiatrie/dossiers-d-information/cataracte 
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B. Liées au dispositif médical  

Outre le glistening, d’autres complications non chirurgicales sont liées au dispositif médical. 

Les propriétés optiques initiales de l’implant peuvent évoluer. L’apparition de phénomène 

d’éblouissement, principalement nocturne, est le signalement clinique le plus fréquent. 

L’origine de cette complication serait commune à tous les implants et expliquée par la 

présence de vagues capsulaires sur le trajet de la lumière entre la cornée et la rétine. Plusieurs 

patients relatent des troubles de vision nocturne dont seule la qualité optique de l’implant 

serait responsable161,162. Des cas de dislocation d’implants intraoculaires ont été décrits. Il 

s’agit d’une complication rare. Les série d’étude sont peu nombreuses. L’observation et la 

discussion de la complication n’est rapportée que pour de rares cas cliniques163–165. La prise 

en charge d’une dislocation d’implant est lourde. Les principaux facteurs prédictifs identifiés 

sont la présence d’une dermatite atopique, une vitrectomie quelle que soit l’indication et le 

délai avant la rupture, une inflammation chronique. Le délai de survenue est en moyenne de 

107 mois. Un taux plus important de dislocation est vu chez les patients atteints d’uvéite 

chronique. Depuis les années 1990, l’incidence des dislocations progresse. Selon Dabrowska-

Kloda et al., cette tendance est liée à l’élargissement de la phacoémulsification aux patients 

porteurs de comorbidités plus qu’au nombre croissant de patients opérés chaque 

année152,153,166–170. 

C. Opacification secondaire de l’œil 

L’opacification postopératoire de l’œil peut avoir deux origines. La principale est 

l’opacification capsulaire postérieure (PCO). Elle est physiologique et correspond à une 

prolifération anarchique des cellules résiduelles du cristallin. La seconde est la calcification 

des implants. Elle est quasi exclusivement rencontrée avec les lentilles à base d’acrylates 

hydrophiles171.  
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Chapitre IV : L’opacification capsulaire postérieure 

L’opacification de la capsule postérieure est la complication la plus fréquemment rencontrée 

dans la chirurgie de la cataracte. Elle trouve son origine dans la prolifération des cellules de 

cristallin résiduelles laissées dans la capsule. 

La complication est connue depuis les prémices de la chirurgie moderne de la cataracte. Son 

incidence est très variable selon les études. De nombreuses mesures préventives ont été 

employées plus ou moins couronnées de succès19,172. 

I. Epidémiologie et signes cliniques 

Les femmes et les personnes non asiatiques sont plus fréquemment atteintes de PCO160. La 

symptomatologie de la PCO est peu complexe. La prolifération cellulaire bloque la 

transmission de la lumière dès lors que les cellules sont dans l’axe visuel. Ce symptôme 

clinique cardinal explique le nom de cataracte secondaire attribuée à la PCO. La baisse 

d’acuité visuelle s’accompagne des mêmes signes que dans le diagnostic de cataracte 

primaire : diplopie monoculaire, éblouissement nocturne ou encore perte de la sensibilité aux 

contrastes. La présence des perles d’Elschnig en rétro-illuminescence permet de confirmer le 

diagnostic173. 

Le développement des systèmes de rétro illuminations dans les années 1990 a permis 

l’observation de la capsule et ainsi la quantification du degré de PCO (figure 15). Cette 

avancée a également permis de distinguer deux formes de prolifération cellulaire postérieure : 

la forme fibrotique et la forme épithéliale en perle17,19. La technologie liée au diagnostic de la 

PCO s’est depuis développée pour améliorer l’évaluation de la prolifération cellulaire. En 

effet, l’évaluation de la PCO s’avère être subjective ce qui limite la comparaison directe des 

études cliniques28,174. De plus, la corrélation entre l’envahissement de la capsule et la gêne 

visuelle est très variable selon les patients. Certains patients, atteints de stade sévères de PCO, 

ne déclarent pas de gêne visuelle nécessitant une prise en charge. À l’inverse, d’autres 

patients demandent une intervention dès les stades précoces de la PCO. Ce second facteur de 

subjectivité participe à la grande hétérogénéité de l’évaluation de l’incidence de la PCO dans 

la population172,174. 
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Figure 15 : Photographies de PCO en rétro-illuminescence17 

La représentation no1 est une capsule avec un taux de PCO proche de 100%. La no2 est la même capsule après réalisation de 

la capsulotomie circulaire. Les photographies 3 et 4 montrent les différents éléments histologiques vus dans la PCO : les 

anneaux de Soemmering en 3 et la fibrose de la capsule en 4.  

 

Dans les années 1980 et 1990, l’incidence de la PCO était estimée entre 30 et 50% des 

patients adultes opérés de la cataracte quelle que soit la technique chirurgicale employée172. 

Avec les progrès de la prise en charge chirurgicale, l’incidence a fortement diminué. 

Toutefois, le taux varie d’une étude à l’autre. Ces écarts sont liés à la reproductibilité de 

l’évaluation du grade de PCO ainsi qu’aux nombreux facteurs influençant la 

physiopathologie. Selon la méta-analyse dirigée par Schaumberg et al., l’incidence de la PCO 

serait de 12% la première année, de 20 % la troisième année et quasiment de 30% cinq ans 

après la chirurgie. Il est noté une très forte variabilité des résultats à 5 ans18. Elle atteint des 
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taux plus important dans la population pédiatrique, certaines études allant jusqu'à rapporter un 

taux de prévalence de 100%4,18,175,176. Quels que soient les chiffres, il est admis que la PCO 

est une complication pouvant survenir entre les premiers mois postopératoires et plusieurs 

années après la phacoémulsification177. L’incidence est progressive et les cas tardifs à 5, 7 ou 

9 ans postopératoires sont décrits23,178,179. Selon Rønbeck et al., l’usure des bords carrés des 

lentilles intraoculaires, et donc de la barrière s’opposant à la prolifération cellulaire, serait à 

l’origine de la survenue de cas tardif de PCO23. 

II. Traitement de la PCO  

Quel que soit le mécanisme de développement de la PCO et le taux d’envahissement de la 

capsule, l’extraction de l’implant n’est pas nécessaire. L’unique prise en charge actuellement 

reconnue est la capsulotomie. Cette intervention est réalisée au laser Nd : YAG (neodymium-

doped yttrium aluminium garnet). Lors du geste, la capsule postérieure est découpée afin de 

restaurer l’axe visuel. 

Le traitement de la PCO par capsulotomie est un geste peu invasif mais responsable de 

complications. Elles sont peu fréquentes mais potentiellement graves. Parmi les complications 

sont rapportées des œdèmes de la cornée, des décollements de la rétine, l’apparition de 

glaucomes, une altération des propriétés de l’implant intraoculaire, des cas d’endophtalmie, 

d’uvéites ou un trou maculaire177,180. 

III.  Physiopathologie de la PCO et biocompatibilité 

A. Physiopathologie cellulaire 

L’opacification capsulaire postérieure est une appellation inexacte. La couche unicellulaire de 

la capsule ne se modifie pas ou cours de la complication. L’origine de la complication vient 

de la prolifération de novo de cellules de cristallin résiduelles. Au cours de leur prolifération, 

les cellules prennent un phénotype opalescent. Lorsque la prolifération atteint l’axe visuel, la 

vision diminue.  

Suite à l’extraction du cristallin deux types cellulaires, A et E, sont retrouvés sur la membrane 

de la capsule172.  
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Les cellules de type A se trouvent au pôle antérieur. Elles sont présentes dès la fin de 

l’intervention chirurgicale. D’autres cellules sont décrites au pôle antérieur. Il s’agit de petites 

cellules rondes et fibroblastiques, et des cellules géantes, majoritairement des macrophages. 

Le nombre de cellule est maximal entre 1 et 3 mois après l’intervention, puis diminue172,181. 

 

Les cellules de type E, définies comme étant les cellules épithéliales équatoriales résiduelles, 

peuvent migrer le long de la capsule et acquérir un phénotype de cellule fibreuse. Ce 

phénotype confère aux cellules la forme de perles ou de ballons ou bladder cells172. Ces 

cellules évoluent après la chirurgie. Rapidement, la couche cellulaire s’apparente à une fine 

couche monocellulaire sans conséquence sur l’axe visuel. Par la suite, les bladder cells 

évoluent pour former les Soemmering’s cells. Cette évolution est la conséquence de la 

régénérescence cellulaire de type E ainsi que celles du cortex. Suite à l’intervention, d’autres 

cellules perdent leur transparence pour former des îlots multicouches également nommés 

clusters of cells, qui enflent avec une augmentation de la production de la matrice 

extracellulaire. L’ensemble peut s’accompagner d’une plicature de la capsule172,181. Les 

différents phénomènes survenant sur les cellules de type E aboutissent à la formation de deux 

groupes cellulaires : les clusters et les cellules fibreuses. 

 

Les cellules de type A et E peuvent se transformer en cellules fibreuses. La principale 

différence est la physiopathologie conduisant à l’aspect fibreux. Pour les cellules de type E, le 

phénomène est celui de la transdifférenciation épithéliale-mésenchymateuse.  

Il a été démontré que la vitesse de prolifération cellulaire et les modifications subies 

dépendent des caractéristiques individuelles des patients17,172,173,182. De plus, la prolifération 

cellulaire n’est pas irréversible. En effet, Buehl et al., ainsi que Neumayer et al., ont démontré 

le phénomène pléomorphe de la PCO au cours du temps. Selon leurs travaux, la PCO est 

subdivisée en deux sous-types, une PCO fibrotique et une PCO régénérative dont 

l’importance varie au cours du temps chez un même patient. Le phénomène est tel que le taux 

de PCO varie visiblement d’un jour à l’autre183–185. 

Des cas de régression spontanée de PCO ont été décrits par Caballero et al. ainsi que par 

Nakashima et al.. Ils ont constaté des variations de la surface de PCO proche de 70% d’une 

semaine à l’autre. Certains cas de régression totale ont également été décrits. Pour chaque 

études seules les cellules en forme de perles montrent cette évolution186,187. 

L’étude au long cours des mêmes patients a permis de suivre la cinétique d’évolution de la 

PCO. La dynamique des cellules en perle est continue dans le temps au point qu’elles 
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finissent par se rejoindre pour ne plus former qu'un tapis cellulaire d’aspect continu. À 

l’inverse, les structures en plaques évoluent plus lentement. Elles se contractent par endroit et 

s’épaississent donnant un aspect en « fromage suisse » ou « passoire »184. De leurs 

observations, Neumayer et al., défendent la thèse de deux phases de PCO : la PCO précoce 

dont la durée varie de quelques jours à quelques années et la PCO tardive. Dans les premiers 

temps post-chirurgicaux, les cellules flottantes résiduelles ainsi que les cellules de type A 

vont avoir tendance à se répliquer pour donner une formation en « trou de fromage » qui 

s’élargit et s’épaissit. Cette première phase est très influencée par le choix de l’implant, la 

survie cellulaire étant en partie définie par la capacité d’adhésion entre la capsule, les cellules 

et l'implant. La phase tardive de la PCO est définie par l’apparition des cellules en forme de 

perle puis fibreuses. Celles-ci régressent peu dans le temps, leur cinétique de progression est 

fortement liée à la forme de l’implant, et plus particulièrement à la barrière naturelle que 

l’implant forme au contact de la capsule. Ce phénomène constitue une barrière mécanique à la 

prolifération cellulaire17,116,184.  

La réalisation d’une capsulotomie pour restaurer la vision modifie le comportement cellulaire. 

En effet, selon Neumayer et al., le taux de cellules en forme de perle décroît après la 

réalisation de la capsulotomie. Trois hypothèses expliqueraient cette conséquence : la 

diminution de la tension mécanique dans la capsule, l’arrivée massive de macrophages de 

l’humeur vitrée qui augmenteraient la mort cellulaire dans la capsule et l’afflux de cytokines 

provenant de l’humeur aqueuse184. 

B. Physiopathologie biochimique 

L’opacification capsulaire postérieure s’accompagne de modifications de l’homéostasie 

biochimique des cellules de cristallin résiduelles ainsi que de la composition de la matrice 

extracellulaire. 

Les cellules épithéliales humaines du cristallin expriment plusieurs protéines. Outre les 

différentes isoformes de la cristalline assurant la transparence des cellules, certaines protéines 

dont l’alpha-smooth-muscular de l’actine (α-SMA) indique un début d’EMT188,189. Les 

cellules exprimant α-SMA expriment également des protéines de collagène de type I, III, IV, 

V et VI181. Une partie de la physiopathologie de la PCO serait expliquée par l’action du TGF-

β (Tissular growth factor ß)30,176,190. 

Le TGF-β est notamment impliqué dans la fibrose tissulaire. La réponse cellulaire au TGF-β 

est initiée par sa fixation à des récepteurs membranaires couplés à une activité 
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sérine/thréonine kinase et emprunte la voie de signalisation des Smads. Il existe trois 

isoformes de TGF-β: TGF-β1, TGF-β2 et TGF-β3. Elles sont très similaires sur le plan 

structural, entre 76 et 80 % identités communes sont retrouvées dans les séquences 

protéiques.  

Les récepteurs au TGF-β appartiennent à deux sous familles : les récepteurs de type I et les 

récepteurs de type II (RI et RII). Ils possèdent un domaine extracellulaire riche en cystéine et 

un domaine intracellulaire qui assure l’activité protéine kinase. Le récepteur RII a une activité 

intrinsèque alors que le récepteur RI doit être phosphorylé au préalable pour être actif. Le 

TGF-β se fixe au récepteur RII formant un complexe hétérodimérique. Ce dernier va recruter 

RI et l’activer par phosphorylation des résidus glycine et sérine. RIII est un protéoglycane 

transmembranaire qui permet d’augmenter l’affinité entre le TGF-β et RII.  

La transduction du signal se fait par une cascade de phosphorylations de protéines de la 

famille des Smads. Il existe trois types de Smads : les Smads associées au récepteur ou R-

Smads qui interagissent directement avec le RI activé, les co-Smads qui sont des ligands des 

R-Smads et les Smads inhibiteurs ou I-Smads (figure 16). 

 
Figure 16 : Voie des SMADS des cellules épithéliales de cristallin176 

Les R-Smads sont constitués de Smad 2 et Smad 3. Après fixation du TGF-β, le récepteur RI 

phosphoryle Smad 2 et Smad 3, ce qui entraîne un changement de conformation et démasque 

le NLS (Nuclear Localization Signal). Elles s’associent ensuite à l’unique co-Smad mis en 

évidence à ce jour : Smad 4. Ce complexe (Smad 2, Smad 3 et Smad 4) migre alors vers le 
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noyau par un mécanisme actif, sous le contrôle de Ran et de l'importine, où il agit comme 

facteur de transcription. Il est à noter que Smad 4 est importée dans le noyau uniquement 

lorsqu’elle est associée aux R-Smads alors que Smad 2 et Smad 3 peuvent être importées dans 

le noyau indépendamment de Smad 4.  En l’absence de Smad 4, il n’est pas possible pour 

Smad 2 et Smad 3 d’avoir une activité transcriptionnelle. Smad 4 joue un rôle dans la 

régulation de la transcription. 

Le complexe Smad 2 - Smad 3 - Smad 4 et d'autres protéines déjà présentes se lient 

directement à l’ADN, entraînant une activation ou une répression des gènes. L’action du 

TGF-β dans les cellules du cristallin favorise l’expression de molécules d’adhérence cellulaire 

et de la matrice extracellulaire. La I-Smad, Smad 7, s’associe au RI activé et empêche la 

phosphorylation de Smad 2 et Smad3176,191,192. 

C. Physiopathologie de la PCO en présence d’un implant 

intraoculaire 

1. Incidence de la PCO en fonction des lentilles intraoculaires 

Bien que la PCO soit une complication fréquente, certains patients n’en sont jamais 

atteints18,26,172,177. Les recherches médicales et scientifiques ont tenté tout autant de 

comprendre le mécanisme de la survenue de la PCO que d’expliquer l’absence de 

complications pour certains patients. 

Les premières observations de protéomique font état d’une variabilité des protéines adsorbées 

à la surface des lentilles après implantation. 

Parmi les différents matériaux proposés pour la conception de lentilles intraoculaires, les 

acrylates présentent un bon profil d’affinité protéique31,114. Le taux de cellules de cristallin 

présentes à la surface des lentilles intraoculaires explantées est significativement supérieur 

pour les implants en acrylates souples comparativement aux implants en PMMA (p<0,05) et 

silicone (p<0,01)22. L’observation histologique rejoint la clinique en démontrant une plus 

grande force d’adhésion entre la capsule de cristallin et les lentilles en acrylates20. 

2. Physiopathologie protéomique de la PCO 

Selon Linnola et al., la part de l’adsorption protéique dans le risque de développement de 

PCO est primordiale. Selon la théorie du sandwich exposée à la fin des années 1990, la 
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fibronectine s’adsorbe conjointement à la surface des implants et sur le pôle postérieur de la 

capsule20. Le pont entre les deux éléments est fait soit directement, soit au travers d’une 

couche monocellulaire de cellules épithéliales résiduelles de cristallin. Ces observations 

histologiques et protéiques sont corrélées au taux de survenue de PCO chez l’homme et 

l’animal. La structure sandwich développée par l’équipe de Linnola est fréquemment 

observée chez les patients n’ayant pas développés de PCO22,193. 

La fibronectine joue un rôle central dans la biocompatibilité des lentilles intraoculaires. Sa 

présence modifie les propriétés de surface des implants. L’adhésion protéique modifie le 

profil de biocompatibilité mais également le risque infectieux194. Sa présence n’est pas 

physiologique. Elle n’est pas produite au niveau oculaire chez l’adulte à l’exception des 

patients présentant un traumatisme intraoculaire195,196. L’adhésion de la fibronectine est un 

phénomène rapide survenant dès les premières heures après l’implantation197. Le taux de 

fibronectine en surface des lentilles varie dans le temps. Selon les travaux de Linnola et son 

équipe, le taux de fibronectine diminue entre J1 et J7 après implantation. Le taux de 

fibronectine adhérente est également différent entre les lentilles en acrylates de fabricants 

différents, les lentilles en acrylate de références différentes d’un même fabricant et entre les 

types de copolymères198. 

D’autres protéines sont impliquées dans la biocompatibilité des lentilles intraoculaires. La 

laminine, la vitronectine et le collagène de type IV participeraient directement ou 

indirectement à la biocompatibilité193. Les travaux de Olivero et al., indiquent que le 

collagène de type IV, la laminine et la vitronectine sont également impliqués dans l’adhésion 

et la migration de cellules épithéliales de cristallin de lapin195. Le rôle de chacune des trois 

protéines n’est pas clairement défini dans la biocompatibilité des lentilles intraoculaires.  

Selon l’analyse histologique de capsules de cristallin menée par Linnola et al., la présence de 

la vitronectine et de la laminine est associée à celle de tissus fibreux. Ces deux protéines sont 

absentes des structures sandwich. La vitronectine est très présente au pôle antérieur de la 

capsule et à proximité de la capsulorhexie circulaire continue. Ces localisations confirment le 

rôle de cette protéine dans le processus de cicatrisation193. Cependant la vitronectine, tout 

comme la laminine et le collagène de type IV, peuvent être produits par les cellules de 

cristallin. Il existe une relation complexe entre l’expression protéique et la biocompatibilité. 

La biocompatibilité et la théorie du sandwich nécessitent vraisemblablement la présence des 

deux protéines. Cependant, l’adhésion de la fibronectine devrait se faire en premier. Dans un 

second temps, le collagène de type IV et la laminine viennent s’adsorber sur la fibronectine. 

Ces protéines ne sont toutefois pas indispensables à l’adhésion et la prolifération cellulaire21.  
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La laminine est retrouvée en plus grande quantité avec les implants en acrylates par rapport 

aux implants en PMMA, silicone ou hydrogel. Linnola et al., ont également observé un taux 

de laminine plus important pour les capsules les plus adhérentes aux implants. De plus, le 

collagène de type IV est faiblement présent dans les structures sandwich mais est très 

abondant sur les implants en silicone ou en hydrogel198. En outre, selon les résultats de 

plusieurs observations, la forte capacité de liaison du collagène de type IV ou de la laminine, 

respectivement sur les silicones et les hydrogels, favoriserait la prolifération cellulaire et donc 

la PCO par un mécanisme indirect21,193,198. 

IV.  Prévention de la PCO 

L’opacification capsulaire postérieure est une complication commune multifactorielle 17,172. 

Trois axes majeurs de préventions sont actuellement pris en compte.  

A. Patients et situations pathologiques à risque 

Deux points majeurs sont associés au risque de développement de la PCO. Le premier est 

l’âge du patient lors de l’intervention. En effet, la vitesse de prolifération des cellules 

épithéliales de cristallin chez l’enfant est telle que le taux de PCO est supérieur à celui de 

l’adulte. Cette tendance se poursuit avec le temps. Il est admis que le risque de PCO est 

inversement proportionnel à l’âge des patients lors de l’extraction capsulaire49,175. 

Le second groupe de facteurs de risque d’opacification capsulaire est la présence de 

comorbidités. Selon Hashemi et al., le risque de développer une PCO serait supérieur chez la 

femme15. Fong et al., ont confirmé cette observation en précisant que les personnes asiatiques 

possèdent un risque de PCO plus faible que la moyenne160. 

Les patients atteints de diabète n’ont pas de risque supérieur de développer une PCO 

postopératoire. Au contraire, le taux de prolifération cellulaire in vitro est inférieur à celui 

d’un contrôle sain175,199. 

La présence d’une inflammation chronique, telle que l’uvéite, n’est pas strictement associée à 

un risque supplémentaire de développement de PCO. La corrélation mise en avant est souvent 

biaisée par un âge des patients inférieur à celui des patients témoins200,201. De même, les 

patients atteints de syndromes de pseudoexfoliation ne présenteraient pas de risque 

supplémentaire de survenue d’une PCO lors d’une extraction capsulaire non compliquée202. 
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B. Prévention chirurgicale  

Deux principaux facteurs sont maitrisables : la taille de la capsulorhexie et l’exhaustivité 

d’extraction des cellules de cristallin. Une opération courte, peu traumatique, une 

capsulorhexie circulaire continue de 6mm de diamètre sont en quelque sorte le gold standard 

chirurgical avec un effet préventif positif sur la PCO. L’élimination la plus poussée des 

cellules de cristallin résiduelles assure également un risque de prolifération secondaire plus 

faible. Il existe ici une opposition théorique entre la vitesse d’intervention et le pourcentage 

d’élimination des cellules résiduelles dans la prévention de la PCO. Aucune étude n’a à ce 

jour défini la priorité entre vitesse et précision107,177,203–205. Cependant, il est admis qu’il ne ne 

sera jamais possible d’aboutir à un polissage exhaustif de la capsule du cristallin après 

phacoémulsification24. 

 

Parmi les autres facteurs de risque évoqués, la dextérité du chirurgien est souvent mise en 

avant en particulier la balance entre rapidité d’intervention et qualité du polissage de la 

capsule160. La taille de l’aiguille pour la chirurgie est également associée à une diminution du 

risque de PCO96,206. L’hydrosection, technique consistant à injecter du liquide sous le 

cristallin pour le soulever avant la phacoémulsification, est associée à un plus faible taux de 

PCO12. Par ailleurs, certaines chirurgies compliquées nécessitent une optimisation du 

protocole. Il est recommandé aux chirurgiens de prévoir une solution alternative en cas 

d’inadéquation du choix primaire de la lentille intraoculaire et l’anatomie de la capsule. De 

plus, la rigidité du cristallin pour les personnes âgées et la plasticité de la capsule chez les 

enfants demandent une adaptation des protocoles. Chez les enfants et les patients jeunes, 

l’assistance d’un femtolaser lors de la capsulorhexie est vivement recommandée104,105. 

La phacoémulsification et le polissage de la capsule ne doivent pas endommager celle-ci. Une 

rupture du sac capsulaire est associée à une mauvaise biocompatibilité postopératoire. Elle est 

la conséquence de l’exposition de l’implant à l’humeur vitrée et à l’afflux des cellules 

immunitaires207. 

Lors de la mise en place de la lentille intraoculaire, l’emplacement des haptiques est 

primordial pour garantir une bonne prévention de la PCO. Le placement de la lentille dans la 

capsule joue un rôle dans la survenue de la PCO. Le principe du placement des haptiques 

appelé « in the bag » relève du constat qu’un bon placement des haptiques dans le sac 

capsulaire, au niveau des zonules, permet de stabiliser la lentille et de tendre la capsule. Ce 

placement diminue le contact du pôle antérieur de la capsule avec la lentille, limite la 
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formation des vagues capsulaires au niveau postérieur et réduit le risque de rotation de 

l’implant12,95. Il a été démontré qu’un sac capsulaire tendu assure un meilleur contact entre la 

capsule et la lentille204,208. En outre, la théorie du sandwich de Linnola et al., met en avant que 

le contact très proche de l’implant à la capsule permet de bloquer mécaniquement la 

prolifération cellulaire le long de la capsule20. 

C. Prévention pharmacologique 

Peu de soins sont connus pour prévenir l’apparition d’une PCO. L’implication de 

l’inflammation dans les premières étapes de la physiopathologie encourage l’utilisation 

systématique d’anti-inflammatoires en collyre en postopératoire.  

À défaut de soins associés clairement définis, plusieurs principes actifs ont été utilisés en 

prévention primaire de la PCO : anti-inflammatoires, antinéoplasiques, cytotoxiques, facteurs 

de croissance. Des essais in vitro avec L’erufosine, l’EDTA et des antagonistes du TGF-β2 

ont été publiés176,209–213. Tous sont des pistes de développement d’intérêt pour la prévention 

de la PCO dans le futur. Meacock et al., ont conduit une évaluation clinique pour déterminer 

l’effet préventif d’un polypeptide, la ricine A, sur la PCO. À un an de la chirurgie, l’effet 

préventif est démontré toutefois, la toxine utilisée comporte un risque d’uvéite postopératoire 

significatif214. 

 

D. Prévention de la PCO par le choix de la lentille intraoculaire 

Elle concerne tous les patients et tous les types d’implants intraoculaires. Les connaissances 

scientifiques et médicales actuelles ont permis la publication de conférences consensus. 

Toutes les méta-analyses publiées concluent sur plusieurs points dont l’importance 

d’implanter des lentilles intraoculaires 1-pièce, biconvexes ou plano-convexes à bord carrés 

en acrylates hydrophobes12,14,160,203,215–217.  

Nishi et al., ont conclu que seule la forme de l’implant, et non pas le type de copolymère, 

permettait de réduire le taux de PCO27. Toutefois plusieurs évaluations, in vitro et in vivo, 

indiquent que la biocompatibilité cellulaire et l’adhésion protéique varient selon le type de 

surface (matériau et rugosité)31,218–224. 

Peng Q et al., ont démontré que la tension dans la capsule est importante dans la prévention 

de la PCO. Elle dépend de la taille de la capsule et de sa géométrie. Selon les dimensions 
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exactes, la tension générée par les haptiques va varier204. Nishi et al., ont conclu que la 

concordance entre la taille de l’optique et celle de la capsule était importante pour obtenir un 

effet barrière maximal225. De la même manière, Leishman et al., ont jugé satisfaisante 

l’utilisation d’un dispositif médical circulaire fenêtré. Ce système est conçu pour prévenir 

l’apparition de la PCO par blocage mécanique de la prolifération cellulaire tout en laissant 

circuler l’humeur aqueuse226. Floyd et al., ont pour leur part évalué l’effet préventif d’une 

lentille intraoculaire dont les haptiques occupent toute la place vacante de la capsule afin de 

maximiser le blocage mécanique de la prolifération cellulaire227. 

Outre la forme des implants, le traitement de surface par pégylation a été utilisé pour prévenir 

la PCO. Le greffage de PEG aux copolymères d’acrylate et de styrène permet d’accroître 

l’hydrophilie du copolymère par la formation de liaisons hydrogènes à l’humeur aqueuse. 

L’hydrophilie du PEG assure un effet préventif de l’adhésion protéique en surface. Les PEG 

sont liés à des chaînes principales hydrophobes ce qui confère à l’ensemble des propriétés 

amphiphiles. Les conditions environnantes du copolymère peuvent modifier les groupements 

fonctionnels et faire varier la balance entre les fonctions hydrophiles et hydrophobes en 

surface des copolymères. Ces modifications dépendent conjointement de la composition 

initiale du copolymère et de la température du milieu ainsi que de la longueur du greffage du 

PEG 228–230. Plusieurs évaluations de l’efficacité de la pégylation ont été réalisées. Toutefois 

les conclusions divergent28,231–234. D’autres techniques que la pégylation, dont le traitement du 

copolymère au plasma, ont été testées pour modifier l’hydrophilie de surface des implants235.  

Le greffage des surfaces des lentilles intraoculaires par de l’héparine a également été essayé 

pour prévenir l’inflammation induite par les implants121,223,236. 

De l’ensemble des méthodes testées, seule la pégylation de surface semble encore aujourd’hui 

présenter un intérêt clinique. Ainsi, les implants. enVISTA® possèdent de nombreuses chaînes 

de polyéthylène glycol dont l’objectif est de prévenir la PCO120,237. 
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Chapitre IV : Evaluation préclinique  

I. Contexte réglementaire européen 

L’évaluation des dispositifs médicaux est définie par la directive européenne 93/42/CEE, 

texte fondateur dans l’évaluation du dispositif médical, transposée en droit français et 

appliquée depuis 1995 en France. Cette directive introduit le principe du marquage CE pour la 

commercialisation et la libre circulation des dispositifs médicaux au sein de l’Union 

européenne. 

L’obtention du marquage CE est sous la responsabilité des organismes notifiés. Leur rôle est 

de vérifier la conformité du dispositif médical aux exigences essentielles décrites dans la 

directive 93/42/CEE. Ces exigences visent à assurer la performance et la sécurité des 

utilisateurs. Elles sont divisées en exigences générales et en exigences relatives à la 

conception et à la construction des dispositifs médicaux. 

La conformité est fondée sur l’analyse des bénéfices et des risques du dispositif médical 

associés à son utilisation ainsi qu’à ses mésusages.  

La directive européenne 93/42/CE a été amendée par la directive 2007/47/CE. Cette évolution 

de la réglementation européenne consolide et précise les exigences essentielles. L’évaluation 

clinique nécessaire à l’obtention du marquage CE s’y trouve fortement renforcée. Cette 

dernière doit être menée après l’autorisation de commercialisation pour justifier le maintien 

du marquage CE dans le temps. L’évaluation préclinique n’apparaît pas comme une exigence 

essentielle à part entière mais reste un élément indispensable pour l’obtention du marquage 

CE. 

Dans le parcours d’obtention du marquage CE l’analyse préclinique est évaluée par les 

autorités compétentes nationales et les comités éthiques pour autoriser la conduite 

d’investigations cliniques.  



 66

II. Modèle d’évaluation préclinique appliqué aux lentilles 

intraoculaires 

L’analyse préclinique regroupe les évaluations in vitro et si besoin des évaluations in vivo. 

Les deux types de tests applicables aux lentilles intraoculaires sont définis par plusieurs 

normes internationales transcrites en droits européen et national. 

Les normes d’intérêts sont issues de l’ensemble des normes ISO (International organization 

for standardization) 10993 et plus particulièrement les normes 10993-1 et 10993-13. Ces 

normes chapeaux destinées à tous les dispositifs médicaux sont complétées par des normes 

spécifiques. Celles applicables aux lentilles intraoculaires sont les normes ISO 11979-1 à 

11979-10.  

Outre les recommandations pour évaluer la performance optique des lentilles intraoculaires, la 

lecture des normes propose plusieurs méthodes de vieillissement accéléré des ces implants. 

Les méthodes proposées se fondent sur un vieillissement par thermolyse puis par photo-

oxydation. Le premier protocole de vieillissement est réalisé selon le principe de la loi 

d’Arrhenius. Cette loi est fondée sur le principe de la relation entre la vélocité d’une réaction 

chimique et l’énergie fournie (sous forme de chaleur). La norme ISO 10993-13 propose de 

mener le vieillissement à forte température et à une température cohérente avec les conditions 

d’utilisation de pratique courante du dispositif médical. 

Le second protocole de vieillissement est une réaction d’oxydation du polymère par l’action 

de rayons ultraviolets. La norme ISO 11979-5 propose une formule permettant le calcul du 

facteur d’accélération (figure 17). Ce calcul est dépendant de l’exposition solaire moyenne 

subie à la latitude de référence sélectionnée pour l’accélération du vieillissement. 

 
Figure 17 : Formule de vieillissement par photo-oxydation selon l'ISO 11979-5:2006 

I1=0,3mW/cm2 est l’intensité du rayonnement UV-A in vivo dans la plage 300-400nm, t est la durée moyenne d’exposition 

journalière à la lumière solaire (t=3h), T1 est la durée d’exposition in vivo, n est le facteur d’intensité=1, I2 est l’intensité 

artificielle générée et T2 le temps de vieillissement accéléré. 
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Les propriétés optiques et mécaniques des lentilles sont qualifiées par deux normes : l'ISO 

11979-2 et l'ISO 11979-3. L’équivalence des propriétés avant ou après vieillissement permet 

d’assurer le maintien des performances au cours du vieillissement et donc la conformité de 

l’implant pour l’obtention du marquage CE. 

La synthèse, le façonnage, la stérilisation et le vieillissement des dispositifs médicaux à base 

de polymères entraînent la formation de composés de faible masse moléculaire (CFMM). Ces 

derniers ont la capacité de diffuser au travers du polymère. Cette mobilité dépend de plusieurs 

paramètres. Le principal facteur est le coefficient de diffusion de ces entités. Il est directement 

dépendant de l’arrangement supramoléculaire des chaînes et des propriétés 

thermodynamiques du polymère. L’évaluation des exsudations en surface de ces composés et 

le relargage dans le milieu proche sont normés. La quantité totale de composés exsudés doit 

être mesurée. La perte de masse totale doit être évaluée selon la masse initiale du dispositif 

pour en définir le risque pour les performances du dispositif et prédire la toxicité globale pour 

les utilisateurs. Pour autant, aucune spécification n’est proposée pour un taux limite supérieur 

de perte de masse acceptable. 

L’analyse préclinique inclue l’analyse des composés extractibles. Toutefois, aucune exigence 

quant à la méthodologie n’est formulée. Les recommandations portent sur des méthodes 

applicables devant être adaptées à la spécificité du dispositif médical développé. Le choix est 

laissé au fabricant ou à son mandataire qui, en fonction de critères décisionnels, doit 

approfondir l’investigation des composés extractibles. Celui-ci doit pouvoir répondre du 

rationnel scientifique justifiant la conduite des essais et l’application des conditions 

expérimentales choisies.  

La norme ISO EN NF 10993-18 :2009 précise dans son 5ème article que les données 

qualitatives du relargage sont nécessaires à l’inverse des données quantitatives dont la 

présence est corrélée au risque de toxicité biologique. Cependant, en raison de la 

méconnaissance totale ou partielle de ces composés, chacun des éléments extraits doit être 

considéré comme biodisponible et donc comme potentiellement toxique. L’analyse du risque 

chimique peut se faire directement sur les composés extraits ou par équivalence de toxicité 

selon des analogies structurales. Le logigramme de décision est précisé dans les annexes de 

définition de l’équivalence de toxicité de la norme 10993-18 :2009 (figure 18).  

Les additifs et des impuretés de synthèses associés au dispositif médical doivent être 

communiqués pour l’obtention du marquage CE. Le risque global y est directement lié. Ce 

niveau de risque est identique au risque global du dispositif médical testé, lequel permet de 

définir la classe. Le risque est fondé sur la durée d’utilisation, l’invasivité et le type de 
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matériaux utilisés dans la conception. Les informations qualitatives du risque chimique 

doivent comporter au minimum suffisamment d’informations pour établir une équivalence, si 

elle existe, à un dispositif médical déjà commercialisé. Si les informations qualitatives ne sont 

pas suffisantes, l’analyse quantitative doit être menée. L’ISO 10993-18 :2009 fixe cinq étapes 

pour établir la caractérisation chimique :  

- Informations qualitatives ;  

- Équivalence du matériau ;  

- Informations quantitatives ;  

- Évaluation quantitative des risques ;  

- Exposition clinique aux substances chimiques présentes, estimée.  

 

 
Figure 18 : Logigramme pour l'évaluation chimiques selon l’ISO 10993-18 

L’analyse qualitative chimique peut être basée sur les informations du fournisseur de matière 

première. Si ces informations semblent insuffisantes, une caractérisation doit être menée par 

le fabricant. L’investigation doit être particulièrement poussée si l’analyse de risque fait 

ressortir l’exposition du patient à des substances chimiques toxiques spécifiques. 

L’investigation préclinique n’est pas uniquement fondée sur la stabilité physico-chimique du 

dispositif médical. La conduite d’investigation dans des milieux biologiques ou in vivo peut 

être utile pour appréhender au mieux le vieillissement naturel du dispositif. 
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Les évaluations biologiques in vitro et in vivo n’ont pas les mêmes objectifs. Toutefois, Les 

normes ISO indiquent que les tests précliniques menés doivent toujours limiter le recours aux 

animaux. 

La norme ISO EN NF 10993-1 : 2009 liste les tests devant être conduits en fonction de 

l’invasivité et du risque du dispositif médical. Selon la durée d’utilisation (<24h, <30 jours ou 

>30 jours), les liquides biologiques et les tissus en contact avec le dispositif, les tests types 

devant être conduits varient.  

Les tests décrits dans les normes ISO 10993 sont des tests généraux devant pourvoir 

s’appliquer à tous dispositifs médicaux en cours de développement. Ils concernent la 

cytotoxicité, la sensibilisation, l’irritation, la toxicité systémique aigüe, la génotoxicité, 

l’hémocompatibilité et l’impact de l’implantation. Ces tests prennent en compte, dans la 

limite du possible, le dispositif médical entier et les extractions forcées réalisées. 

Les lentilles intraoculaires sont des dispositifs médicaux implantés plus de 30 jours. Ils sont 

en contact direct avec des tissus biologiques. Ainsi, l’ensemble des tests biologiques cités est 

à réaliser. Seule l’hémocompatibilité n’est pas jugée nécessaire dans l’évaluation du risque 

biologique. Pour chaque test, les grands principes de rigueur sont précisés dans les différentes 

normes ISO 10993. Elles renvoient dans de nombreux cas, et particulièrement pour les 

évaluations in vivo, aux documents de l’Organisation de Coopération et de Développement 

Économique (OCDE). Pour chaque dispositif médical, les règles générales doivent être 

ajustées à la spécificité du lieu d’utilisation. Pour les lentilles intraoculaires la norme ISO EN 

NF 11979-5 : 2006, relative aux évaluations de la biocompatibilité, ne précise pas de lignée 

cellulaire spécifique. Seule les exigences générales s’appliquent ; à savoir une lignée 

cellulaire de source connue, immortalisée et sans mycoplasme. Idéalement, dans le contexte 

d’utilisation, et du fait de l’homéostasie perturbée, des cellules épithéliales de cristallin 

cataracté devraient être utilisées. Les autres tests demandés sont conduits in vivo. 

La méthodologie in vivo n’est pas toujours permise de par la complexité et la taille des 

dispositifs médicaux. Cette limite est proportionnelle à la taille des dispositifs médicaux ainsi 

qu’à leur spécificité. Dans le cas des lentilles intraoculaires, deux modèles animaux se sont 

imposés. Le lapin est le modèle préconisé par l’ISO EN NF 11979-5 : 2006 du fait de 

l’historique d’utilisation. La souris a également été utilisée dans plusieurs publications 

scientifiques.  

Des avantages et des inconvénients de l’expérimentation animal, il ressort que l’investigation 

in vivo permet la réalisation d’implantation bilatérale. Toutefois, le lapin est un modèle ne 
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pouvant être suivi que durant six mois. Au-delà la formation de fibrine et la prolifération 

cellulaire limite la qualité des données obtenues.  

Lors de l’investigation in vivo chez l’animal, les principaux critères évalués sont : le contact 

lentille et endothélium cornéen, le collapsus de la chambre antérieure, le saignement de la 

chambre antérieure, l’endommagement de l’iris, le positionnement des haptiques de la lentille, 

l’emplacement et le centrage de l’optique, les problèmes chirurgicaux inhabituels.  

Au cours des protocoles d’analyse, lors du sacrifice des animaux, une observation biologique 

est faite sur les explants. La présence de fibrine, le flamboiement, les cellules observées et 

l’adhésion sont parmi les critères biologiques notés. La recherche de signes de calcifications 

et les débris cellulaires sont également mis en œuvre. 

L’analyse préclinique biologique, ou l’évaluation de la biocompatibilité, est également basée 

sur la détermination de la cytotoxicité sur une ou plusieurs lignées cellulaires spécifiques. 

Dans le cas des lentilles intraoculaires, les cellules épithéliales de cristallin sont un modèle 

essentiel. L’évaluation de la biocompatibilité peut également se faire par évaluation du 

comportement de fibroblastes au contact du dispositif médical. Cette évaluation permet de 

proposer une prédiction du risque de réaction inflammatoire au contact de l’implant.  

La transposition de l’évaluation préclinique in vitro ou in vivo fait débat. Pour améliorer les 

connaissances et permettre une bonne prédictibilité des risques associés aux dispositifs 

médicaux implantables, autant pour les risques précoces que les complications tardives, 

plusieurs équipes scientifiques ont proposé de nouveaux milieux de vieillissement et des 

protocoles d’évaluation des lentilles intraoculaires.  

 

Le choix cellulaire n’est également pas précisé laissant libre l’utilisation de souches 

cellulaires saines ou cataractées. 

Les normes ne sont pas les seules sources de protocole pour l’évaluation préclinique des 

lentilles intraoculaires. Plusieurs équipes ont proposé différents modèles et schémas 

d’évaluation. 

III.  L’évaluation clinique des lentilles intraoculaires 

Les bases de la conduite d’une investigation clinique sur les lentilles intraoculaires sont 

données par la norme ISO EN NF 11979-7 : 2014. Les caractéristiques générales listées sont 

l’acuité visuelle, la réfraction subjective, la pression intraoculaire, l’état de la cornée, les 
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signes d’inflammation (cellules de le chambre antérieure, flare de la chambre antérieure, 

œdème maculaire cystoïde, hypopion et endophtalmie), blocage pupillaire, décollement de la 

rétine, état des capsules postérieure et antérieur, décentrage de la LIO, décoloration de la LIO 

et enfin l’opacité de la LIO.  

L’ISO 11979-7 : 2014 préconise deux durées minimales pour l’investigation clinique. 

L’investigation clinique peut se limiter à une année si le dispositif implantable ne présente pas 

de rupture majeure d’innovation au regard des dispositifs médicaux préexistants. Dans le cas 

d’un dispositif médical intraoculaire présentant une rupture majeure l’investigation clinique 

ne doit pas être inférieure à trois ans. Ces délais peuvent paraître court au regard du délai 

d’apparition de certains complications tardives dont la dislocation des implants et la PCO sont 

des exemples pour les lentilles intraoculaires. 

Selon les spécificités des lentilles implantées d’autres éléments d’investigation sont suivis. 

Pour les lentilles toriques, indiquées pour les patients astigmates, une évaluation préalable du 

risque de rotation de l’implant doit être faite sur des implants non toriques de même 

géométrie. 

Le plan d’évaluation clinique prend en compte le risque d’événement indésirable grave de 

deux manières. La première est l’inclusion en deux phases des patients. Une première cohorte 

d’inclusion permet d’établir la sécurité à 6 mois. Si celle-ci est suffisante, la seconde phase 

d’inclusion débute.  

Les effets indésirables attendus sont listés par la norme ISO EN NF 11979-7. A chaque 

événement indésirable est associé une performance de sécurité (SPE). Au delà du SPE ajusté, 

le dispositif ne présente plus un profil de performance acceptable aux yeux des incidences 

connues pour des lentilles intraoculaires déjà autorisées.  

IV.  Innovation dans l’évaluation préclinique des lentilles 

intraoculaires 

L’investigation préclinique pour les lentilles intraoculaires, telle qu'elle est définie par les 

normes ISO, ne prend pas en compte l’ensemble des risques connus.  

De toutes les complications, l’opacification capsulaire postérieure reste l’une des plus 

fréquentes. Cependant ce risque n’est pas spécifiquement décrit dans les normes proposant 

une méthodologie d’investigation clinique des lentilles intraoculaires. De plus, aucun modèle 

n’est proposé pour évaluer, en lors des essais précliniques, le risque de PCO. Pour autant, de 
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nombreuses lentilles intraoculaires sont commercialisées avec l’objectif d’apporter une acuité 

visuelle améliorée et un taux de PCO réduit.  

Plusieurs études scientifiques ont proposé des modèles précliniques in vitro d’évaluation de la 

PCO. En outre, la transdifférenciation épithélio-mésenchymateuse n’est pas spécifique aux 

cellules épithéliales de cristallin. Cette modification histologique est rencontrée dans d’autres 

pathologies. Ainsi, la résistance de certaines lignées cellulaires cancéreuses à certains 

traitements antinéoplasiques s’expliquerait, sur certains aspects, par le même processus 

biochimique et histologique238,239. Ces informations croisées ont permis de concevoir des 

nouvelles approches in vitro pour évaluer l’efficacité d’outils thérapeutiques dans la 

prévention de la PCO.  

De tous les modèles proposés, les modèles cellulaires sont principalement des monocultures. 

Trois principales lignées cellulaires sont connues pour les travaux sur la PCO : l’HLEB3, la 

lignée SRA01/04 et la lignée FHL124. Toutes n’ont pas les mêmes caractéristiques et le 

même comportement aux différents stimuli. Aucune lignée n’est issue de cellules de cristallin 

cataracté ce qui constitue un biais important dans la transposition des résultats obtenus190. 

Outre ces trois lignées, les études précliniques publiées sont réalisées avec des cellules 

bovines, humaines ou porcines188,224,240–242. 

D’autres équipes ont centré leurs travaux sur certains aspects de la biocompatibilité. 

Pintawala et al., ont ainsi proposé une coculture cellulaire pour évaluer l’inflammation induite 

par les lentilles intraoculaires. Cette approche intègre la réaction induite par l’implant sur les 

macrophages. L’action des macrophages sur les cellules épithéliales de cristallin est vue 

simultanément. Elle permet d’évaluer la biocompatibilité uvéale des lentilles intraoculaires. 

Ce modèle présente un intérêt prédictif si le patient est atteint de comorbidités telles que une 

rupture capsulaire postérieure, une uvéite ou un syndrome de pseudoexfolliation243.  

 

Plusieurs modèles animaux ont été testés dans l’évaluation in vivo préclinique. Des rats ont 

été utilisés pour des études sur l’incidence de la PCO dans un contexte faiblement 

inflammatoire244. Des modèles murins, dont des modèles transgéniques, ont été testés pour 

évaluer l’importance de chaque étape dans la cascade induite par le TGF-β2 dans la 

physiopathologie de la PCO48,191,245,246.  

Le travail in vivo devant être limité à son strict minimum, l’utilisation de modèle ex-vivo 

suscite un grand intérêt. L’utilisation de sacs capsulaires explantés présente plusieurs 

avantages théoriques : géométriques, biochimiques et histologiques. Les modèles capsulaires 

permettent dans un même temps de travailler sur le positionnement de l’implant dans la 
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capsule et sur les voies d’induction de la transdifférenciation cellulaire. Les sacs capsulaires 

de plusieurs espèces ont été testés : l’Homme, le chien, la poule, le cochon, la vache et le 

lapin190,205,247. 

Lloyd et al., ont proposé une série de tests systématiques pour évaluer la biocompatibilité des 

lentilles intraoculaires. Leur approche en trois phases inclut des évaluations cellulaires, des 

évaluations protéiques et une investigation in vivo. L’adhésion cellulaire au contact de 

l’implant est menée avec quatre types de lignées cellulaires : des fibroblastes, des 

granulocytes, des macrophages et des cellules endothéliales de cornée. L’adhésion 

bactérienne est, selon leur approche, un facteur utile dans l’évaluation préclinique in vitro. 

Enfin la dernière étape concerne l’évaluation in vivo chez des lapins blancs de Nouvelle-

Zélande248.  

De multiples lignées cellulaires, autre que des lignées épithéliales de cristallin, ont été testées 

par d’autres équipes sans pour autant apporter un gain majeur dans la transposition des 

résultats in vitro à l’in vivo236. 

La PCO a également été évaluée à l’aide de marqueurs cellulaires liés à la physiopathologie 

de l’EMT. La fibronectine et l’α-SMA sont deux marqueurs biologiques les plus fréquemment 

rencontrés. Quelle que soit la voie intracellulaire citée dans la physiopathologie de la 

cataracte, la quantité de fibronectine dans la matrice extracellulaire est augmentée172,181. Par 

conséquent, plusieurs équipes ont utilisé la fibronectine comme marqueur de l’EMT au même 

titre que α-SMA, la vitronectine ou d’autres messagers intracellulaires49,188,249–251. 
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Partie expérimentale 

Chapitre 1 : Matériels et méthodes 

I. Echantillons 

L’approche expérimentale a été menée sur des lentilles intraoculaires répondant aux 

recommandations de la FDA et de l’ANSM. Les consensus médicaux préconisent l’utilisation 

de lentilles intraoculaires à base d’acrylates hydrophobes monofocales 1-pièce à bords carrés 

pour prévenir la survenue de l’opacification capsulaire postérieure12,14. 

Tous les implants utilisés étaient stériles et d’une dioptrie de +20δ ±0,5δ. Ils étaient 

identiques en tout point aux dispositifs médicaux destinés à être implantés. Tous les implants 

ont été testés dans les six mois suivant leur production. 

A. Implants 

Les implants enVISTA® MX60 (Bausch and Lomb® Incorporated, Rochester, NY, USA) ont 

été commercialisés la fin des années 2000. Ces implants sont biconvexes asphériques sur les 

deux faces. Tout le bord de l’implant est carré avec un angle de 90°. Ils sont constitués d’un 

copolymère de deux acrylates hydrophobes ; à savoir l’éthylène glycol phényle éther acrylate 

(EGPEA) et l’éthylène glycol diméthacrylate (EGDM), d’un acrylate hydrophile, le 2-

hydroxy éthyle méthacrylate (HEMA) et de styrène (Cf. Annexe 1)154. Malgré la composition 

du copolymère, les implants sont considérés comme hydrophobes. La présence de l’acrylate 

hydrophile permet une hydratation de l’implant à 4% mais nécessite un conditionnement de 

l’implant dans une solution saline de NaCl à 0,9%. 

Dans le cadre de ce travail, les implants ont été identifiés par leur numéro de série raccourcis 

précédé des lettres du fabricant (BL pour Bausch & Lomb). 
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Figure 19 : Implant enVISTA® MX60  

Source : document commercial Bausch & Lomb. 

B. Solutions  

1. Solutions de conservation (SC) 

Le terme solution de conservation s’applique au liquide dans lequel l’implant est conservé 

entre sa fabrication et son utilisation. 

2. Solutions de vieillissement (SV) 

Pour l’ensemble des implants analysés, dès lors qu’une partie de leur vieillissement en 

laboratoire est réalisée dans un milieu liquide, le terme solution de vieillissement est employé 

pour qualifier le liquide utilisé. 

3. Solutions de rinçage (SR) 

Les protocoles de préparation des échantillons incluent des solutions de rinçage des implants 

pour éliminer tout élément en surface (impureté de synthèse initiale, cristaux de NaCl post 

vieillissement). Ces solutions sont dénommées solution de rinçage avant vieillissement 

(SRaV) et solution de rinçage après vieillissement (SRapV). Il s’agit dans les deux cas d’eau 

déionisée type milliQ®. 
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II. Procédures de vieillissement des échantillons 

A. Description générale 

Sept conditions de vieillissement distinctes ont été testées : une condition de vieillissement 

naturel et six conditions de vieillissements artificiels (in vitro). 

1. Préparation des implants pour analyse 

Avant leur utilisation, tous les implants sont conservés dans leurs conditionnements primaires 

et secondaires selon les recommandations des fabricants. 

À l’ouverture du conditionnement primaire, la solution de conservation est placée dans un 

tube à hémolyse (tube en verre 5mL). L’implant est manipulé par les haptiques avec une pince 

plate atraumatique. L’implant est rincé par trois immersions successives dans 1mL d’eau 

déionisée (type milliQ®) stérile. Une fois rincé, l’implant est placé dans un flacon en verre 

transparent dans 1500μL de sérum physiologique stérile (solution saline). 

Après avoir subi la procédure de vieillissement, l’implant est récupéré puis rincé par cinq 

immersions successives dans une solution d’eau déionisée (notée SRapV). Une fois rincé, 

l’implant est placé dans une boite en plexiglass® en enceinte close thermostatée à 25°C. Une 

fois déposé, l’implant est considéré comme polarisé. La face en contact avec le support est 

potentiellement altérée et ne sera donc pas analysée. Le second côté de l’implant, dont l’état 

de surface est jugé comme préservé, servira pour l’analyse de surface. 

2. Implants neufs 

Les implants neufs correspondent à ceux n’ayant subi que les effets du vieillissement naturel 

dans le conditionnement primaire aux conditions de stockage usuelles. 

3. Hydrolyse seule 

(a) Hydrolyse courte 

Cette condition de vieillissement est basée sur les recommandations de l’ISO EN NF 10993-

13 (2009). 
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Après préparation préalable au vieillissement (cf partie 1 « Préparation des implants pour 

l’analyse »), les implants sont immergés dans 1500µL de sérum physiologique. 

Les implants sont placés au sein d’une enceinte thermostatée dont la température est fixée à 

37°C durant 72 heures de temps de vieillissement. Une agitation orbitale est utilisée pour 

reproduire les mouvements browniens induits par le flux d’humeur aqueuse de l’œil. 

(b) Hydrolyse forcée 

Cette deuxième procédure est basée sur les recommandations de l’ISO EN NF 10993-13 : 

2009. 

Après préparation pour le vieillissement, les implants sont immergés dans une solution de 

1500µL de sérum physiologique. 

Les implants sont placés dans une enceinte thermostatée dont la température est réglée à 70°C 

durant 60 jours de temps de vieillissement sous agitation identique à celle appliquée dans les 

conditions précédentes. 

4. Photo-oxydation 

(a) Principe 

Le spectre solaire est en grande partie filtré par l’atmosphère. Seule une partie du spectre 

atteint la surface et doit donc être considérée dans la réalisation des études de vieillissement 

accéléré. 

Plusieurs sources lumineuses ont été développées et sont utilisées pour reproduire l’exposition 

solaire. Depuis quelques années, l’utilisation de lampes fonctionnant par arc au xénon est 

proposée (Figure 20). 
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Figure 20 : Représentation schématique d'une enceinte Q-sun 

Les lampes (3) émettent le spectre solaire au dessus des échantillons posés sur le plateau (8). Le spectre est coupé aux 

longueurs d’ondes voulues par un filtre (4), la température est réglée selon la température de l’enceinte (6) ou celle d’un 

panneau noir (7). Une climatisation permet de compenser la chaleur dégagée par l’arc au xénon (9). 

 

 
Figure 21 : Spectre solaire vrai et reproduit par arc au xénon 

Le choix du filtre a été fait pour obtenir un profil spectral voisin de celui reçu derrière une 

fenêtre qui s’apparente au spectre filtré par la cornée (figure 21). 
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(b) Mise en œuvre 

Le calcul du facteur d’accélération entre l’exposition reproduite par l’arc au xénon et 

l’exposition naturelle arrivant dans l’œil est proposé par la norme ISO EN NF 11979-5 point 

5.5 « Essai de stabilité aux photons », dont le rationnel scientifique est justifié comme tel 

(Figure 22 : Calcul du facteur d'accélération du vieillissement par photo-oxydation) 

 
Figure 22 : Calcul du facteur d’accélération du vieillissement, norme ISO EN NF 11979-5 

« Les paramètres suivants sont considérés comme pertinents pour une exposition in situ d'une LIO (lentille intraoculaire) au 

rayonnement UV :  

1. L’intensité du rayonnement UV-A in vivo dans la plage comprise entre 300 nm et 400 nm, dans la position de la 

LIO et dans des conditions de lumière diffuse (I1) : 0,3 mW/cm2 ; l'estimation acceptée internationalement pour 

l'intensité totale de la lumière solaire correspond à une moyenne de 1 kW/m2 (100 mW/cm2) dans les zones 

ensoleillées proches du tropique du Cancer. La portion des longueurs d'onde proches de l'ultraviolet dans la plage 

comprise entre 300 nm et 400 nm correspond à environ 6,5 % de l'intensité totale, soit environ 6,5 mW/cm2. Les 

lentilles intraoculaires sont exposées à la lumière solaire qui atteint l'arrière de la cornée et l'humeur aqueuse. Dans 

le spectre de la lumière solaire, la partie proche de l'ultraviolet qui n'est pas absorbée par la cornée et l'humeur 

aqueuse et qui peut potentiellement endommager les LIO par dégradation photochimique est comprise entre 40 % 

et 50 % du rayonnement UV-A total. En supposant que la cornée et l'humeur aqueuse absorbent 50 % du 

rayonnement UV-A, la LIO est exposée à un rayonnement de 3,25 mW/cm2 dans la plage comprise entre 300 nm 

et 400 nm pour une intensité totale de lumière solaire. L'intensité de la lumière diffuse réfléchie est évaluée à un 

dixième de la valeur mentionnée ci-dessus. L'irradiation d'une lentille intraoculaire in vivo est donc d'environ 0,3 

mW/cm2. 

2. La durée d'exposition journalière à la lumière solaire (t) : 3 h ; 

3. La durée d'exposition in vivo (T1) : 20 ans ; 

4. Le facteur d'intensité (n) : 1 (c'est-à-dire l'intensité maximale observée dans des régions ensoleillées) ; 

5. la période d'essai in vitro (T2, en jours) peut être calculée à l'aide de l'équation suivante (voir Référence [1]), avec 

(I2) étant l'intensité in vitro de la source de rayonnement dans la plage comprise entre 300 nm et 400 nm. 

Exemple : Si I2 = 10mW/cm2, T2 = 27,4 j. » 

 

Une fois préparés, les échantillons ont été placés au niveau du plateau central. La hauteur 

du plateau ne peut être changée, la hauteur des échantillons non plus. L’intensité délivrée 

par la lampe est calibrée au niveau du plateau. 

La température de l’enceinte est fixée sur la température de la plaque et non de l’enceinte 

pour limiter la montée excessive en température de l’ensemble. 

Les échantillons sont placés de manière aléatoire dans l’enceinte et régulièrement 

déplacés pour limiter le risque de biais du niveau d’exposition entre le centre et les coins 

de l’enceinte (Figure 23). 
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Figure 23 : Intérieur de l'enceinte Qsun-Xe1 lors du vieillissement de lentilles intraoculaires 

La lampe est réglée à une intensité de 1.5W/m² calibrée à 420 nm. Cette intensité permet de 

réaliser deux ans de vieillissement naturel en 96 heures (Cf. tableau III). L’enceinte est réglée 

à 34°C, soit la température physiologique de l’humeur aqueuse. 

Pour assurer une température optimale dans l’enceinte avant d’initier l’exposition à l’arc au 

xénon, un pré-cycle de 30 minutes à 34°C sans source lumineuse est réalisé. 

Tableau III : Equivalence entre exposition naturelle et accélérée par arc au xénon réglé à 1,5W/m2 

 

(c) Photo-oxydation simple 

Après leur déconditionnement et leur rinçage, les implants sont placés hors milieu aqueux 

dans l’enceinte de vieillissement à l’arc au xénon. 

Les implants sont alors exposés au protocole mimant le vieillissement solaire naturel. Deux 

temps ont été testés : 2 mois (dit « court ») et 2 ans (dit « long ») de vieillissement accéléré. 

(d) Photo-oxydation combinée à l’hydrolyse 

Après déconditionnement et préparation pour le vieillissement, les implants sont placés dans 

1500µL de sérum physiologique stérile dans un flacon en verre serti. L’ensemble est placé 

dans l’enceinte de vieillissement à l’arc au xénon puis exposé aux protocoles mimant 

l’exposition solaire naturelle de 2 mois (soit 9 heures) et 2 ans (soit 96 heures) Cf. tableau III. 
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Dans ce groupe de vieillissement, pour prendre en compte le paramètre de température lié à 

l’enceinte de vieillissement à l’arc au xénon, un groupe d’implants témoins est réalisé. Ce 

groupe témoin correspond à des implants de la même référence, de la même série de 

production industrielle, placés dans l’enceinte mais protégés de l’exposition lumineuse par un 

revêtement en aluminium autour du flacon serti. 

Les intitulés, les échantillons et les conditions appliquées sont résumés dans le tableau IV. 

 

Tableau IV : Conditions de vieillissement 
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III.  Evaluation analytique post-vieillissement 

L’évaluation analytique préclinique des lentilles intraoculaires comporte deux limites 

majeures. La première est liée à la taille de chaque dispositif médical. La lentille possède un 

diamètre de 6 mm soit une surface exploitable recto-verso de 60mm2. La masse d’un implant, 

haptiques compris, est voisine de 15 mg. La seconde limite est le coût d’acquisition des 

dispositifs médicaux (supérieur à 150€ par implant). 

Ces deux limites demandent d’optimiser au mieux la procédure d’évaluation post-

vieillissement. 

Dans l’ensemble des travaux menés et des résultats présentés ci-dessous, les hypothèses de 

l’homogénéité et de la répétabilité des propriétés initiales des lentilles intraoculaires ont été 

faites. Selon ces hypothèses, un implant neuf est considéré comme un bon témoin pour 

mesurer les évolutions relevées au cours du vieillissement. 

Afin de ne pas altérer la surface des lentilles intraoculaires, les analyses biologiques réalisées 

l’ont été sur des implants dédiés. Ces implants ont toutefois été vieillis en même temps que 

les implants destinés à l’analyse physique et chimique. 

A. Analyses physiques et chimiques 

Pour tous les groupes, une fois le vieillissement terminé, les lentilles intraoculaires ont été 

conservées dans une enceinte noire thermostatée à 20°C. Cette température permet de stopper 

le vieillissement artificiel réalisé en amont. 

1. Analyse thermogravimétrique (ATG) 

Le principe de l’ATG est basé sur l’utilisation d’une thermobalance. La balance reliée à un 

système de mesure et de chauffage permet d’évaluer la perte de masse de l’échantillon en 

fonction de la température. La mesure est permise par comparaison avec un contrepoids de 

masse connue. L’analyse thermogravimétrique permet de caractériser la stabilité du matériau 

sous l’effet de l’élévation de la température à l’aide d’une thermobalance. L’information 

obtenue permet de renseigner les phénomènes telles que les ruptures de chaînes, la 

carbonisation, la déshydratation ou encore l’oxydation. L’analyse permet également de 

déterminer indirectement la présence et l’efficacité d’additifs protecteurs de thermolyse dans 

un polymère. 
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L’ATG peut être reliée à un système de mesure analytique séparative telle que la 

chromatographie en phase gazeuse ou encore une spectrométrie de masse. 

L’analyse thermogravimétrique est réalisée à l’aide d’un appareil TGA Q500 de TA 

instrument® (Guyancourt, France) équipée d’un passeur d’échantillons automatique. 

L’analyse est faite à progression de 20°C/minute sous flux d’azote de 30°C à 600°C. Cette 

température permet d’atteindre la dégradation totale du polymère (au voisinage 500°C). 

La température et l’humidité du laboratoire lors de la réalisation des analyses sont constantes. 

Les échantillons analysés sont des demi-implants (une moitié de lentille et un haptique). 

L’autre moitié d’implant est analysée en DSC (Differential scanning calorimetry). Tous les 

implants neufs et vieillis, à l’exception de ceux utilisés pour les analyses protéiques et 

cellulaires, ont été analysés en ATG (figures 24 et 25) et DSC. 

Les tracés ont été analysés à l’aide du logiciel Universal Analysis 2000 v4.5 de TA 

instrument®. 

 
Figure 24 : TGA Q500 

 
Figure 25 : TGA Q500 vue schématique du four 

2. Analyse par DSC 

L’analyse calorimétrique différentielle (DSC) permet de mesurer l’ensemble des transitions 

thermiques d’un échantillon. Cette méthode permet de déterminer l’état de la matière 

notamment en fonction de la température. L’une des températures d’intérêt dans l’évaluation 

des lentilles intraoculaires est la température de transition vitreuse. Cette température indique 

le passage du copolymère amorphe de son état vitrifié (rigide) à son état caoutchouteux 

(souple). La DSC permet également d’identifier les températures de fusion et de cristallisation 
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(figure 26). La DSC mesure la puissance P à fournir à un échantillon en le chauffant à une 

vitesse constante. La puissance est normalisée par la vitesse de chauffe et la masse de 

l’échantillon analysé. 

Deux cupules identiques sont placées sur des supports stables dans un four sous un seul et 

même flux de chaleur. L’énergie délivrée à chaque cupule est calculée précisément par 

ordinateur pour que celles-ci conservent exactement la même température tout au long de 

l’analyse. Les variations d’énergie nécessaires au cours du temps, ou capacité énergétique, 

sont liées aux propriétés thermodynamiques de l’échantillon analysé. Les modifications de la 

capacité énergétique sont déterminées par la différence entre la cupule vide et la cupule 

contenant l’échantillon. 

Trois comportements des états de la matière peuvent être vus en DSC : la transition vitreuse 

visible par une légère inflexion du tracé, la température de cristallisation pour laquelle un pic 

inversé vient casser le tracé et la température de fusion visible par un pic endothermique. Ce 

dernier point caractéristique est suivi de la température de décomposition. Au-delà de ce 

point, le flux de chaleur s’accroît à mesure que la température du four continue d’augmenter 

(figure 26). 

 
Figure 26 : Schéma théorique des caractéristiques visibles en DSC 

Tg : transition vitreuse ; Tc : cristallisation ; Tm : fusion Tm 

L’analyse DSC sur les implants intraoculaires est réalisée à l’aide d’une DSC TA Q1000® 

(TA instrument, Guyancourt, France). La prise d’essai correspond à un demi-implant (l’autre 

moitié étant utilisée pour l’analyse en ATG). Le flux de chaleur progresse de 10°C/min de  

-40°C à +240°C sous azote. La mesure est faite sur trois cycles de montée en température et 
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de retour à la température initiale. Les tracés sont analysés à l’aide du logiciel Universal 

Analysis 2000 v4.5 (TA instrument, Guyancourt, France). 

3. Evaluation du relargage à partir des implants 

(a) Principe 

La synthèse des polymères n’est jamais totale. Au terme de la polymérisation peuvent 

persister des monomères n’ayant pas réagi, ou d’autres entités chimiques qui interviennent 

dans la procédure de synthèse. Ces composés sont piégés dans l’enchevêtrement des chaînes 

macromoléculaires et peuvent être relargués en fonction des conditions de 

vieillissement134,252,253. 

Le mécanisme de vieillissement que subit le polymère est également à l’origine de 

l’apparition de produits de dégradation dont l’origine peut être la dépolymérisation en bout de 

chaînes alkyles et/ou la scission des chaînes principales. En outre, ces phénomènes de 

vieillissement concernent également les additifs et les catalyseurs qui peuvent se dégrader ou 

se recombiner. Ce mélange complexe constitue alors l’ensemble des extractibles du polymère. 

Il s’agit principalement de composés de faible masse moléculaire (CFMM) de polarité 

variable. 

Leur apparition est liée aux conditions de vieillissement du polymère (hydrolyse, oxydation, 

thermolyse, dégradation enzymatique). Ces composés de faible masse moléculaire ont la 

capacité de migrer au travers du polymère. Leur coefficient de diffusion dans le matériau, puis 

leur migration, sont corrélés à leurs propriétés physiques et chimiques (masse moléculaire, 

encombrement stérique, polarité). L’arrangement supramoléculaire des chaînes de polymères 

et les propriétés thermodynamiques définissent également la mobilité de ces CFMM. 

Pour les lentilles intraoculaires, l’exposition aux rayonnements ultraviolets et la température 

d’utilisation supérieure à la température de transition vitreuse, qui caractérise les matériaux, 

sont deux conditions propices à la genèse des CFMM et à la survenue de leur 

relargage33,34,36,143. 

(b) Matériel et méthodes 

La recherche des composés de faible masse moléculaire et des monomères pouvant être 

relargués est menée sur chromatographie liquide à polarité de phases inversée (RP-HPLC) 

utilisant une chaîne UH3000® (Dionex, France) couplée à un détecteur UV-visible à barrette 

de diodes. La colonne utilisée est une colonne de silice greffée C18 Kinetex® de 250mm de 
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longueur et de porosité 5µm (Phenomenex®). La phase mobile utilisée est un mélange 

eau/acétonitrile/ tétrahydrofurane et le mode d’élution est un gradient s’étendant sur 80 

minutes d’acquisition à un débit de 1mL/min. La mise au point et la validation de la méthode 

pour le dosage des monomères constitutifs des lentilles intraoculaires est développée dans 

l’annexe 2. Les échantillons analysés sont ceux décrits dans le chapitre I partie I. Chaque 

échantillon est analysé à trois reprises (n=3). Les données sont acquises à l’aide du logiciel 

Chromeléon® v6.80 (Dionex, France). 

L’analyse qualitative a été réalisée au moyen des profils tridimensionnels des échantillons 

analysés. L’analyse quantitative a été menée spécifiquement sur chaque composé au moyen 

de la détermination des aires sous courbes pour l’ensemble des composés élués, puis de façon 

isolée pour chaque composé. 

Plusieurs analyses statistiques sont conduites : 

- La comparaison de l’aire totale moyenne pour chaque condition de vieillissement 

entre les différents échantillons (analyse de variance) ; 

- La comparaison de l’aire totale moyenne de l’ensemble des échantillons d’une 

condition en fonction des conditions de vieillissement (analyse de variance) ; 

- La comparaison de la distribution de chacun des composés élués par échantillon au 

sein d’un même groupe de vieillissement (test du Chi2) ; 

- La comparaison de la distribution moyenne de chacun des composés élués dans un 

même groupe de vieillissement comparés aux autres groupes de vieillissement (test du 

Chi2). 

4. Cinétique de relargage des CFMM 

Trois implants enVISTA®, d’un même lot, ont été vieillis simultanément selon le protocole de 

photo-oxydation combinée à l’hydrolyse de longue durée.  

Une analyse par RP-HPLC de la solution de vieillissement a été faite aux temps suivants :  

30 min : 60 min ; 90 min ; 120 min ; 240 min : 360 min ; 420 min ; 720 min ; 960 min ; 1800 

min ; 2280 min ; 3600 min et 4620 min. 

Le volume total de solution de vieillissement devant rester fixe, à chaque temps d’analyse, le 

volume prélevé a été remplacé par un volume équivalent de solvant. Chaque mesure de 

cinétique prend en compte le facteur de dilution et la perte de matière liée au prélèvement du 

temps d’analyse précédant.  
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Pour comprendre le devenir des composés relargués lors de photo-oxydation, à la 4ème heure 

de vieillissement, les implants ont été transférés dans de nouvelles SV. Les anciennes 

solutions ont été maintenues dans l’enceinte afin de suivre leur stabilité à la photo-oxydation. 

Des prélèvements ont été réalisés toutes les 24 heures puis analysés par RP-HPLC selon la 

méthode décrite en annexe 2. Le volume prélevé n’a pas été renouvelé car l’implant, la source 

d’apparition des CFMM, n’était plus présent. 

5. Mesure de l’angle de contact 

L’analyse de la surface est faite conjointement par l’analyse de la mouillabilité et de la 

rugosité de surface. 

La mouillabilité est réalisée par mesure de l’angle de contact à l’aide d’un goniomètre G40 

(Krüss, Allemagne) couplée au logiciel Digidrop® (GBX, Dublin Irlande). Pour l’implant 

enVISTA® dont la surface est hydrophile, une goutte de 1µL de glycérol a été déposée sur la 

surface. 

6. Mesure de la rugosité de surface 

Sur la base des travaux de Lombardo et al., la rugosité de surface des implants a été menée 

par microscopie à force atomique (Atomic Force Microscopy ou AFM)254. Les mesures sont 

faites à l’aide d’un AFM Innova® (Brücker, France). Pour limiter la dégradation de la surface, 

le mode tapping dans l’air a été préféré au mode continu. La fréquence de résonnance du 

cantilever était de 320 kHz pour une pointe en silicone dotée d’une constante de raideur de 

42N/m (modèle NCHV-A, Brücker, France). Pour chaque image, la rugosité est mesurée sur 

le trajet aller-retour de la pointe. L’analyse de l’état de surface est la somme de plusieurs 

observations. La première est la rugosité de surface. Les valeurs Ra et Rq de rugosité sont 

calculées par la hauteur et la profondeur des aspérités présentes en surface (figure 27).  

 
Figure 27 : Formule de calcul de la rugosité quadratique moyenne 

Rq est la rugosité moyenne quadratique, N est le nombre d’écart de valeur rj relevée. 
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L’évaluation de la rugosité est associée à une analyse qualitative de la surface. Le contraste de 

phase et la friction de la pointe lors de son déplacement son des indications sur l’homogénéité 

de la surface analysée. 

La méthode a été mise au point pour l’analyse de six zones non contiguës réparties dans deux 

régions de l’implant. La partie centrale de la lentille et la partie périphérique sont analysées 

chacune en trois zones. Chacune des six zones est analysée en six sous-zones continues. Lors 

du développement de la méthode d’analyse, les sous-zones ont été imagées à 1µm² ; 3µm² ; 

5µm² ; 10µm² et 20µm². Seule la zone de 10µm², représentative de l’état de surface, a été 

conservée pour les analyses statistiques des données. 

La stéréographie des zones et sous-zones est résumée dans la figure 28. 

 
Figure 28 : Représentation schématique du protocole d'imagerie des surfaces par AFM 

Dans le cercle, les trois zones centrales en périphérie du cercle les trois zones proches du bord de l’implant. Chaque zone est 

imagée en six sous-zones (carrés marron représentés dans le détail à droite de la figure). 

 

Les paramètres caractéristiques de la rugosité et de la texture de la surface ont été évalués à 

l’aide du logiciel Gwyddion® v2.35 (Czech Metrology Institute, République Tchèque). 
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Le principal paramètre retenu est la rugosité de surface ou Rq. L’équation figure 27 détermine 

la hauteur moyenne des pics et des creux à partir de la hauteur médiane définie comme plan 0 

de l’image. 

 

Les valeurs de rugosité maximale positives (Rmax) et négatives (Rmin), évaluant l’amplitude 

maximale des hauteurs, ont été relevées pour chaque surface analysée. 

La texture est analysée par contraste de phase. La représentation graphique d’une coupe 

transversale de la surface est également utilisée pour définir l’évolution globale de la texture. 

L’analyse statistique des données de rugosité est faite par analyse des variances (test de 

Kruskal-Wallis ou ANOVA en fonction de la taille des lots) ou des tests de comparaison de 

moyenne paramétrique (test t de student) à l’aide du logiciel PRISM® (GraphPad v5.01, États-

Unis). 

L’état de surface est évalué pour chaque implant en son centre et sur les bords. Les implants 

d’un même groupe sont comparés entre eux pour déterminer l’homogénéité. Les implants sont 

comparés selon les procédés de vieillissement : hydrolyse, photo-oxydation ou vieillissement 

combiné. Chaque résultat est comparé aux caractéristiques de surface initiale déterminées sur 

des implants neufs. 

B. Analyses biologiques 

1. Dosage immunologique 

L’analyse de l’adhésion des protéines impliquées dans la prévention de la PCO a été mesurée 

par méthode ELISA (enzyme-linked immunosorbent assay) directe. La méthode a été 

développée et validée pour la quantification de la fibronectine humaine adhérente à la surface 

des implants intraoculaires (Cf. annexe 3 et annexe 4). 

2. Analyse de la morphologie cellulaire 

L’impact des lentilles intraoculaires sur la prolifération et la morphologie cellulaire a été testé 

par mise en contact direct de cellules épithéliales de cristallin humain avec les implants. Ces 

cellules ne sont pas cataractées (ATCC n° CRL-11421). La culture cellulaire est faite dans un 

milieu de culture Dubelcco Modified Eagle’s Medium® (DMEM, Sigma, Allemagne) auquel 

20% de sérum de veau fétal (Sigma, Allemagne) est ajouté ainsi que 1% d’antibiotiques 
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(pénicilline 10 000U/mL, streptomcyine 10mg/mL). Les cellules sont conservées dans une 

enceinte à 37°C et 5% de CO2. 

A J0, 50 000 cellules sont déposées dans des plaques pour culture cellulaire de 24 puits. Après 

24 heures de croissance cellulaire, les échantillons testés sont placés sur le tapis cellulaire. 

Après 48 heures de croissance cellulaire supplémentaire, à J3, l’aspect cellulaire est observé 

au microscope binoculaire XDS-2 (Optika, Ponteranica, Italie) avec un grossissement x10. 

Les images sont acquises sur le logiciel Optika Version Pro 2.7 à l’aide d’une caméra 

Optikam pro 5. 

Les implants neufs et les implants vieillis ont été testés. Les monomères constitutifs du 

copolymère ont été testés à trois concentrations différentes : non cytotoxique, cytotoxique et à 

la concentration définie comme générant 30% de cytotoxicité (arbitraire). 

3. Cytotoxicité des composés relargués et des monomères 

L’évaluation de la cytotoxicité des différents échantillons est réalisée sur les principes de la 

norme ISO EN NF 10993-5 relative à l’évaluation biologique des dispositifs médicaux. La 

cytotoxicité est réalisée avec le test de viabilité cellulaire au bromure de 3-(4,5-

diméthylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl tetrazolium ou MTT (Carl Roth, Allemagne). Ce test 

permet de déterminer la viabilité cellulaire en mesurant l’activité de la déshydrogénase 

mitochondriale. A J0, 10 000 cellules épithéliales humaines de cristallin ont été déposées dans 

des plaques pour culture cellulaire à 96 puits. Après 24 heures de croissance cellulaire, les 

échantillons sont mis en contact. Après 48 heures de contact direct, les milieux sont changés 

et 20µL d’une solution de MTT à 5mg/mL sont ajoutés. Après 2 heures d’incubation à 37°C, 

le milieu est retiré puis les cristaux de formazan obtenus par métabolisation du MTT sont 

dissouts en ajoutant 100µL de diméthyle sulfoxyde (DMSO) (Fisher chemicals, Waltham, 

Massachusetts, États-Unis). L’absorbance est lue à 570nm à l’aide d’un lecteur de plaques 

(ELx800 Biotek Instrument Inc Winooski, Vermont, Etats-Unis). La viabilité cellulaire est 

calculée en faisant le rapport de la valeur lue pour l’échantillon sur celle du blanc (différence 

d’absorbance). Chaque échantillon est réparti dans huit puits pour l’analyse. 

Les monomères testés sont ceux constitutifs du copolymère. Des concentrations de 10 000 à 

100 000 ppm (particules par million) dans du DMSO ont été préparées pour chaque 

monomère. Une seconde dilution dans du milieu de culture a été faite pour obtenir une 

concentration finale sur les cellules de 10 à 100 ppm. Le DMSO seul a été utilisé dans les 

mêmes conditions pour réaliser un blanc. 
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Quatre monomères ont été achetés à Sigma-Aldrich (St Louis, Missouri Etats-Unis) : 

l’éthylène glycol diméthacrylate (EGDM), l’éthylène glycol phényle éther acrylate (EGPEA), 

le styrène et le 2-hydroxyéthyle méthacrylate (HEMA) (Cf. annexe 1). 

L’évaluation de la cytotoxicité des solutions de conservation et des solutions de vieillissement 

a été réalisée au moyen d’une mesure de la viabilité cellulaire au MTT selon les mêmes 

conditions expérimentales que pour les monomères. Les échantillons ont eux été traités 

différemment. Les solutions contenant les composés extraits des lentilles intraoculaires ont été 

diluées au demi dans du milieu de culture. Pour chaque échantillon, un blanc a été utilisé pour 

déterminer la cytotoxicité relative. Pour les solutions de vieillissement, le blanc était du sérum 

physiologique placé dans les mêmes conditions expérimentales au sein de l’enceinte à arc au 

xénon. Pour les solutions de conservation, le blanc était du sérum physiologique stérile. 

Enfin, l’évaluation de la cytotoxicité directe induite par les implants neufs et vieillis a été 

réalisée au moyen d’un test au MTT selon les mêmes principes. Les plaques utilisées étaient 

des plaques pour culture cellulaire à 24 puits, la quantité de cellules déposées à J0 50 000 par 

puit et le volume de MTT ajouté à J3 était de 100µL par puit. 

La viabilité cellulaire relative a été déterminée par le calcul des rapports d’absorbance entre 

les puits vides (considérés comme 100% de viabilité) et les puits contenant les implants neufs 

ou vieillis. 

4. Induction de la voie de transdifférenciation épithélio-

mésenchymateuse. 

Selon les principes scientifiques actuellement admis, le TGF-β2 (tissular growth factor) est le 

médiateur cellulaire principal impliqué dans la physiopathologie de la transdifférenciation 

épithélio-mésenchymateuse. L’une des expressions biochimiques de la transdifférenciation est 

l’expression accrue de la fibronectine.  

L’induction de la transdifférenciation par les composés relargués au cours du vieillissement a 

été testée selon le protocole suivant inspiré des travaux de Kurosaka et al.,188 : 

- À J0 10 000 cellules sont déposées dans les puits de plaque de culture cellulaires à 24 

puits ; 

- Après 24 heures de croissance, les échantillons testés et des témoins positifs de TGF-

β2 à trois concentrations (1µg/mL, 5µg/mL, 10µg/mL) sont ajoutés ; 

- Après 3 jours de contact, le milieu de culture est remplacé par du milieu de culture 

frais contenant les échantillons et les contrôles aux mêmes concentrations ; 
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- Après 3 jours supplémentaires de contact, les milieux sont récupérés ; 

- Une quantification de la fibronectine exprimée est effectuée par méthode ELISA sur 

les surnageants à J3 et J7 selon le protocole décrit en annexe 3. 
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Chapitre 2 : Etude des phénomènes de vieillissement 

des copolymères d’acryliques 

I. Analyse thermodynamique du polymère 

A. Analyse thermogravimétrique 

1. Analyse globale de la perte de masse 

Le comportement thermique des implants se manifeste par une perte de masse en deux 

paliers. Les courbes dérivées des thermogrammes ont permis de mieux appréhender et 

quantifier les phénomènes de début et de fin de processus de dégradation. Ainsi, les tracés de 

la figure 29 révèlent deux pics de dégradation correspondant respectivement à la première et 

la seconde perte de masse. Six températures ont été relevées pour caractériser et comparer les 

pertes de masse en fonction des conditions de vieillissement.  

(a) Perte de masse du copolymère neuf 

La perte de masse se déroule en trois phases136,137 (figure 29): 

- La première perte est en moyenne égale à 0,78% de la masse totale de l’échantillon. 

Elle survient avant 150°C et possède trois origines : la perte de l’eau libre présente en 

surface, les impuretés de synthèse et les produits de dégradation liés au stockage de 

l’implant ; 

- Un plateau entre 150°C et 250°C. La perte de masse moyenne est de 0,03%. Celle-ci 

est intermédiaire entre la fin de perte des composés de faible masse moléculaire et le 

début de ruptures de liaisons hydrogène du copolymère ; 

- La seconde perte de masse au-delà de 250°C est la pyrolyse du copolymère.  

L’analyse de la perte totale des implants neufs n’est pas de 100%. La différence est le fait de 

la minéralisation du copolymère lors de sa combustion. Pour les implants neufs, la perte totale 

est de 98,6%. Les résultats sont résumés dans le tableau V.  

 

La variation de 1ère perte de masse est liée à la distribution des chaînes macromoléculaires et 

plus particulièrement les chaînes hydrophiles de poly-(éthylène glycol) et de poly-HEMA151. 
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L’analyse ATG a été réalisée sur une fraction de l’implant. L’écart entre la perte d’eau 

attendue (4% de la masse totale) et la perte de masse mesurée (0,78% en moyenne) est le 

reflet de l’hétérogénéité de distribution des chaînes au sein du copolymère. Le procédé 

industriel d’hydratation du copolymère consiste en un chauffage par palier allant de la 

température ambiante jusqu’à environ 90°C. Ceci implique une localisation différente de 

l’eau d’hydratation et de ce fait sa faible libération aux alentours de 100°C. L’eau qui ne se 

volatilise pas à faible température est donc liée aux chaînes du copolymère. Elle assure le rôle 

de plastifiant ce qui permet au polymère son repliement et le positionnement de la lentille 

dans la capsule lors de la chirurgie. 
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Figure 29 : Détails de l'analyse des pertes de masses en ATG et des dérivations du poids en fonction de la température 
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(b) Perte de masse en fonction du vieillissement de l’implant 

Les valeurs des pertes de masse moyenne, pour chacune des 3 étapes et en fonction des 

conditions de vieillissement sont résumées dans le tableau V. 

Tableau V : Pertes de masse en fonction du vieillissement mesurée par ATG 

 

Globalement, quel que soit le protocole de vieillissement, la perte de masse initiale ne varie 

pas significativement entre les groupes (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p=0,477).  

La perte initiale liée à la déshydratation varie d’un échantillon à l’autre. Il est possible de 

séparer les implants en deux groupes : un groupe à faible perte de masse (<0,78%) et un 

groupe à perte de masse importante (>0,78%). La majorité des implants ont une première 

perte de masse supérieure à 0,78% (Cf. tableau VI). 

Tableau VI : Répartition des échantillons selon leur 1ère perte de masse mesurée en ATG 

 

L’analyse de la distribution montre l’existence d’une différence significative de répartition 

des implants, selon leurs conditions de vieillissement, au sein des deux groupes (n= 22 

implants ; Test du Chi2 au risque α=0,05 ; p<0,001). La photo-oxydation induit des 

modifications, du copolymère, visibles par l’augmentation de la 1ère perte de masse au regard 

de celle des implants vieillis uniquement par hydrolyse. 

Le délai de traitement de l’échantillon, de la fin du vieillissement jusqu’au passage en ATG, 

et la température de la pièce ont été considérés comme pouvant être des biais de confusion. 
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L’analyse des variances par Kruskal-Wallis confirme que la variation de première perte de 

masse est uniquement le fait du vieillissement de l’implant. 

Le taux maximal de perte de masse n’excède pas 1,5% de la masse totale alors que le 

copolymère est hydraté à 4%. L’écart provient de la distribution de l’eau libre et de l’eau liée 

au sein du copolymère. Le résultat confirme l’hétérogénéité observée pour les implants neufs 

et indique qu’au cours du vieillissement une grande partie de l’eau reste liée au copolymère.  

La première perte de masse est également la conséquence des produits de dégradation de 

faible masse moléculaire et de forte volatilité. Ces CFMM sont liés au copolymère par 

liaisons faibles. Celles-ci se rompent à des températures inférieures à 200°C137. Les CFMM 

apparaissent de fait dans la première perte de masse et dans la perte de masse au cours du 

plateau. 

 

Après vieillissement par hydrolyse courte, la première perte de masse et la perte durant le 

plateau diminuent au regard des valeurs moyennes relevées pour les implants neufs (Cf. 

tableau V). Cela peut être attribué au relargage de CFMM et aux impuretés de synthèse. Une 

fois l’implant placé à 37°C, température supérieure à la Tg, la mobilité des chaînes du 

copolymère doit permettre le relargage des CFMM vers le milieu de vieillissement. Les 

conditions du vieillissement artificiel ne permettent pas de générer de nouveaux produits de 

dégradation en quantité suffisante pour compenser la disparition des CFMM. Ainsi, la 

première perte de masse semble en grande partie liée aux CFMM120,155,255. 

Lors de l’hydrolyse forcée, les pertes de masses augmentent du fait de l’apparition de 

nouveaux CFMM, en quantité relativement importante. Ces CFMM ont une masse 

moléculaire et une polarité relatives qui ne leur permet pas d’être relargués lors du 

phénomène de vieillissement. Une partie de l’eau initialement liée au copolymère se libère 

suite aux scissions des chaînes et à la migration des CFMM, toutes deux induites par 

l’hydrolyse forcée. 

 

Le vieillissement par la photo-oxydation seule est également caractérisé par l’augmentation 

des premières pertes de masses. Il peut s’agir de l’apparition de CFMM liés à la photo-

dégradation. Ce résultat indique une nouvelle fois la part importante des produits de 

dégradation du copolymère dans les premières pertes de masse.  

 

Après vieillissement par photo-oxydation combinée à l’hydrolyse sur une courte durée, les 

pertes de masse diminuent. La première perte de masse est légèrement supérieure à celle des 
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implants neufs. Il s’agit là d’espèces libres (eau ou CFMM). La perte de masse lors du plateau 

est fortement diminuée en comparaison avec les implants neufs ou ceux vieillis uniquement 

par hydrolyse courte. Cela indique que le copolymère contient très peu de liaisons faibles. Ce 

comportement est la somme de l’effet de l’hydrolyse qui diminue les pertes de masse, et de 

l’action de la photo-oxydation qui elle augmente conjointement la première perte de masse et 

celle du plateau. Les CFMM générés par photo-oxydation n’ont pas pu se lier par des liaisons 

faibles aux chaînes du copolymère. Les chaînes de poly(éthylène glycol) du polyEGPEA et 

les chaînes de PHEMA ont une plus forte affinité pour les molécules d’eau que pour les 

CFMM de polarité plus faible ce qui expliquerait le peu de formation de liaisons faibles 

caractéristiques de la perte de masse du plateau151,256,257. 

 

La photo-oxydation combinée à l’hydrolyse sur une longue durée modifie les propriétés 

thermodynamiques des implants. En ATG cela se traduit par une augmentation des valeurs de 

1ère perte de masse et de perte de masse durant le plateau au regard des valeurs des implants 

neufs d’une part et celles des implants vieillis par photo-oxydation combinée de courte durée 

d’autre part. Ces valeurs sont à comparer à celles des implants témoins, placés dans un 

contenant opaque au sein dans l’enceinte de vieillissement par arc au xénon, pour lesquels 

l’apparition de CFMM est également présente. Le cumul des deux pertes de charge est 

identique entre les implants témoins et ceux photo-oxydés. Seule la répartition entre la 

première et la seconde perte de masse diffère. Les CFMM du groupe témoin se volatilisent 

plus rapidement que ceux du groupe photo-oxydation combinée (première perte de masse 

supérieure). Les CFMM générés lors de la photo-oxydation sont donc majoritairement des 

composés thermostables, peu volatiles, de faible polarité et dont la masse moléculaire est 

relativement importante. Ces composés sont le fait des réarrangements moléculaires par la 

formation de liaisons faibles avec les chaînes du copolymère. 

 

La comparaison des deux durées de photo-oxydation combinée montre qu’en fonction de 

l’irradiance cumulée, l’apparition de CFMM néoformés par photo-oxydation est plus rapide 

que la perte de composés par hydrolyse, diffusion et relargage. Ainsi ces CFMM peuvent se 

réarranger avec les chaînes de copolymères selon leur affinité (polarité et hydrophobicité). 

Il n’y a pas de différence significative sur la valeur de seconde perte de masse. Toutefois, les 

pertes de masse totale des implants, vieillis par hydrolyse forcée et photo-oxydation combinée 

longue, sont supérieures à celle obtenue pour les implants des autres conditions de 

vieillissement. Cet écart indique que le résidu de la combustion est plus faible signifiant une 
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différence dans les mécanismes de vieillissement du copolymère selon les conditions 

appliquées. 

2. Dérivation de la perte de masse en fonction de la température 

Sur le tracé initial d’ATG, aucune différence significative n’est identifiée entre implants 

vieillis selon les différentes conditions. L’analyse de la dérivation de la masse en fonction de 

la température permet de mieux appréhender l’allure de la perte de masse. 

Pour ce faire, quatre températures sont relevées dont trois concernant uniquement la seconde 

perte de masse liée à la pyrolyse (figure 30) : 

- T1 : Température de fin de première perte de masse ; 

- T2 : Inflexion du début de seconde perte de masse ; 

- T3 : Maximum de la seconde perte de masse ; 

- T4 : Fin de la seconde perte de masse déterminée par la tangente de la pente 

descendante du pic de la seconde perte de charge. 

Le tableau VII et la figure 31 résument les valeurs moyennes relevées en fonction des 

conditions de vieillissement.  
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Figure 30 : Dérivée de la courbe ATG de la perte de masse 

Tableau VII : Relevés de températures des dérivés des courbes ATG des pertes de masse 
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Figure 31 : Comparaison des températures moyennes caractéristiques des pertes de masse  
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(a) Action du vieillissement par hydrolyse sur le copolymère 

Les quatre conditions de vieillissement par hydrolyse sont :  

- L’hydrolyse liée au stockage dans une solution de NaCl 0,9% dans le conditionnement 

primaire (SC) ; 

- L’hydrolyse courte ; 

- L’hydrolyse forcée ; 

- Les implants du groupe témoin de la photo-oxydation. 

Les quatre conditions d’hydrolyse sont caractérisées par une seconde perte de masse 

équivalent pour les quatre températures relevées (T1 à T4) (figure 31).  

La valeur T1 confirme l’observation faite sur la première perte de masse. Cette valeur est le 

reflet de la perte d’eau libre superficielle et de la formation des CFMM. 

Les implants neufs ont une température T1 inférieure à celle des implants vieillis par 

hydrolyse courte. Toutefois, dans les deux cas le pourcentage de perte de masse est identique. 

L’origine de la première perte de masse est de fait différente. La température de vieillissement 

de l’hydrolyse courte permet la mobilité des chaînes et la diffusion des CFMM vers le milieu 

extérieur. Les conditions de l’hydrolyse courte ne permettent cependant pas de générer une 

quantité importante de CFMM. Les CFMM relargués sont remplacés par de l’eau libre qui se 

volatilise à une température T1 supérieure. 

 

L’hydrolyse forcée, pour laquelle la température T1 est proche de celle de l’hydrolyse courte 

mais dont la perte de masse est supérieure, indique que T1 est principalement définie par des 

CFMM libres ne diffusant que peu vers le milieu de vieillissement et une quantité importante 

d’eau libre. Cette observation est cohérente avec celles du gonflement des implants 

hydrophobes en milieu aqueux119,155. Ainsi, la perte de CFMM lors du relargage dépend de 

leur polarité et de la diffusion du milieu de vieillissement au sein des couches superficielles 

de l’implant. Il existe donc un état d’équilibre entre la perte des CFMM et le comblement des 

espaces par l’eau libre. L’équilibre se déplace selon les conditions de vieillissement. 

 

Cet équilibre inclut également un réarrangement des chaînes supramoléculaires selon les 

affinités. Le 2-HEMA, monomère hydrophile, est présent à 26% dans le copolymère. Sa 

présence et l’homogénéité de sa répartition en surface des implants régissent directement la 

capacité de diffusion de l’eau dans le copolymère151. 
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La différence entre les températures T1 et T2 semble inférieure dans le cas de l’hydrolyse 

courte. Cette différence est due à la diminution de la température T2. Ce déplacement indique 

un début de pyrolyse plus précoce en lien avec l’action de l’hydrolyse sur le copolymère. 

Cette tendance n’est pas retrouvée dans l’hydrolyse forcée pour laquelle la température lors 

du vieillissement permet la réticulation du copolymère et le réarrangement des chaînes avec 

des CFMM. La réticulation réduit la diffusion de l’eau dans le copolymère et donc limite son 

hydrolyse151.  

 

Lors de l’hydrolyse courte, la diminution de la température T3 confirme la perte de stabilité 

thermique du copolymère. A l’inverse, lors de l’hydrolyse forcée l’augmentation de T3 

confirme la réticulation du copolymère. Celle-ci est liée à la perte de CFMM, principalement 

des chaînes alkyles peu polaires, autorisant un rapprochement des chaînes principales 

d’acrylates et leur réticulation. 

La température T4 est plus faible que pour les implants neufs. Cela est lié à une plus grande 

proportion de matière dotée d’une grande stabilité thermique au sein du copolymère due à la 

réticulation des chaînes et une diminution de la distribution des masses. 

 

En résumé, l’hydrolyse courte à une température de 37°C, donc supérieure à la Tg (28C°), se 

caractérise par une diminution des premières pertes de masse. Elle est en lien avec un 

relargage très précoce dans le milieu de CFMM piégés par l’immobilité des chaînes à la 

température de stockage de l’implant. Ces CFMM, tout comme l’étalement du pic de seconde 

perte de masse, sont le fait de l’hydrolyse. Celle-ci se produit lors du stockage et lors du 

vieillissement de l’implant qui modifie sa stabilité thermique. L’ajout d’une forte température 

lors de l’hydrolyse forcée accentue l’action de l’hydrolyse mais s’accompagne également 

d’une réticulation dont la finalité est la formation de sous-unités thermiquement plus stables. 

En parallèle, la diffusion du milieu dans l’implant, qui est permise par la température de 

vieillissement, accélère les échanges. 

(b) Action de la photo-oxydation sur le copolymère 

Après vieillissement par photo-oxydation courte, qu’elle soit combinée ou non à l’hydrolyse, 

la température T1 n’est pas différente de celle des implants neufs. Au regard des pertes de 

masses et du comportement des implants vieillis uniquement par hydrolyse, il apparaît que la 

photo-oxydation courte génère des CFMM ayant les mêmes comportements thermiques que 

ceux générés lors du stockage du copolymère (implant neuf). Cependant, la durée d’hydrolyse 
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étant inférieure, l’action de l’eau sur la formation des CFMM est limitée. Lors de la photo-

oxydation combinée longue, la température T1 est voisine de celle des implants vieillis par 

hydrolyse courte. La perte de masse suit la même répartition que pour les implants vieillis par 

hydrolyse forcée. L’hydrolyse des chaînes macromoléculaires à lieu en parallèle du 

réarrangement et de la réticulation des chaînes du copolymère. La réaction est permise, non 

pas par la température de vieillissement (34°C) mais, par les radicaux libres produits lors de 

l’exposition aux UV de l’arc au xénon. 

L’action de la photo-oxydation seule et combinée à l’hydrolyse sur la seconde perte de masse 

est présentée figure 32. 

 

 
Figure 32 : Comparaison des dérivées de la masse par la température pour les implants vieillis avec photo-oxydation 

En noir : implant neuf sans photo-oxydation, en vert : photo-oxydation seule, en bleu : photo-oxydation combinée à 

l’hydrolyse courte durée, en rouge : photo-oxydation combinée à l’hydrolyse longue durée. 

 

La photo-oxydation conduit à des modifications des propriétés thermiques de l’implant. Les 

courbes ATG obtenues montrent un déplacement du tracé vers des températures plus 

importantes. Ce résultat indique la présence d’espèces caractérisées par une plus grande 

stabilité thermique. Cela confirme les observations liées aux premières pertes de masse. La 
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perte de CFMM lors du vieillissement permet, après leur diffusion au sein de la matrice du 

polymère, un rapprochement des chaînes supramoléculaires facilitant ainsi leur réticulation. 

Le décalage des courbes en fonction du temps de photo-oxydation s’explique en plusieurs 

points en fonction de la durée de photo-oxydation : 

- La température T2 se déplace vers des températures plus importantes. Cela confirme 

la présence de chaînes supramoléculaires d’une plus grande stabilité thermique.  

- La température T1 reste stable augmentant de facto la différence de températures entre 

T1 et T2. Cela s’accompagne d’une première perte de masse et d’une variation de 

masse au plateau plus importante correspondant à la volatilisation des CFMM produits 

lors du vieillissement ; 

- La température T3 est décalée en fonction de l’irradiance cumulée. De plus, la hauteur 

du pic de seconde perte de masse augmente à mesure qu’il se décale vers des 

températures supérieures ; 

- La température T4 est plus faible pour les implants subissant la photo-oxydation la 

plus poussée. 

Tout comme pour les implants vieillis par hydrolyse forcée, la réticulation du copolymère est 

déterminée par l’évolution des températures T2 et T3. Au cours de la photo-oxydation, le 

copolymère se transforme en une entité homogène plus stable aux fortes températures. 

L’analyse comparative montre que la réticulation s’accentue en présence du milieu aqueux. 

L’eau diffuse dans l’implant lors d’un vieillissement réalisé à une température supérieure à 

celle de la Tg du copolymère. Cela permet la diffusion des CFMM en fonction de leur polarité 

et de leur poids moléculaire. La diffusion diminue l’encombrement stérique entre les chaînes 

leur permettant de se rapprocher et de réticuler. Le phénomène s’amplifie par la mobilité de 

l’eau. Aux températures de vieillissement l’eau liée peut se libérer en fonction du 

réarrangement des chaînes et de leur hydrophobicité. La migration vers le milieu extérieur 

concentre les produits néoformés en surface de l’implant. Cette accumulation explique la forte 

première perte de masse ainsi que la perte de masse observée durant le plateau entre 150°C et 

250°C. Trois raisons principales expliquent que toutes les entités migrant vers la surface ne 

puissent pas toutes être relarguées :  

- La température proche de la Tg limite la mobilité des chaînes et donc la migration et 

l’exsudation ; 

- La forte quantité de produit de dégradation, se formant en fonction de la durée de 

photo-oxydation, génère un encombrement et par extension un gradient des différents 

CFMM du cœur de l’implant vers la surface ; 
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- La réaction de toutes ces espèces concentrées en surface. Le réarrangement des 

chaînes hydrophiles avec les CFMM hydrophobes est possible et d’autant plus facilité 

en milieu salin tels que l’humeur aqueuse ou le milieu de vieillissement artificiel 

utilisé257. Ainsi, une réorganisation majeure en surface de l’implant doit se produire au 

cours du vieillissement. Celle-ci est le fait d’un équilibre entre diffusion du milieu de 

vieillissement dans l’implant et relargage des CFMM polaire mobiles vers le milieu de 

vieillissement. 

 

En résumé, la réticulation est corrélée à l’irradiance totale reçue par l’implant. L’hydrolyse 

des chaînes et les radicaux libres produits par les rayons UV sont les deux facteurs principaux 

de la réticulation des copolymères au cours de leur vieillissement. 

B. Analyse calorimétrique différentielle (DSC) 

1. Caractéristiques thermodynamiques basales 

La transition vitreuse Tg du copolymère, indiquant son passage de l’état vitreux vers l’état 

caoutchouteux, se situe entre 15°C et 40°C (Cf. tableau VIII). La capacité calorifique de cette 

Tg est faible. Une seconde transition vitreuse est présente vers 70°C. Toutes deux sont très 

étirées ce qui est le signe d’une grande plasticité du copolymère (figures 33 & 34). Celle-ci 

est due à la présence de l’eau liée et probablement à la présence des chaînes de polyéthylène 

glycol et de styrène.  

Il n’existe pas de cristallisation. De plus, l’absence de fusion confirme le caractère amorphe 

du copolymère. 

2. Action du vieillissement 

Les valeurs de la première Tg et de la capacité calorifique mesurées sont résumées dans le 

tableau VIII. L’analyse statistique met en évidence une différence significative du ∆Cp en 

fonction du vieillissement (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p=0,014). Celle-ci est 

liée aux valeurs de ∆Cp des implants vieillis par photo-oxydation combinée.  
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Tableau VIII : Valeurs des Tg et des ∆Cp moyennes selon les conditions de vieillissement 

 

 

 
Figure 33 : Tracé DSC des implants uniquement vieillis par hydrolyse 

En noir implant neuf, en bleu hydrolyse courte, en vert hydrolyse forcée, en rouge implant témoin. 

 

L’action de l’hydrolyse courte ne modifie pas l’aspect des deux transitions vitreuses. Lors de 

l’hydrolyse forcée, la première transition vitreuse est scindée en deux nouvelles transitions 

vitreuses. La première Tg est à une température voisine de 15-17°C et semble plus marquée 

que la Tg située à 30°C. L’apparition de la seconde transition vitreuse illustre un mécanisme 

de restructuration du copolymère générant une seconde zone amorphe au sein du copolymère.  
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La transition vitreuse à 70°C apparaît également comme étant plus marquée que pour les 

implants neufs ce qui rejoint les observations faites en ATG signalant un phénomène de 

réticulation du copolymère (figure 33). 

3. Action de la photo-oxydation sur les propriétés 

thermodynamiques du copolymère 

La photo-oxydation de courte durée, seule ou combinée, n’a pas d’action suffisante pour 

modifier l’aspect de la transition vitreuse du copolymère. Il n’y a pas d’apparition d’une 

seconde zone amorphe ou d’un quelconque réarrangement supramoléculaire au sein du 

copolymère. 

 
Figure 34 : Tracé DSC des implants vieillis par photo-oxydation 

En noir implants neufs, en bleu photo-oxydation seule, en vert photo-oxydation combinée à l'hydrolyse courte durée, en 

rouge photo-oxydation combinée à l'hydrolyse longue. 

 

Les thermogrammes obtenus par DSC des implants vieillis par photo-oxydation combinée à 

l’hydrolyse montrent une modification de la première transition vitreuse (figure 34). La 

modification de la transition vitreuse est également perçue par l’élévation du ∆Cp des 

implants vieillis par photo-oxydation (test t de student au risque α=0,05 ; p<0,05). La seconde 

transition vitreuse à 70°C est également plus marquée. Celle-ci se décale sensiblement vers de 
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plus faibles températures ce qui peut être la conséquence d’une diminution des liaisons PEG-

styrène228. Le même décalage est observé lors de l’hydrolyse forcée (tracé vert figure 33). 

L’absence de modificateurs majeures pour les transitions vitreuses des implants vieillis par 

photo-oxydation seule confirme la nécessité de l’hydrolyse conjointe à la photo-oxydation 

dans le réarrangement supramoléculaire du copolymère. 

Ces deux résultats confirment ceux obtenus en ATG. Le copolymère réticule progressivement 

par rapprochement des chaînes d’acrylates. Le rapprochement des chaînes du copolymère est 

permis par la rupture des chaînes alkyles latérales et le déplacement de l’eau liée. 

II. Relargage des composés de faible masse moléculaire 

A. Analyse qualitative 

L’analyse qualitative est réalisée sur les solutions de conservation (SC). Les composés 

détectables dans ces solutions sont le reflet d’un processus de relargage qui intervient au cours 

d’un vieillissement naturel de l’implant lors du stockage dans son conditionnement primaire. 

Ce premier résultat conforte les résultats et les conclusions de l’analyse thermodynamique 

selon lesquels l’implant subit une perte de CFMM par migration vers le milieu extérieur en 

contact direct avec la surface.  

Ce vieillissement se produit à l’abri de la lumière et à température ambiante ; c’est à dire 

inférieure à la température de l’humeur aqueuse. Les SC analysées sont celles des implants 

dont la date de fabrication est estimée inférieure à un semestre. 

Les chromatogrammes, obtenus par l’analyse RP-HPLC des SC, montrent deux séries de 

composés de CFMM (figures 35 et 36). Ces deux groupes se distinguent par leur ordre 

d’élution et leurs caractéristiques spectrales. 

1. CFMM du groupe I 

Le premier groupe, élué entre 0 et 8 minutes, comporte des composés dont les λmax sont peu 

caractéristiques. Trois composés majoritaires ont une intensité supérieure à la limite de 

détection, qui correspond au bruit de fond de la ligne de base. Leurs temps de rétention (TR) 

sont : TR1= 3,3 minutes ; TR2= 5,3 minutes et TR3= 6,5 minutes. 
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Le composé à 3,3 minutes présente sur le chromatogramme tridimensionnel un λmax à 

240nm. Cette caractéristique spectrale ne correspond à aucun des monomères connus du 

copolymère. 

Les autres composés n’absorbent que très peu aux faibles longueurs d’ondes mais présentent 

sur le chromatogramme 3D un maximum autour de 250-260 nm. Ce λmax est caractéristique 

des groupes styréniques. Le composé correspondrait à un dérivé du styrène, qui est l’un des 

monomères constitutifs de l’implant. Cependant, le styrène est élué à 27 minutes dans ces 

conditions. 

L’origine de ces deux composés, très polaires, dont le λmax évoque la présence d’un cycle 

aromatique, pourrait provenir de la dégradation du styrène et de l’éthylène glycol phényle 

éther acrylate (EGPEA) suivi d’une recombinaison avec des groupements polaires. L’EGPEA 

est un des constituants majeurs du copolymère. Les deux composés pourraient également être 

des produits de la dégradation et de la recombinaison d’impuretés de synthèse ou des dérivés 

d’anti-UV de la famille des Tinuvin®. Ces additifs sont utilisés pour limiter les dégradations 

induites par la photo-oxydation des copolymères13. Une analyse de surface en spectrométrie 

photoélectrique X a permis de mettre en évidence la présence d’atomes d’azote inclus dans 

des cycles aromatiques. Ce résultat est le seul appuyant l’hypothèse de la présence d’un anti-

UV dans l’implant enVISTA® et son potentiel de relargage dans la solution de conservation 

des implants. 

2. CFMM du groupe II 

Le second groupe de composés est élué entre 8 et 15 minutes. Les composés principaux 

relargués diffèrent de ceux du premier groupe par la régularité des intervalles entre leurs 

temps de rétention et par les λmax relevées sur le chromatogramme tridimensionnel (figure 

36). Le premier λmax vers 218nm ne correspond pas à un groupement chimique 

caractéristique. Le second λmax vers 270nm, est caractéristique d’un noyau aromatique 

associé à un hétéroatome possédant un doublet non liant conduisant à une transition 

électronique n�π*. Celle-ci qui entraîne un effet bathochrome par rapport au λmax du noyau 

aromatique. Ce motif explique l’absorbance à 270nm de l’EGPEA monomère, constitutif du 

copolymère (Cf. annexe 2). Toutefois, dans ces conditions chromatographiques, l’EGPEA est 

élué à 24 minutes alors que l’ensemble des composés relargués est élué avant 15 minutes. De 

plus, la SC analysée ne comporte aucun composé élué à 24 minutes. Les CFMM du groupe II 

seraient des produits de scission des chaînes d’EGPEA. De plus, l’évolution de leur temps de 
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rétention impliquerait une recombinaison avec des motifs récurrents formant une chaîne 

alkyle. La longueur de cette chaîne expliquerait la progression régulière des temps de 

rétention. 

L’analyse en chromatographie liquide couplée à une spectrométrie de masse (LC/MS) n’a pas 

permis l’évaluation des masses de chacun des composés. La faible ionisation de l’EGPEA et 

des composés relargués de l’implant, quel que soit le mode d’ionisation, à laquelle s’ajoute la 

modification de la structure moléculaire dans la source de la spectrométrie de masse, ne 

permettent que de confirmer la parenté structurale entre les différents composés relargués et 

l’EGPEA. 
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Figure 35 : Spectrogramme bidimensionnel des CFMM relargués dans la solution de conservation (λ218nm) 

 
Figure 36 : Chromatogramme tridimensionnel des CFMM relargués dans SV photo-oxydation combinée longue 
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B. Analyse quantitative 

L’analyse quantitative et statistique des composés relargués dans la SC a été réalisée sur six 

échantillons (figure 37). 

 
Figure 37 : AUC totales des CFMM du groupe II des solutions de conservation (λ 218nm) 

L’AUC moyenne des CFMM du groupe II pour les six SC est de 1,18mAU*min (±0,12) avec 

une variance faible. L’AUC totale entre les diffère significativement entre les six SC 

analysées (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p<0,001). Les variances au sein d’un 

même lot ne sont donc pas homogènes malgré une provenance identique (lot identique, 

numéros de série qui se suivent). L’hétérogénéité observée sur le relargage des CFMM du 

groupe II signe la variabilité intra-lot et inter-implant.  

 

L’histogramme de la figure 38 permet de révéler que l’ordre de grandeur relative des 

composés, les uns par rapport aux autres, reste identique pour les six SC. L’AUC relative du 

composé à 8 minutes est l’AUC majeure dans tous les échantillons.  

De plus, l’analyse permet de révéler une variation des proportions relative de chacun des 

composés. Cette variation se retrouve dans les valeurs absolues d’AUC pour les six 

échantillons (figure 39). Toutefois, l’analyse de la distribution du profil de relargage des 

CFMM du groupe II des SC ne permet pas de conclure à l’existence d’une différence 

significative (test du Chi2 au risque α=0,05). 
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Figure 38 : AUC relatives des CFMM du groupe II des solutions de conservation (λ 218nm) 

 
Figure 39 : AUC absolue des CFMM du groupe II des solutions de conservation (λ 218nm) 
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Cette variation est à mettre au regard de la variation globale de l’AUC totale mesurée pour les 

composés du groupe II. L’hétérogénéité observée sur le relargage concerne l’ensemble des 

CFMM. Le relargage reste qualitativement le même mais ne semble pas se produire à la 

même vitesse pour tous les implants au sein d’un même lot de production. 

C. Action de l’hydrolyse sur le relargage 

1. Hydrolyse courte 

L’hydrolyse courte est reproduite par un vieillissement artificiel des implants. Deux implants 

issus du même lot de production ont été placés dans du sérum physiologique à 37°C durant 72 

heures à l’obscurité. 

(a) Comparaison entre implants vieillis 

Ce procédé de vieillissement, très court et peu agressif, conduit toutefois à un relargage de 

CFMM dans la solution d’hydrolyse (figures 40 et 41). Tout comme pour le relargage observé 

dans les solutions de conservation, il existe une différence entre les AUC totales des deux 

implants (test t de Student au risque α=0,05 ; p<0,001). La comparaison des profils ne permet 

pas de mettre en évidence une différence significative (test du Chi2 au risque α=0,05 6ddl ; 

p=0,067). Le relargage concerne principalement des CFMM du groupe II (figures 39 et 40). 

En effet, très peu de CFMM sont élués avant 8 minutes et après 15 minutes (figure 40).  

Les AUC moyennes relatives de chaque composé diffèrent significativement, à l’exception 

des composés élués à 9,5 minutes, 10,8 minutes et 11,7 minutes (test t de student au risque 

α=0,05). La différence majeure concerne le composé élué à 8,1 minutes pour lequel le ratio 

des AUC pour les deux implants est proche de 10. 
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Figure 40 : Spectrogramme bidimensionnel des CFMM du groupe II des SV hydrolyse courte (λ218nm) 

 

 
Figure 41 : Chromatogramme tridimensionnel des CFMM relargués dans les SV hydrolyse courte 
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(b) Comparaison SC versus SV hydrolyse courte  

Les conditions de vieillissement par l’hydrolyse courte sont proches de celles du 

vieillissement naturel de l’implant lors du stockage dans la solution de conservation. 

L’analyse des profils de la SV hydrolyse courte versus SC en proportion relative de chaque 

composé confirme qu’il s’agit des mêmes CFMM. Cependant l’analyse met également en 

évidence un profil de distribution des CFMM qui diffère fortement, principalement pour le 

composé élué à 8,4 minutes (test du Chi2 au risque α=0,05 ; 8ddl ; p<0,001). 

La différence de distribution s’explique également par le CFMM élué à 10,8 minutes dans la 

SV mais absent de la SC (figure 42). 

 

 
Figure 42 : AUC relative des CFMM du groupe II relargués dans SC et SV hydrolyse courte d’un même implant 

 

Ces résultats permettent de confirmer le phénomène de relargage à partir de l’implant vers le 

milieu. Les observations faites dans les SC ne concernent donc pas un relargage du 

conditionnement primaire vers le milieu ou la présence d’additifs. Le temps de contact lors de 

l’hydrolyse courte, en comparaison avec celle dans la SC, permet d’expliquer la quasi absence 

de composés élués avant 8 minutes et après 15 minutes. 
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L’analyse quantitative les CFMM du groupe II révèle une variation importante de l’AUC 

totale. Elle est significativement inférieure dans les SV de l’hydrolyse courte par rapport à la 

SC confirmant que l’absence de CFMM, en dehors de ceux du groupe II, est liée à un temps 

de contact milieu-implant trop court (test t de Student au risque α=0,05 ; p<0,001). Ainsi la 

genèse, et par conséquent la migration des CFMM dans le milieu de contact, apparaît comme 

corrélée au temps. 

2. Hydrolyse forcée 

Le protocole d’hydrolyse forcée évalue simultanément le phénomène de relargage lié à 

l’hydrolyse et celui lié à la température. 

Les solutions de vieillissement analysées par RP-HPLC montrent un relargage 

qualitativement identique à celui de l’hydrolyse courte et du vieillissement naturel dans les 

SC autant pour les CFMM du groupe I que ceux du groupe II (figures 43 et 44). 

Les CFMM du groupe I présentent des intensités d’absorbances supérieures que pour les SV 

hydrolyse courte ou les SC. Les composés dont le signal est supérieur à la limite de détection 

ont, pour quelques-uns, des caractéristiques spectrales propres.  

Deux composés très polaires, élués à 3,2 minutes et 3,4 minutes présentent un maximum 

d’absorbance proche de 260nm. Deux autres composés, élués à 4,0 et 5,3 minutes présentent 

des λmax à 270nm et 280nm.  

L’AUC totale des CFMM du groupe II relargués lors de l’hydrolyse forcée est de 8,30 

mAU*min. En y ajoutant les CFMM du groupe I, peu présents dans la SC, l’AUC totale est 

de 8,75 mAU*min. L’AUC totale de tous les CFMM est quatre à cinq fois supérieure à celle 

mesurée dans les SV hydrolyse courte ou dans les SC.  

L’analyse statistique de distribution des CFMM du groupe II (figure 45) permet de conclure la 

présence d’une différence significative entre SV hydrolyse forcée et SC ainsi qu’entre les 

deux SV par hydrolyse (test du Chi2 au risque α=0,05 ; p<0,001). 

  



 120

 
Figure 43 : Spectrogrammes bidimensionnels à 218nm des CFMM en fonction du type d’hydrolyse 

SC en rouge, SV hydrolyse courte en bleu et SV hydrolyse forcée en vert. 

 

 
Figure 44 : Chromatogramme tridimensionnel des CFMM de SV hydrolyse forcée 
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3. Comparaison des différentes conditions d’hydrolyse sur le 

relargage 

 
Figure 45 : AUC relative de chaque composé du groupe 2 pour les SV hydrolyse et SC 

La figure 45 illustre les proportions relatives des CFMM du groupe II ubiquitaires des trois 

conditions de vieillissement. Cependant, plusieurs différences sont à relever. Celles-ci 

permettent de comprendre le mécanisme d’hydrolyse du copolymère. Deux paramètres 

expliquent les différences observées : le temps d’hydrolyse et la température à laquelle 

l’hydrolyse est réalisée. 

Du point de vue quantitatif, le relargage lié à l’hydrolyse du copolymère est une diffusion 

temps-dépendante. En effet, le relargage est plus important dans les SC que les SV dans les 

conditions d’hydrolyse courte. De plus, le relargage durant l’hydrolyse est accéléré par 

l’énergie fournie au système par la température du vieillissement. Dans le cas de l’hydrolyse 

forcée la température fixée à 70°C intensifie le relargage. L’aire sous courbe totale en unité 

arbitraire des composés entre 8 et 15 minutes, mais également ceux avant 8 minutes, est 

supérieure à celle de la SC. Le temps de l’hydrolyse forcée est inférieur à celui du stockage. 

En effet, le stockage avant analyse des lentilles est estimé entre 90 et 120 jours à température 

ambiante contre 60 jours à 70°C pour l’hydrolyse forcée. 
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Le temps et l’énergie fournie au système n’ont pas le même effet sur tous les composés 

auquel cas, les profils en AUC relative seraient équivalents quelles que soient les conditions 

d’hydrolyse appliquées. La figure 45 permet de constater que la proportion de chaque 

composé évolue différemment selon les conditions de vieillissement. 

À l’exception du composé à 8 minutes, dont l’intensité est supérieure dans la SC que dans les 

SV, et le pic à 11,7 minutes, uniquement présent dans SV hydrolyse forcée, la tendance 

qualitative des profils est la même. Seule l’intensité fluctue selon les conditions. 

La première approche globale montre que les CFMM les plus polaires et/ou de masse 

moléculaire plus faible, dont les temps de rétention sont courts, sont très présents dans les SC. 

À l’inverse, l’hydrolyse courte ou forcée est caractérisée par une proportion plus importante 

des CFMM élués au-delà de 9,4 minutes. Pour l’hydrolyse forcée, les CFMM élués à partir de 

11 minutes sont proportionnellement très présents au regard des deux autres conditions. 

La comparaison des moyennes des AUC relatives pour les deux SV issues de l’hydrolyse 

montre qu’il n’existe de différence significative que pour deux CFMM : le premier élué à 

10,8 minutes et le second à 13,7 minutes et présentent une moyenne d’AUC relative 

significativement différente (test t de student au risque α=0,05 ; avec pour TR 10,8 min ; 

p<0,005 et pour TR 13,7 min ; p<0,05). 

Le composé le plus polaire, élué à 8 minutes, présente une forte variation selon les conditions 

de vieillissement et de stockage (écart-type de 7%). À l’inverse, le composé élué à 

9,4 minutes semble uniformément présent dans tous les échantillons quelle que soit la 

condition d’hydrolyse (écart-type de 0,29%). 

Le composé à 8 minutes présente un profil d’apparition temps-dépendant (proportion 

supérieure dans SC par rapport à SV courte). Toutefois, trois arguments prouvent que ce 

CFMM est également thermolabile :  

- Sa proportion apparaît d’autant plus faible que la température de vieillissement est 

importante ; 

- L’AUC absolue du composé dans SV hydrolyse forcée est très inférieure à celle de SC 

(pour des temps de vieillissement peu différents) ; 

- L’AUC absolue des deux SV hydrolyse sont équivalentes et non dépendantes du 

temps de contact. 

Le CFMM du groupe II élué à la 14,1ème minute est prépondérant à mesure que les conditions 

de vieillissement s’intensifient. L’élément est absent des solutions de conservation mais 

apparaît dans les deux conditions d’hydrolyse. La proportion la plus importante est retrouvée 

dans l’hydrolyse forcée. 
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Un autre CFMM élué à 11,7 minutes est uniquement présent dans la SV forcée. Ce composé 

serait spécifiquement lié à l’action combinée de l’hydrolyse et de la température. 

Les autres CFMM ont une cinétique de relargage qui semble être temps-dépendante. En 

valeur absolue, les AUC sont toujours supérieures pour les SC en comparaison aux SV 

forcées. Ces dernières sont elles-mêmes supérieures aux AUC des SV courtes. 

L’analyse des proportions montre un relargage très lié aux conditions de stockage. 

L’hydrolyse forcée s’accompagne d’une proportion plus importante des CFMM élués 

tardivement au regard des composés plus polaires. Ces derniers sont principalement présents 

dans la SC des implants.  

La grande variation de la proportion du composé élué à 8 minutes n’explique pas à elle seule 

cette tendance. En effet, l’analyse des proportions relatives, en excluant le composé élué à 8 

minutes de temps d’analyse, « lisse » et tend à confirmer la tendance globale (figure 46). 

L’augmentation de la température induit un relargage de CFMM parmi les moins polaires 

et/ou de masses moléculaires plus importantes. 

 
Figure 46 : AUC relatives des SV selon les conditions d’hydrolyse excluant le CFMM 8min 

Cette modification substantielle du profil de relargage trouve plusieurs explications. Le 

copolymère constitutif de l’implant étudié possède, comme tous les copolymères d’implants 
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en acrylates souples, une transition vitreuse voisine de 28°C. Le copolymère possède 

également la particularité d’être hydraté à 4% de sa masse totale120. L’eau joue le rôle de 

plastifiant dans ce copolymère. En effet, la présence de 2-HEMA, acrylate hydrophile, 

nécessite d’être hydraté pour conserver ses propriétés thermodynamiques et mécaniques151. 

Le fait d’augmenter la température de vieillissement de l’implant, au-dessus de la température 

de transition vitreuse, induit par conséquent une mobilité plus importante des chaînes de 

polymères. La température de 70°C sélectionnée pour les conditions de vieillissement est 

également proche de la température de transition vitreuse du polystyrène qui est un des 

composants du copolymère. 

De fait, la température joue le rôle de catalyseur de l’hydrolyse en augmentant la diffusion du 

milieu dans l’implant et la migration des CFMM formés. Le profil spectral obtenu indique 

que l’hydrolyse concerne principalement les chaînes d’éthylène glycol.  

De plus, comme le supposaient déjà les résultats obtenus en ATG, les impuretés de synthèse 

et les CFMM peuvent polymériser à la température de 70°C en présence d’un milieu salin. Ce 

réassemblage explique la forte proportion relative de CFMM du groupe II, de plus haute 

masse moléculaire et de plus faible polarité, observée en RP-HPLC  

D. Relargage liée à la photo-oxydation combinée à l’hydrolyse 

1. Photo-oxydation combinée de courte durée 

Les caractéristiques rétentives et spectrales des CFMM observés pour la SV photo-oxydation 

combinée courte sont similaires à celles observées des SV par hydrolyse courte. 

Les composés élués à partir des milieux de migration sont également divisés en deux groupes. 

Peu de CFMM du groupe I ont une intensité supérieure à la limite de détection. 

Toutefois, un des CFMM élués présente un λmax à 290nm. Sa présence constitue une 

différence de comportement du copolymère soumis à l’action combinée de l’hydrolyse et de 

la photo-oxydation. Ce CFMM est élué à la 5ème minute. Il présente la même caractéristique 

de rétention qu’un CFMM de SV hydrolyse forcée mais des propriétés spectrales différentes. 

Un deuxième CFMM, élué à 3,5 minutes, présente un λmax à 254nm similaire à celle du 

styrène.  

Un dernier CFMM élué à 6,5 minutes présente également un λmax proche de 280nm 

correspondant à un noyau phénolique. Ces CFMM sont proches de ceux observés pour la SV 

de l’hydrolyse forcée alors qu’ils sont quasi absents dans la SV de l’hydrolyse courte. 
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Les CFMM du groupe II ne présentent aucune différence qualitative de profil spectral. Seules 

les intensités et les proportions relatives de chaque composé diffèrent au regard de ceux 

obtenus par l’hydrolyse seule (courte ou forcée). L’aire sous courbe totale moyenne des 

composés du groupe II est inférieure à celle obtenue pour les SV d’hydrolyse courte, forcée et 

les SC. 

Ces informations relatives aux 2 groupes de CFMM renseignent sur l’action supplémentaire 

de la photo-oxydation sur le vieillissement de l’implant. Le relargage apparaît très 

rapidement, puisqu’il s’agit ici d’un vieillissement de seulement neuf heures à 34°C. 

Cependant, le relargage diffère de celui d’une hydrolyse seule. En effet, la distribution des 

AUC relative de chaque CFMM du groupe II apparaît comme étant significativement 

différente (test du Chi2 au risque α=0,05 ; p<0,001). 

Seuls les CFMM élués à 8 minutes, à 12,4 minutes et à 12,7 minutes ne montrent pas de 

différence significative entre l’hydrolyse courte et la photo-oxydation combinée courte (test t 

de student au risque α = 0,05). 

2. Photo-oxydation combinée de longue durée 

L’intensité des CFMM du groupe I, obtenue dans ces conditions de RP-HPLC, est augmentée 

ce qui permet d’apporter des informations complémentaires quant à leurs structures 

chimiques. En effet, ces composés sont caractérisés par des masses moléculaires faibles mais 

également par l’existence, dans leur structure, de groupements polaires, tels que des 

groupements phénoliques et styréniques, lesquels expliquent les λmax à 290 et 254nm. Le 

chromatogramme montre également d’autres entités dont les absorbances se situent à 230nm 

et dont les temps de rétention sont de 3 minutes et 4,3 minutes (figure 47). 
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Figure 47 : Chromatogramme en 3D des CFMM du groupe I de la SV photo-oxydation combinée longue 

Le spectrogramme bidimensionnel à 218nm (partie haute de la figure 47) montre la faible résolution de la méthode pour les 

CFMM du groupe I.  

 

L’intensité supérieure améliore la résolution du chromatogramme tridimensionnel des CFMM 

du groupe II. Celui-ci permet de révéler la présence de trois λmax. Les deux premières sont à 

212nm et 218nm, la troisième entre 268 et 272 nm (Cf. figure 48 et tableau IX). 

Les variations du 3ème λmax peuvent être attribuées à la présence d’un hétéroatome du 

groupement latéral greffé sur le noyau aromatique. Les CFMM dont le 3ème λmax est proche 

de 271-272nm seraient la conséquence d’un hétéroatome, l’oxygène, dont le doublet 

d’électron libre expliquerait l’effet bathochrome. À l’inverse, les composés dont le maximum 

est à 268-269nm possèderaient un hétéroatome, l’oxygène également, dont les électrons 

seraient moins mobiles révélant ainsi un léger effet hypsochrome. Les autres hétéroatomes, le 

fluor et le soufre, ne sont pas supposés être présents dans les CFMM. La présence d’azote 

dans les CFMM n’a pas pu être prouvée mais demeure une hypothèse peu probable. En effet, 
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l’analyse complémentaire des surfaces par XPS ne montre pas de variation de la proportion 

d’atome d’azote au cours du vieillissement. 

 

Figure 48 : Chromatogramme tridimensionnel des CFMM du groupe II de SV Ph-Ox combinée longue (détail) 

Tableau IX : valeur de la 3ème λmax de chaque CFMM du groupe II 

 

Au-delà des observations qualitatives, l’AUC totale de ces CFMM du groupe II varie 

significativement d’un implant à l’autre (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p<0,001). 

Ce résultat confirme la variabilité intra lot de production mise en évidence lors de l’analyse 

des premières pertes de masse en ATG. Comme le montre la figure 49, il existe un rapport de 

un à trois entre l’AUC totale la plus importante (SV BL 356234) et la plus faible (SV BL 

356088).  
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Figure 49 : AUC totale des CFMM du groupe II relargués dans les SV photo-oxydation combinée longue 

L’analyse du profil de distribution des AUC relative de chaque CFMM du groupe II ne 

montre aucune différence significative entre implants (test du Chi2 au risque α=0,05 ; 

p<0,001). 
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Figure 50 : AUC relatives moyennes des CFMM du groupe II relargués dans SV photo-oxydation combinée de longue durée
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3. Action de l’irradiance cumulée sur le relargage de composés 

de faible masse moléculaire 

L’irradiance cumulée apporte une modification du profil de l’ensemble des CFMM. 

(a) CFMM du groupe I 

Concernant les CFMM du groupe I, l’augmentation de la durée de photo-oxydation permet 

d’augmenter l’intensité au-dessus de la limite de détection (figure 51). Malgré la mauvaise 

résolution de la méthode, les CFMM ont une similarité structurale et rétentive aux deux 

durées de vieillissement. Les CFMM du groupe I sont principalement des chaînes carbonées 

de structures proches, générés par les scissions de chaînes du copolymère sous l’effet de 

l’hydrolyse et l’exposition aux UV.  

 
Figure 51 : Spectrogrammes des CFMM du groupe I en fonction de la durée de photo-oxydation combinée 

(b) CFMM du groupe II 

La durée de photo-oxydation correspond in fine à une quantité d’irradiance cumulée reçue par 

l’implant. La comparaison des profils de distribution des AUC relatives des CFMM du groupe 

II, présentée figure 52, montre la présence d’une différence significative (test du Chi2 au 

risque α=0,05 ; p<0,001). 
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Figure 52 : AUC relatives des CFMM du groupe II selon la durée de photo-oxydation combinée 

 
Figure 53 : Distribution du profil de relargage des CFMM du groupe II selon la durée de photo-oxydation combinée 

La durée de photo-oxydation fait tendre le profil de relargage tend vers des composés de polarité supérieure et/ou de masse 

moléculaire plus faible. 

La différence s’explique par deux phénomènes : 

- L’inversion des proportions relatives. Les CFMM élués avant 10,4 minutes sont 

proportionnellement supérieures pour la longue durée de photo-oxydation combinée à 

l’hydrolyse. Le rapport s’inverse après 10,4 minutes (figure 53) ; 
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- L’absence de CFMM pour une des deux durées de vieillissement. C’est le cas des 

composés élués à 11,7 minutes et 14,1 minutes uniquement présents pour la photo-

oxydation combinée à l’hydrolyse combinée de courte durée ; 

- L’existence de cinétique d’apparition différente selon les CFMM (Cf. tableau X). 

Tableau X : Ratio 2ans/ 2 mois relargage photo-oxydation combinée de 8 à 15 minutes 

 

i. CFMM 8 minutes 

Le premier CFMM à 8 minutes est 160 fois plus abondant dans la photo-oxydation combinée 

de longue durée que dans la photo-oxydation combinée de courte durée alors que l’AUC 

relative de la photo-oxydation combinée de longue durée n’est que 3 fois plus importante 

(figure 52).  

Trois éléments expliquent cet écart : 

- Le relargage de ce CFMM n’est pas uniquement lié à la photo-oxydation ;  

- D’autres CFMM ont une vitesse de relargage supérieure en fonction de l’irradiance 

cumulée ce qui diminue de fait la proportion du CFMM 8 minutes ;  

- La thermolabilité du CFMM 8 minutes mise en évidence lors de l’analyse de SV 

hydrolyse forcée.  

Concernant ce dernier point, lors de la photo-oxydation, la température est maintenue à 34°C. 

Celle-ci ne peut donc pas expliquer la faible proportion relative évaluée dans la SV photo-

oxydation combinée de longue durée. Ce résultat est confirmé par la SV des implants témoins 

de la photo-oxydation combinée longue (SV témoins). 
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L’effet de la photo-oxydation sur la cinétique du CFMM 8 minutes est mis en évidence par 

l’analyse croisée des SV témoins, SV hydrolyse courte et SV photo-oxydation combinée 

courte. 

D’une part, les SV témoins contiennent une quantité absolue du composé 8 minutes identique 

à celle de la SV hydrolyse courte. Cela confirme qu’au sein de l’enceinte à arc au xénon, 

l’hydrolyse sur l’implant est identique à celle observée lors de l’hydrolyse courte. 

D’autre part, pour une durée de vieillissement 10 fois supérieure dans SV témoin, l’AUC du 

composé 8 minutes n’est que 2 fois supérieure à celle observée dans SV photo-oxydation 

combinée courte. De même, l’AUC de la SV photo-oxydation combinée longue est 30 fois 

celle des SV du groupe témoin pour une même durée de vieillissement.  

Ces résultats prouvent l’effet catalyseur de la photo-oxydation sur le relargage du CFMM 8 

minutes initié par hydrolyse. 

ii.  Autres CFMM 

L’accélération du relargage de CFMM élué à 8 minutes lors de la photo-oxydation est 

inférieure à celle des autres composés. En effet, l’AUC relative diminue en fonction de 

l’irradiance cumulée signifiant ainsi l’augmentation plus importante du taux des autres 

CFMM.  

L’AUC absolue du CFMM 8,4 minutes est 44 fois plus importante dans les SV photo-

oxydation combinée de longue durée que pour la SV photo-oxydation combinée à l’hydrolyse 

de courte durée. Cependant, en valeur relative, cet élément est légèrement plus prépondérant 

dans la SV photo-oxydation combinée courte que longue (38% versus 34%). Ce composé est 

donc très rapidement détectable et reste majoritaire lors de la photo-oxydation combinée 

quelle que soit la durée. Dans les SV d’hydrolyse seule (courte ou forcée), la proportion 

relative du composé 8,4 minutes est de 15-20% contre 35-40% pour les groupe Photo-

oxydation combinée. Cette tendance est confirmée par l’analyse des SV obtenues des 

implants du groupe témoin pour lesquelles l’AUC du CFMM élué à 8,4 minutes est de 20%. 

La stabilité de la proportion du composé 8,4 minutes et l’augmentation de l’AUC relative du 

CFMM 8 minutes sont le reflet d’un mécanisme plus global d’évolution du profil de relargage 

entre 8 et 15 minutes. Les composés relargués au sein du groupe II sont majoritairement des 

entités de polarité plus importante et/ou de masse moléculaire faible en fonction de 

l’irradiance cumulée (figure 52).  
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Ainsi, la distribution du profil des AUC de chaque CFMM relargué change en fonction de 

l’irradiance cumulée (figure 53). Plus celle-ci augmente, plus le profil de relargage tend vers 

des composés de polarité supérieure et/ou de masse moléculaire plus faible. 

Dans cette observation du déplacement du profil de relargage, le CFMM élué à 14,1 minutes 

est l’exemple le plus explicite. L’élément est très présent pour des vieillissements de courte 

durée alors qu’il est non détectable dans les SV des Photo-oxydation combinée longue. Ce 

résultat peut s’expliquer par la sensibilité à la photo-oxydation des composés relargués élués à 

des temps de rétention supérieurs à 8,4 minutes. 

Trois scenarii expliquent la diminution de l’AUC du composé 14,1 minutes : 

- Une libération importante mais éphémère du composé, lequel se dégraderait par 

photo-oxydation ; 

- Une vitesse d’apparition très faible laquelle serait liée à un équilibre entre la vitesse 

d’apparition du composé dans le milieu de vieillissement et la vitesse de dégradation ; 

- Un ralentissement du relargage par réaction des CFMM néoformés avec les chaînes 

libres du copolymère sous l’action croisée de la photo-oxydation et du milieu salin.  

Ces deux dernières explications paraissent les plus vraisemblables. En effet, en AUC absolue 

l’intensité mesurée du composé 14,1 minutes est significativement plus faible dans la SV 

photo-oxydation combinée longue que la courte (0,44 mAU*min versus 0,57mAU*min ; test t 

de student au risque α=0,05 ; p=0,002). Cette explication rejoint également les observations 

faites en ATG notamment l’augmentation de la perte de masse au plateau pour les 

échantillons ayant subi la photo-oxydation combinée de longue durée. 

 

L’équilibre entre la formation et la dégradation de chaque CFMM peut être évalué par le 

calcul des ratios de chaque composé entre l’AUC mesurée au temps court versus temps long 

de photo-oxydation combinée à l’hydrolyse (tableau X).  

Les ratios les plus importants peuvent être associés à un mécanisme d’apparition photo-

oxydation dépendant. Ainsi, le CFMM élué à 9,4 minutes (ratio des photo-oxydations 

combinées longue/courte =183) présente une cinétique d’apparition exponentielle lors d’une 

photo-oxydation.  

Les CFMM détectés après 10,4 minutes, tout comme le CFMM élué à 8,4 minutes, présentent 

un taux quasi similaire dans les deux groupes de vieillissement par photo-oxydation. Le ratio 

tend vers 1 à mesure que le temps de rétention s’allonge. 
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(c) CFMM élués au-delà de 15 minutes 

Des CFMM élués après 15 minutes sont uniquement détectés dans SV photo-oxydation 

combinée longue. Aucun des CFMM ne présente de propriétés spectrales particulières ou 

voisines des propriétés de l’EGPEA ou du styrène. Ces composés élués sont caractérisés par 

une polarité plus faible et/ou une masse moléculaire importante au regard des CFMM des 

groupes I et II. Il peut s’agir de composés de masse moléculaire supérieure à celle des CFMM 

ou d’oligomères issus de la dépolymérisation et de la recombinaison d’entités chimiques 

générées. Ces composés ne présentent pas de second λmax au-delà de 250nm confirmant 

l’absence de groupement chromophores caractéristiques tel qu’un noyau aromatique dans leur 

structure chimique. 

E. Comparaison globale  

1. Photo-oxydation combinée longue – hydrolyse forcée 

Ces deux conditions de vieillissement accéléré permettent selon les normes ISO 10993 de 

mimer deux ans de vieillissement naturel. 

La figure 54 montre l’existence d’une différence majeure des profils de relargage des CFMM 

du groupe II (test du Chi2 au risque α=0,05 ; p<0,001). L’hydrolyse forcée génère des CFMM 

principalement élués au-delà de 10,4 minutes alors que la photo-oxydation longue est 

caractérisée par des CFMM plus polaires élués avant 10,4 minutes (figure 55).  

Les deux conditions de vieillissement apportent une quantité d’énergie importante au système. 

Cette énergie n’induit pas les mêmes modifications et par conséquent ne génère pas les 

mêmes CFMM. Dans le cas de la photo-oxydation l’énergie et le stress oxydant appliqués 

induisent la genèse de CFMM caractérisés par une faible masse moléculaire et une polarité 

importante. La température de l’hydrolyse forcée favorise la mobilité des chaînes du 

copolymère permettant ainsi la genèse et la libération de composés moins polaires et/ou de 

masses moléculaires plus importantes. Dans ce second cas, il s’agit de composés plus 

difficilement extractibles. 
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Figure 54 : AUC relative des CFMM du groupe II relargués par hydrolyse forcée et photo-oxydation combinée longue 

 
Figure 55 : Profil des CFMM du groupe II relargués par hydrolyse forcée et photo-oxydation combinée longue 
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2. Photo-oxydation combinée longue – hydrolyse courte 

La comparaison des profils entre l’hydrolyse courte et la photo-oxydation longue apporte 

davantage d’informations sur l’origine et le devenir de chaque CFMM. Dans ces deux 

situations, le temps d’hydrolyse et la température sont semblables ; seule la photo-oxydation 

intervient. Pour tous les composés, les AUC sont supérieures lors de l’ajout de la photo-

oxydation. 

Il apparaît que le CFMM élué à 8,4 minutes est principalement généré par la photo-oxydation. 

Les proportions des CFMM élués après 10,4 minutes diminuent. Il peut s’agir d’une 

dégradation post-relargage dans la SV ou bien d’une disparition par réaction de 

recombinaison avec un autre composé relargué ou au sein du copolymère.  

Cette diminution relative est liée à l’augmentation de la proportion du composé à 8,4 minutes. 

Ce CFMM pourrait être le produit de la dégradation des autres composés relargués dans un 

premier temps. Selon cette théorie, le composé élué à 9,4 minutes, dont la proportion est 

stable entre l’hydrolyse courte et la photo-oxydation combinée longue, ne serait que le produit 

d’un relargage du copolymère et non lié à la dégradation des autres composés relargués. De 

plus, selon l’hypothèse d’une modification des composés relargués, la scission des CFMM 

pourrait également expliquer la grande quantité de composés élués avant 8 minutes. 

Enfin, l’analyse par RP-HPLC ne permet de détecter que les composés d’une certaine masse 

moléculaire et polarité. L’origine des différents CFMM élués pourrait être le relargage direct 

depuis l’implant vers le milieu mais également être liée à un relargage préalable d’oligomères 

dont le poids moléculaire et la polarité ne permettent pas leur élution dans les conditions 

chromatographiques retenues. En effet, ceux-ci resteraient adsorbés sur la phase stationnaire. 
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III.  Cinétique des composés de faibles masses moléculaires 

A. Cinétique de relargage  

La cinétique de relargage des CFMM du groupe II entre 0 et 240 minutes lors d’une photo-

oxydation combinée à l’hydrolyse montre un relargage très rapide (figure 56). Le signal 

mesuré en RP-HPLC est supérieur à la limite de détection (bruit de fond de la ligne de base) 

dès la 90ème minute. Plusieurs CFMM apparaissent simultanément mais tous n’ont pas la 

même cinétique.  

Le composé à 8 minutes est ici majoritaire en quantité absolue ce qui confirme l’observation 

faite dans les conditions de photo-oxydation courte. Toutefois, la cinétique du composé 8,4 

minutes semble plus rapide expliquant la raison de l’inversion des prépondérances en fonction 

de l’irradiance cumulée observées dans les SV des différentes conditions de vieillissement 

testées. Les composés à 11,4 minutes et 12,1 minutes confirment également les observations 

précédentes. Leur très faible cinétique d’apparition conforte l’idée qu’avec la durée de photo-

oxydation les quantités absolues n’évoluent que très peu, alors que leurs proportions relatives 

chutent.  

Un composé élué à 16,5 minutes, absent des observations précédentes, présente une cinétique 

décroissante. Son absence à T0 semble indiquer qu’il ne s’agit pas d’un élément préexistant 

mais qu’il est relargué de l’implant. Toutefois, sa cinétique, rapidement décroissante, indique 

qu’il est très rapidement dégradé. Sa vitesse de dégradation est supérieure à celle de son 

relargage. L’autre explication serait celle d’un phénomène de relargage massif, rapide et 

éphémère suivi d’une dégradation dans le milieu de vieillissement.  

Au-delà de 240 minutes, le suivi des AUC de chacun des CFMM du groupe II confirme la 

différence de cinétique (figure 57). Le CFMM élué à 16,5 minutes n’est plus détecté indiquant 

que sa dégradation est supérieure à son relargage. Il apparaît également que la cinétique 

d’apparition de tous les CFMM n’est pas linéaire mais se fait par paliers. Les paliers ont lieu 

aux mêmes temps de photo-oxydation pour tous les CFMM détectés. Ce profil de cinétique 

peut être la conséquence de l’équilibre entre le relargage des CFMM et leur dégradation. 

L’allure des tracés peut également être liée au vieillissement du copolymère et à la 

conséquence d’un phénomène de scission –migration puis relargage des CFMM lesquels ne 

serait pas continu mais intervient par vague.  
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Figure 56 : Cinétique précoce du relargage des CFMM du groupe II en fonction de la durée de photo-oxydation 

combinée à l’hydrolyse 

 
Figure 57: Cinétique du relargage des CFMM du groupe II en fonction de la durée de photo-oxydation combinée à 

l'hydrolyse 
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Ces résultats confirmeraient ainsi ceux précédemment obtenus en ATG indiquant l’existence 

d’un gradient de concentration de CFMM au sein du copolymère ; ce gradient serait lié aux 

propriétés de chaque CFMM (masse moléculaire et polarité). 

B. Cinétique des CFMM après relargage 

La cinétique des CFMM seuls soumis aux paramètres de la photo-oxydation combinée est 

présenté figure 58. 

 
Figure 58 : Cinétique des CFMM du groupe II sous l’effet de la photo-oxydation combinée à l’hydrolyse 

Malgré l’absence de l’implant les composés initialement relargués ne disparaissent pas sous 

l’effet de la photo-oxydation ou de l’hydrolyse. Au contraire, leur concentration croît avec 

une cinétique toutefois plus lente que celle observée lors du relargage des implants. En effet, 

en 96 heures d’exposition à la photo-oxydation, la solution de vieillissement contient une 

quantité équivalente à une intensité de 0,41mAU*min/20µL alors que la SV contenant encore 

l’implant a un signal de 4,1 mAU*min/20µL.  

L’apparition des composés ne peut provenir que de fragments relargables à partir du 

copolymère précédemment relargués. Ces composés de masse moléculaire relativement plus 

importante se dépolymériseraient à leur tour sous l’effet de la photo-oxydation formant ainsi 
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des composés de faible masse moléculaire similaires à ceux analysés par RP-HPLC dans les 

SV d’implants. Ces éléments de masses moléculaires et de polarités différentes peuvent alors 

être élués dans ces conditions chromatographiques. Cette cinétique d’apparition des CFMM 

en deux temps permet d’expliquer le délai d’apparition des premiers CFMM à la 90ème minute 

(figure 56) ainsi que la cinétique par palier présentée figure 57. 
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Chapitre 3 : Analyse de la surface par AFM  

I. Caractéristiques de surface des implants neufs  

Les implants neufs sont caractérisés par un profil composé des multiples pics et vallées mais 

d’une rugosité faible et homogène sur l’ensemble des zones mesurées. En contraste de phase, 

la surface est également homogène sans présence de dépôts amorphes ou cristallins (figure 

59). La rugosité a été mesurée pour chaque implant en séparant dans un premier temps le 

centre des bords. Les rugosités des différents implants analysés ont été comparées pour 

déterminer la variabilité entre les implants neufs.  

La rugosité entre le centre et le bord de l’implant neuf n’est pas significativement différente 

(test t de student au risque α=0,05 ; p=0,152). Ce résultat, illustré figure 59 pour l’implant 

BL-001, est confirmé pour l’ensemble des implants neufs analysés. La rugosité est semblable 

entre le centre et le bord de chaque implant et ne varie pas significativement pour les implants 

d’un même lot. Il est possible de considérer la valeur moyenne de rugosité calculée comme la 

valeur de base des implants.  

De même, les rugosités entre les différents implants neufs ne sont pas significativement 

différentes (analyse de variance par Kruskal-Wallis α=0,05 p=0,172).  

Un implant d’un lot différent, dont la date limite d’utilisation était proche, a été analysé par 

AFM. La rugosité Ra mesurée est sensiblement inférieure à la moyenne de rugosité des autres 

implants. L’écart de rugosité pourrait également être lié à un phénomène de lissage de la 

surface par hydrolyse en fonction du temps survenu dans le conditionnement primaire de 

l’implant. La différence peut également provenir d’une différence inter lots. 
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Figure 59 : Surface de l'implant BL001. Vue en 2D, vue en 3D et profil de rugosité 

La rugosité moyenne d’un implant neuf est la suivante : Ra=3,02nm – Rq=4,19nm² – Rmax=66,98nm – Rmin=-34,69nm. 
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II. Action du vieillissement par hydrolyse sur la surface des 

implants 

L’hydrolyse courte et l’hydrolyse forcée modifient uniformément la rugosité de surface des 

implants. Aucune différence significative n’est mise en évidence pour les quatre paramètres 

mesurés (Ra, Rq, Rmax et Rmin) entre les centres et les bords des implants. De même, la 

rugosité est homogène entre tous les implants vieillis selon les mêmes conditions 

d’hydrolyses.  

L’analyse comparative montre qu’il existe une différence peu significative de la rugosité Ra 

selon l’hydrolyse réalisée (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p=0,039). La différence 

n’est pas confirmée avec le paramètre Rq (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p=0,11). 

Rmax diminuent lors de l’hydrolyse courte et forcée (test de Kruskal-Wallis au risque 

α=0,05 ; p=0,0073). De même, la rugosité minimale s’accroît après hydrolyse forcée (test de 

Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p=0,0009). Lors de l’hydrolyse courte, Rmax et Rmin 

diminue (figure 60). 

 

Les valeurs de rugosités obtenues indiquent l’existence d’un phénomène de lissage de la 

surface de l’implant durant l’hydrolyse lorsque les températures sont supérieures à celle de la 

transition vitreuse du copolymère.  

Le lissage de la surface peut être expliqué par la ségrégation des CFMM à la surface de 

l’implant dans ces conditions de vieillissement. En effet, les CFMM générés par l’hydrolyse 

forcée, mis en évidence par RP-HPLC, diffusent dans la matrice polymère puis s’agrègent en 

surface avant d’être, pour certains, relargués dans le milieu de contact. Les résultats d’AFM 

confirment ceux obtenus en ATG et en RP-HPLC.  

Les paramètres de rugosité relevés évoluent dans le même sens que l’intensité du relargage 

observé en dans les SV en RP-HPLC. Les valeurs de Ra, Rq, Rmax et Rmin augmentent tout 

comme l’AUC totale des CFMM. De plus, lors du réarrangement des chaînes 

supramoléculaires au cours de l’hydrolyse forcée, la température génère l’apparition de 

craquelures de quelques nanomètres à la surface de l’implant. Celles-ci sont mises en 

évidence par l’augmentation de la valeur Rmin. Toutefois, l’analyse qualitative de la surface 

montre que l’hydrolyse, quelles que soient les conditions testées, ne provoque pas de 

modification majeures du contraste de phase et des valeurs de rugosité (figure 61). 
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Figure 60 : Rugosité des implants vieillis par hydrolyse seule 

Les valeurs moyennes obtenues lors de l’hydrolyse courte sont : Ra = 3,33nm – Rq =4,39nm2 – Rmax = 28,69nm – Rmin=-

26,80nm. Les valeurs moyennes des implants vieillis par hydrolyse forcée sont : Ra = 4,22 – Rq=5,86 – Rmax=38,26 –

56,79nm. 
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Figure 61 : Comparaison de profils de surface de chaque groupe d'hydrolyse (détails) 

Malgré l’homogénéité des profils de rugosité, les surfaces présentent quelques différences 

ponctuelles notables. Des structures nommées par la suite « rainure circulaire » ont été 

découvertes sur la surface des implants (figure 62). Chaque implant n’étant pas son propre 

témoin, il est impossible de déterminer si l’aspérité est liée au procédé de fabrication et de 

conservation ou si celle-ci est le fait du vieillissement. La régularité de la structure circulaire 

laisse à penser qu’il s’agit d’un élément lié au procédé de fabrication et/ou polissage. 

Malgré un protocole standardisé pour l’acquisition d’image, l’implant n’est pas polarisé et ne 

permet pas d’imager strictement les mêmes zones d’un échantillon à l’autre. De plus, la 

surface totale imagée est de 3,6mm2 pour une surface totale d’implant voisine de 60mm2. Il 

est de fait impossible de certifier l’imputabilité des observations au vieillissement des 

surfaces. 

 

D’autres types de structures, des pics hauts et fins, sont imagés en surface des implants (figure 

63). L’origine précise de ces pics, et des rainures circulaires, sur la surface des implants n’est 

pas établie. Le NaCl présent dans la solution de vieillissement peut cristalliser lors de 

l’imagerie par AFM si le rinçage est insuffisant. Toutefois, dans l’exemple de la figure 63, 

l’aspect est différent de celui de cristaux de NaCl. La présence d’une rainure dans le 
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prolongement du pic laisse penser que les deux observations sont liées. De plus, l’observation 

de ces artefacts est quasi exclusivement faite pour des implants vieillis artificiellement.  

L’origine de ces phénomènes pourrait être une altération de la surface lors de son polissage ou 

lors du passage de la pointe en mode tapping. Cette altération indiquerait une fragilité de la 

surface de l’implant à l’abrasion d’une pointe. Il est peu probable, aux vues de la géométrie 

des impuretés (pic et rainure), que ces images soient directement le fait d’un relargage 

d’oligomères dans le milieu de l’implant. 

La dernière hypothèse serait l’altération de la surface par le repliement et l’injection de 

l’implant au travers du stylo injecteur. Lors de l’utilisation, dans le procédé de vieillissement, 

aucun stylo ou système de repliement n’a été utilisé. Une vigilance accrue a été portée à 

préserver les surfaces en manipulant les implants par les haptiques à l’aide de pinces 

atraumatiques.  

Des résultats publiés dans la littérature, seules les surfaces des implants en hydrogels 

présentent le même type de structures associant des pics fins et hauts avec des sillons fins29. 

Cela laisse à penser que les pics observés sur les implants correspondent à des hydrogels, les 

chaînes de PHEMA dans le copolymère, qui apparaissent en surface lors du vieillissement. La 

présence de ces structures ne modifie pas la tendance des résultats de Ra et Rq pour chaque 

implant. Seules les valeurs des Rmax et Rmin s’en trouvent modifiées.  
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Figure 62 : Caractéristiques de surface après hydrolyse forcée (BL008) 

Une rainure circulaire est visible sur la vue tridimensionnelle et bidimensionnelle de la surface. L’analyse des profils de surface (tracés vert, bleu et rouge) ne montre pas de différence notable 

sur la surface malgré la présence de la rainure.



 149 

 
Figure 63 : Vue tridimensionnelle de la surface comportant un pic de PHEMA 

 
Figure 64 : Profil de la rugosité de surface présentant un pic de PHEMA
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III.  Action de la photo-oxydation sur la rugosité de surface 

Des différences significatives des valeurs de rugosité de surface apparaissent lors de la photo-

oxydation (figure 65). Le contraste de phase et les profils de rugosités ne montrent pas de 

modification significative lors du vieillissement par photo-oxydation seule. 

La première observation concerne l’homogénéité de rugosité entre le centre et les bords des 

implants. Au sein du groupe photo-oxydation longue, les bords de l’implant ont une rugosité 

significativement supérieure à celle du centre (test t de student - α 5% - p=0,00017). 

La rugosité mesurée entre les groupes ne diffère pas significativement (test de Kruskal-Wallis 

au risque α=0,05 : Ra p=0,94 ; Rq p=0,54 ; Rmin p=0,17). De même aucune différence n’est 

mise en évidence en fonction du temps de photo-oxydation (test t de Student au risque 

α=0,05 ; Ra p=0,33 ; Rq p=0,26 ; Rmax p=0,77).  

À l’inverse, Rmax diminue significativement entre les implants neufs et ceux vieillis par 

photo-oxydation (test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 ; p=0,0041). Le paramètre Rmin ne 

suit pas de tendance en fonction de la photo-oxydation. La photo-oxydation sans hydrolyse 

associée modifie la rugosité de surface en fonction de la durée d’exposition donc de 

l’irradiance totale délivrée à l’échantillon. La diminution de Rmax ne pouvant pas être le fait 

d’un relargage, d’un gonflement de l’implant ou de l’action de l’hydrolyse, la tendance 

observée serait la conséquence d’un réarrangement des structures supramoléculaires en 

surface. Sous l’action de la photo-oxydation l’énergie de l’irradiance, qui est le seul paramètre 

responsable du vieillissement, conduit à des réactions de scission et de recombinaisons de 

chaînes. De même, la température de vieillissement, supérieure à la Tg, conduit à une mobilité 

des chaînes macromoléculaires facilitant le réarrangement supramoléculaire. Ces phénomènes 

sont confirmés par l’évolution de Rmax et de Rmin. L’ensemble aboutit à un lissage de la 

surface mis en évidence par la mesure de Ra et Rq.  

La différence de Rmax mesurée entre le centre et les bords de l’implant montre que le 

mécanisme de réarrangement des chaînes de polymères n’est pas homogène sur toute la 

surface. Cela peut être lié à la différence d’épaisseur de l’implant entre le bord et le centre. La 

différence de Rmax peut également être le reflet de l’hétérogénéité de répartition des 

monomères dans le copolymère. Cette hétérogénéité confirme les résultats observés en ATG 

et RP-HPLC. Elle trouve son origine dans le procédé de polymérisation ou dans le 

réarrangement des chaînes macromoléculaires lors du vieillissement. 
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Figure 65 : Rugosité des implants vieillis par photo-oxydation seule 
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Les résultats de rugosité et de profil de surface, obtenus après photo-oxydation sans 

hydrolyse, confirment l’existence d’une différence de la vitesse de vieillissement entre 

implants d’un même lot ainsi qu’au sein d’un même implant selon l’épaisseur et 

l’organisation des chaînes du copolymère. 

IV.  Action de la photo-oxydation combinée à l’hydrolyse sur 

l’état de surface 

L’action simultanée de la photo-oxydation et de l’hydrolyse n’apporte pas de modifications 

majeures sur la surface des implants. Les profils sont similaires de même que le contraste de 

phase. Le nombre d’artefacts en surface paraît toutefois plus important sans qu’il soit possible 

de les quantifier (figure 66). 

L’analyse globale montre que la rugosité augmente sensiblement lors du vieillissement par 

photo-oxydation combinée à l’hydrolyse. La tendance n’est pas confirmée statistiquement 

(test de Kruskal-Wallis au risque α=0,05 : Ra p=0,18 ; Rq p=0,14). De même, le temps de 

photo-oxydation ne modifie pas significativement la rugosité (test t de student au risque 

α=0,05 : Ra p=0,76 ; Rq p=0,60). Comme pour la photo-oxydation seule, un des implants du 

groupe « photo-oxydation combinée longue durée » présente une différence significative de 

Ra et Rq entre ses bords et son centre (test t de student au risque α=0,05 ; p=0,016). 

Toutefois, à l’inverse du cas précédent, cette différence ne concerne pas tous les implants de 

cette condition de vieillissement.  

Lors du vieillissement Rmax diminue alors que Rmin augmente. Cela prouve l’altération de la 

surface dans des conditions de vieillissement proche des conditions réelles intraoculaires. Des 

deux critères de vieillissement, l’évolution du Rmax et de Rmin montre que les phénomènes 

liés à l’hydrolyse semblent prépondérants. La surface se creuse (augmentation de Rmin) et se 

lisse (baisse de Rmax) avec pour résultante une augmentation, sensible mais non significative 

de la rugosité moyenne. Les écarts de rugosité entre les bords et le centre confirment 

l’existence d’une cinétique de vieillissement dépendante de l’épaisseur et variable entre 

implants.
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Figure 66 : Caractéristique de surface après photo-oxydation combinée à l’hydrolyse pour une longue durée 

Présence de pics de PHEMA visibles sur la vue tridimensionnelle (en haut) d’une hauteur d’environ 75 à 120µm comme 

l’indique le profil de rugosité (en bas à droite). 
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Figure 67 : Rugosité des implants vieillis par photo-oxydation combinée à l’hydrolyse 
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V. Analyse croisée état de surface et relargage  

L’état de surface est à mettre au regard du relargage observé en RP-HPLC. La vitesse de 

relargage de CFMM et la vitesse du réassemblage de ces espèces réactives sont en équilibre. 

L’équilibre est dépendant de la photo-oxydation et de l’hydrolyse. Selon le déplacement de 

l’équilibre, le relargage s’intensifie et les valeurs de la rugosité se modifient.  

De l’ensemble des implants vieillis par photo-oxydation, l’AUC totale de l’implant 

BL340027 est inférieure aux autres AUC totales. La rugosité de l’implant BL340027 est elle 

aussi inférieure à la rugosité moyenne des autres implants. Cette concordance confirme 

l’existence d’une relation entre rugosité de surface et le relargage de CFMM.  

L’écart observé entre le centre et le bord serait le reflet de la chronologie du relargage, lequel 

débuterait par le bord de l’implant. En effet, la forme biconvexe induit une différence 

d’épaisseur entre le centre et les bords pouvant générer deux cinétiques de vieillissement de 

l’implant.  

L’écart entre les données de rugosité de surface et de relargage de l’implant BL340027 peut 

trouver deux origines : 

- L’homogénéité de distribution des monomères et de l’anti-UV. Les profils ATG et 

DSC indiquent qu’il n’existe pas différentes sous-unités amorphes dans le copolymère 

de l’implant BL340027 ; 

- L’irradiance perçue par les échantillons peut varier selon l’emplacement dans 

l’enceinte de vieillissement. Les implants ont régulièrement été changés de place au 

sein de l’enceinte pour limiter ce biais. 

L’épaisseur de l’échantillon et l’hétérogénéité de distribution des chaînes dans le copolymère 

semble les deux facteurs justifiant les écarts observés. Ce résultat se rapproche d’observations 

cliniques réalisées indiquant que la survenue de PCO tardives pourrait être liée à la 

dépolymérisation des bords carrés des implants23. 

En considérant que le relargage, donc le vieillissement de l’implant, s’initie par les bords, une 

longue exposition à la photo-oxydation pourrait modifier l’angle droit des bords carrés de 

l’implant par dépolymérisation progressive. Cette modification structurelle pourrait réduire 

l’efficacité des bords carrés dans la prévention de la PCO. La conséquence clinique serait une 

diminution de l’effet barrière et donc une augmentation du risque de PCO d’incidence 

tardive116,118,215. 
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Chapitre 4 : Evaluation de la biocompatibilité  

Les modifications de la surface des implants observées au cours de leur vieillissement ainsi 

que le relargage continu de CFMM nécessite d’évaluer la biocompatibilité à deux niveaux. 

D’une part le profil de toxicité des CFMM relargués et d’autre part l’interaction avec le 

milieu biologique lors du contact direct entre l’implant et les cellules épithéliales de cristallin 

mais également les protéines de la matrice extracellulaire impliquée dans la prévention de la 

PCO.  

I. Cytotoxicité 

Les CFMM relargués sont un mélange complexe non identifié. Ainsi, l’étude de la 

cytotoxicité a été menée sur les SC, les SV mais également sur les monomères constitutifs de 

l’implant étudié. Seule les SV de la photo-oxydation combinée à l’hydrolyse ont été testées. 

Ce procédé de vieillissement mime au plus près les conditions auxquelles l’implant est exposé 

et conduit au relargage le plus intense des CFMM. 

Tous les monomères n’ont pas le même profil de cytotoxicité (figure 68). L’EGPEA est le 

seul à faire apparaître une cytotoxicité sur les cellules épithéliales de cristalline dès la 

concentration de 20 ppm. Les trois autres monomères ne montrent pas d’impact sur la 

viabilité cellulaire. Le 2-HEMA, dont la cytotoxicité est documentée pour d’autres lignées 

cellulaires, n’est pas cytotoxique aux concentrations testées258–260. 

La viabilité des cellules épithéliales de cristallin humain, en contact direct avec les implants, 

les SC ou SV est supérieure à 70% de la viabilité des contrôles négatif (figure 69). Aucun des 

échantillons testés n’est donc cytotoxique. Les CFMM ne contiennent pas de groupement 

fonctionnel d’acrylate à des concentrations cytoxiques260,261.  
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Figure 68 : Viabilité cellulaire sur hLECs après contact direct des monomères à différentes concentrations 

 

 
Figure 69 : Viabilité cellulaire au MTT après contact direct des implants et des solutions de vieillissement 

Toutefois, les résultats apportent d’autres renseignements sur la biocompatibilité des lentilles 

intraoculaires et des CFMM. Il existe une différence significative de la viabilité cellulaire 
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entre les SC et les SV de la photo-oxydation combinée (test t de student au risque α = 0,05 ; 

p<0,001). Celle-ci qui peut être expliquée par la différence du profil des CFMM relargués, 

notamment sur le premier CFMM élué à 8 minutes. L’absence de différence significative 

entre les SV photo-oxydation combinée et les SV témoins, présentant des profils de relargage 

proches, indiquent que la quantité des CFMM ne diminue pas la viabilité cellulaire. La légère 

augmentation de viabilité cellulaire peut être la conséquence d’une action intracellulaire des 

CFMM. Les travaux de Yamanaka et al., pointent l’effet inducteur des acrylates sur la 

réplication cellulaire et l’inflammation261 

Les résultats obtenus sur les SC et SV confirme toutefois l’absence de l’EGPEA à des 

concentrations élevées ce qui est en accord avec les observations faites en RP-HPLC.  

II. Morphologie cellulaire 

La morphologie cellulaire observée après contact direct des implants et des SC ou SV 

confirme la cytotoxicité induite par l’EGPEA. La présence de corps apoptotiques après 

contact direct avec l’EGPEA confirme qu’il s’agit d’une mort cellulaire programmée et non 

pas d’une diminution de la vitesse de réplication cellulaire (figure 70). Les témoins négatifs 

ainsi que les cellules en contact direct avec des monomères non cytotoxiques ne montrent pas 

de corps apoptotiques (figure 71).  

 
Figure 70 : Morphologie cellulaire sur hLECs en contact direct avec de l'EGPEA à 40ppm 
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Figure 71 : Morphologie cellulaire sur hLECs en contact direct avec de l'HEMA 40ppm 

De même, aucun corps apoptotique ou marqueur morphologique d’une souffrance cellulaire 

ne sont mis en évidence après contact direct avec les implants neufs et vieillis (figure 72). 

 
Figure 72 : Morphologie cellulaire de hLECs après contact direct avec implant neuf (A) et photo-oxydé (B) 

A 

B 
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III.  Interaction protéique 

L’adhésion de la fibronectine sur les implants est présentée figure 73. Aucune différence 

statistiquement significative n’est mise en évidence entre les implants neufs et vieillis par 

photo-oxydation (test t de student au risque α = 0,05). Toutefois, à niveau d’irradiance égale, 

la fibronectine adhère moins sur les implants vieillis hors milieux aqueux. A l’inverse, en 

milieu aqueux la quantité de fibronectine adhérente augmente sensiblement. Ces résultats 

confirment l’existence de modifications de la chimie de surface faisant varier l’affinité de 

l’implant pour la fibronectine31,115,218,222,234. La différence peut trouver son origine dans 

l’absence de relargage des CFMM généré au cours de la photo-oxydation sans hydrolyse. Cet 

élément conforte les résultats d’ATG et de relargage lesquels prouvent qu’au cours du 

vieillissement un gradient de CFMM se met en place dans la partie superficielle de l’implant. 

Ce gradient modifie en conséquence la chimie et la rugosité de surface ainsi que la 

biocompatibilité. 

 
Figure 73 : Quantité relative de fibronectine adsorbant sur la surface totale des implants en fonction du vieillissement 

La quantité de fibronectine adsorbée à la surface des implants dépend directement des 

propriétés de surface. L’analyse par AFM a montré l’absence de modification du contraste de 

phase au cours du vieillissement mais l’apparition de structures caractéristiques du PHEMA 

en surface. La rugosité Ra reste stable lors d’une photo-oxydation seule mais augmente lors 

du vieillissement par photo-oxydation combinée à l’hydrolyse. La rugosité peut être évaluée 

selon la surface projetée, ou surface réelle disponible pour l’adhésion protéique (figure 74). Il 
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n’existe pas d’association entre la surface projetée moyenne et l’adhésion de fibronectine en 

surface des implants. 

 
Figure 74 : Taille de surfaces projetées en fonction des conditions de vieillissement 

D’autres paramètres sont connus pour intervenir dans l’interaction entre les copolymères et 

les protéines. La charge de surface et l’hydrophobicité sont les principales. Des essais 

complémentaires d’analyse de surface par spectroscopie photoélectronique à rayons X ont 

montré que la photo-oxydation modifie les propriétés atomiques des liaisons carbones. Cette 

transformation moléculaire n’est cependant pas homogène sur la surface mais révèle 

l’existence de deux types de structures. Cette transformation, liée au vieillissement, pourrait 

expliquer la modification de densité d’absorption de la fibronectine. Elle apporte un argument 

supplémentaire prouvant les différences du vieillissement des implants, issus de lots 

identiques ou non, exposés à des conditions identiques. Les changements de la structure 

moléculaire de surface sont liés au relargage progressif de CFMM plus ou moins polaires. À 

mesure que la photo-oxydation génère des CFMM polaires, la surface acquière une polarité 

différente expliquant la diminution d’adsorption protéique. L’hydrolyse combinée permet le 

relargage des structures polaires diminuant de facto l’hydrophilie de la surface et améliore 

ainsi l’affinité pour les protéines dont la fibronectine31,197,233,234,262.  

Malgré l’altération de la surface et le changement de profil de rugosité, le paramètre 

prépondérant dans l’adsorption protéique reste d’hydrophobicité et non la surface totale 

disponible pour l’adsorption.  
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Une évaluation complémentaire de l’hydrophobicité de surface a été réalisée par mesure de 

l’angle de contact. Selon ces mesures, le vieillissement n’est pas un paramètre modifiant 

significativement l’hydrophobicité de surface.  

IV.  Induction de l’EMT 

Une fois relargués dans l’humeur aqueuse, le devenir des CFMM n’est pas connu. Ils peuvent 

être rapidement éliminés par le canal de Schlemm ou bien avoir une action biologique. En 

effet, les monomères d’acrylates sont connus pour avoir une action intracellulaire, notamment 

dans l’activation du gène Gsta1239,258,261,263,264. 

Selon ce second scenario, les résultats de la figure 75 montrent l’action de l’EGPEA à 

différentes concentrations, cytotoxiques ou non, sur la cascade biochimique connue du 

développement de la PCO.  

 
Figure 75 : Taux relatif d'expression de fibronectine par les hLECs 

TGFβ2 de 1 à 10 ng/ml (noir) ou EGPEA de 0 à 200 μg/ml (blanc). 

 

Le facteur de croissance TGF-β2 induit une production de fibronectine, sécrétée par les 

cellules épithéliales du cristallin, concentration dépendante. La viabilité cellulaire mesurée par 
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MTT ne montre pas de différence significative avec le contrôle négatif fixé comme la valeur 

relative 100% dans le modèle d’étude. 

L’EGPEA a un effet inverse sur le taux de sécrétion de fibronectine. Entre les concentrations 

0 et 20µg/mL, la quantité relative de fibronectine diminue significativement (test t de student 

au risque α=0,05 ; p<0,05). Celle-ci augmente de nouveau à partir de 30µg/mL. Cette 

fluctuation suit l’apparition de la cytotoxicité entre 30 et 40 ppm (figure 68). À 200ppm 

d’EGPEA, le taux de fibronectine produit est supérieur à celui de blanc. Ce résultat est dû à 

l’apoptose cellulaire. 

L’augmentation de production de fibronectine indique que la lignée cellulaire utilisée est 

sensible aux stimuli du TGF-β2. Cependant, l’identification de la voie intracellulaire et l’effet 

de la production supplémentaire de fibronectine sur la cellule m’ont pas pu être établis. Selon 

le principe qui implique une corrélation entre le TGF-β2 et la production de fibronectine, 

l’effet de l’EGPEA sur le taux de fibronectine indiquerait un effet biochimique du monomère 

par une action intracellulaire. Ainsi, la diminution de production de fibronectine pourrait avoir 

une conséquence sur la prévention de la PCO selon la théorie du sandwich en diminuant la 

force d’adhésion entre la capsule et l’implant20. L’implication du TGF-β2 dans la cascade de 

transdifférenciation épithélio-mésenchymateuse pose la question d’un effet potentiel, direct 

ou indirect, de l’EGPEA, et par extension des CFMM de l’implant, dans la physiopathologie 

biochimique30,190,239. 

Les analyses de la morphologie cellulaire ne permettent pas dans mettre en avant de 

différence dans les groupes TGF-β2, EGPEA aux concentrations non cytotoxiques et dans les 

contrôles négatifs. 

Les premiers essais d’induction de l’EMT ont été réalisés avec l’EGPEA pour pallier aux 

faibles quantités de CFMM relargués lors du vieillissement. Les concentrations et l’instabilité 

des CFMM n’ont pas permis de concentrer les échantillons afin de les utiliser sans risquer une 

mort cellulaire liée au facteur de dilution du milieu de culture. Les essais réels d’induction de 

la synthèse de fibronectine pourront être réalisés dans des solutions de vieillissement après 

une plus longue photo-oxydation.  

Les effets obtenus par le TGF-β2 et l’EGPEA sont à prendre avec précaution. En effet, il 

existe de multiples voies de signalisation intracellulaires modifiant la production de 

fibronectine des cellules épithéliales de cristallin. De même, l’ensemble des travaux conduits 

pour expliquer la physiopathologie de la transdifférenciation ne donne pas la même 

importance ou le même rôle à la fibronectine30,176. 
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Le choix de la lignée cellulaire est important dans l’évaluation des conséquences 

histologiques et biochimiques que peuvent avoir les composés relargués en cours de 

vieillissement. En effet, la lignée cellulaire utilisée n’est pas une lignée cataractée. Chaque 

lignée possède ses propriétés biochimiques propres pouvant faire varier la pertinence d’un 

modèle et l’effet obtenu pour les mêmes stimuli248. 

Les résultats obtenus pour de fortes concentrations d’EGPEA montrent que l’évaluation de la 

viabilité cellulaire, ainsi que la mesure de l’apoptose, doivent être prise en compte. Ces 

résultats complémentaires doivent limiter le risque de conclure à tort d’un effet des 

échantillons sur la production et la libération de la fibronectine. 

Globalement, l’action intracellulaire supposée des CFMM, combinée à la variation d’adhésion 

de la fibronectine en surface de la lentille, ainsi que la dépolymérisation partielle de l’implant 

débutant par les bords, prouvent l’évolution de la biocompatibilité en fonction des 

phénomènes de vieillissement. De l’ensemble des connaissances scientifiques actuelles, cette 

modification de la biocompatibilité constitue un risque de développement de PCO tardives.  
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Discussion 

Les travaux que nous avons conduits sur les implants enVISTA® confirment l’existence de 

modifications de leurs propriétés thermodynamiques, de leur surface et de leur 

biocompatibilité en fonction des conditions de vieillissement.  

Notre approche confondante transversale et multiparamétrique n’a, à notre connaissance, 

jamais été employée dans l’évaluation des implants intraoculaires. L’ensemble des travaux 

publiés, relatifs à l’évaluation préclinique des lentilles intraoculaires, ne concerne que certains 

points de la performance optique et de la biocompatibilité de ces implants.  

Fujita et al., ont évalué la corrélation entre le glistening, la rugosité de surface et l’adhésion 

cellulaire. Le vieillissement a été réalisé par 24 heures d’hydrolyse. Leurs conclusions 

indiquent qu’un copolymère PHEMA-co-polyméthacrylate, proche de celui d’enVISTA®, est 

adapté pour garantir une bonne adhérence cellulaire et, par extension, une bonne 

biocompatibilité. Ce copolymère est, selon leurs travaux, le compromis idéal pour les 

implants futurs. Nos résultats ne confirment pas les leurs. Cependant, les conditions de 

vieillissement que les auteurs ont mis en œuvre ne leur permetraient pas d’atteindre les 

modifications de surface que nous avons observées en AFM après photo-oxydation combinée 

ou pour des temps d’hydrolyse supérieurs265. 

Kawai et al., ont proposé une évaluation d’implants en acrylates hydrophobes vieillis par 

hydrolyse forcée à 100°C durant 115 jours dans 50 millilitres d’eau ultra pure. Leurs travaux 

ont porté sur l’évaluation globale des implants après vieillissement Les auteurs rapportent 

l’apparition d’un jaunissement du copolymère, la formation de glistening et de craquelures 

ainsi que le blanchiment de surface de certains implants. Leur évaluation n’a pas porté sur les 

propriétés thermodynamiques et le relargage de CFMM au cours du vieillissement266. 

Yang et al., ont évalué l’impact sur des lentilles intraoculaires artificiellement vieillies de 50 

ans par exposition aux UV hors milieu aqueux. Leur investigation, ainsi que celles similaires 

menées par d’autres équipes, ne s’est portée que sur le maintien des performances optiques 

d’implants en silicone. Selon leurs travaux, l’implant ne subit aucune modification notable 

outre une diminution de sa résistance à la traction267,268. 
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Francese et al., ont évalué l’effet de l’hydrolyse et du vieillissement aux rayons UV, sur la 

morphologie de surface d’implants en silicone d’une part ainsi que sur la transmission 

visuelle d’autre part. Seule la performance optique a été évaluée, les autres modifications 

n’ont pas été étudiées ou discutées269. Les autres études portant sur le vieillissement se 

focalisent majoritairement sur l’évolution de l’accommodation des patients porteurs 

d’implants intraoculaires et ne discutent pas de l’influence du vieillissement des matériaux 

dans la perte de qualité visuelle270. 

Werner. et al., ont évalué le vieillissement artificiel des lentilles intraoculaires implantées 

chez le lapin. Les implants testés sont des implants hydrophobes autres que l’implant 

enVISTA® dont l’hydratation résiduelle n’excède pas 0,5%. Les animaux ont été exposés à 

une source reproduisant le spectre solaire à irradiance constante. Après un délai suffisant pour 

simuler 20 ans de vieillissement naturel, l’analyse des implants et des tissus n’a pas permis de 

mettre en évidence de différence significative entre les implants non vieillis artificiellement et 

ceux vieillis. Seul un jaunissement des implants est rapporté par les auteurs. Malgré le 

changement de couleur, la performance optique des implants reste conforme aux exigences 

des normes ISO 11979. Dans notre étude, par photo-oxydation ou lors de l’hydrolyse forcée 

de l’implant enVISTA®, aucun changement de couleur ou blanchiment n’a été relevé. Des 

travaux similaires de l’équipe de Werner ont évalué le vieillissement par spectrométrie pour 

observer une perte de fragments de polymères ou de composés relargués. Selon leurs travaux, 

aucun relargage n’est mis en évidence lors du vieillissement des implants271. 

 

Malgré le manque relatif d’évaluations précliniques publiées concernant le vieillissement des 

implants intraoculaires, la démarche présente un intérêt certains. En effet, les polymères 

d’acrylates sont utilisés depuis plusieurs décennies dans de nombreuses applications 

médicales et industrielles. De nombreuses publications relatent leur vieillissement dans des 

conditions de photo-oxydation, sous l’effet de la température ou après implantation. Ainsi, 

Chiantore et al., ont démontré la variabilité de la stabilité des polymères d’acrylates selon les 

conditions de vieillissement. Exposés à la photo-oxydation, les acrylates et les méthacrylates 

se dépolymérisent plus qu’ils ne réticulent si les chaines alkyles sont courtes. La stabilité des 

copolymères d’acrylates dépend directement de la proportion de chacun des composants36,147. 

De plus, ces auteurs ont indiqué que l’équilibre entre les phénomènes de scission et de 

réticulation des chaînes alkyles, lors de la photo-oxydation, était liés au nombre de carbones 

des chaînes alkyles latérales. Selon leurs travaux, les méthyle acrylates ont tendance à se 

rompre de même que les éthyle acrylates alors que les butyles acrylates subissent plus de 
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réticulation. Toutefois, ces derniers ne sont pas protégés des scissions de chaînes dues à la 

thermodégradation. Ils démontrent également de l’existence simultanée d’une scission et d’un 

réassemblage des chaînes alkyles lors de la photo-oxydation33. Ainsi, le vieillissement les 

résines acryliques, contenant des éthyles et des méthyles esters, se manifeste par un équilibre 

entre la dégradation et le réarrangement chimique. Cela confère à ces polymères une bonne 

stabilité aux conditions de vieillissement143  

Konaganti et al., ont été les premiers à prouver et documenter l’existence d’une cinétique de 

dépolymérisation des copolymères de poly(méthyle méthacrylate-co-alkyles acrylates) 

(PMMA-PEA). Leurs travaux démontrent l’existence d’un comportement différent des 

matériaux selon la longueur des chaines alkyles et la proportion de l’alkyle acrylate dans la 

composition totale. Tous les alkyles acrylates n’ont pas le même comportement à l’oxydation 

et à la température. Ainsi l’éthyle acrylate (EA) ne subit pas de dommage par oxydation. Sa 

dégradation est uniquement liée à des scissions aléatoires des chaînes. L’effet se répercute sur 

la stabilité du copolymère PMMA-PEA à la photo-oxydation. La dépolymérisation, par 

scission aléatoire des chaînes et l’oxydation, est inversement proportionnelle au pourcentage 

d’EA. Ces travaux confirment l’intérêt des longues chaînes alkyles dans la stabilité des 

polymères à la photo-oxydation (méthyle acrylate (MA) < EA < butyle acrylate (BA)). Cet 

ordre est immuable quelle que soit la proportion de l’alkyle acrylate. La longueur des chaînes 

carbonées et l’encombrement stérique évoluent de paire avec la résistance à la photo-

oxydation36. La stabilité des copolymères de méthyle méthacrylate-co-alkyles acrylates suit la 

même tendance quel que soit l’alkyle acrylate (BA, EA ou MA). Plus la chaîne alkyle est 

longue, plus celle-ci est stable à la photo-dégradation mais instable à la thermolyse34. 

La réticulation d’un copolymère modifie également le comportement aux phénomènes de 

vieillissement. La réticulation d’un copolymère réduit sa vitesse de photo-dégradation144 De 

plus, la photo-oxydation favorise la réticulation d’autant plus que la teneur initiale de 

diméthacrylate est importante272. Pintus et al., ont notamment démontré que la réticulation des 

acrylates se produit plus facilement lorsque la température imposée, dans les conditions de 

vieillissement, est supérieure à la température de Tg146  

 

La grande variabilité des conditions de vieillissement sur les modifications des copolymères 

d’acrylates nous ont conduit à utiliser un milieu de vieillissement le plus proche possible des 

conditions physiologiques intraoculaires. De fait, il a été établi que la photo-oxydation 

accélère la dépolymérisation des polymères, dont celle du PMMA, en comparaison avec 

l’effet de la température ou des photons seuls36. La dégradation des polymères est 
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principalement due aux rayonnements UV (290nm – 400 nm). A ces longueurs d’onde, 

l’énergie fournie est suffisante pour casser les liaisons covalentes (C-C) et induire la 

formation d’éthers, d’aldéhydes, de formates. Le proche UV (280-390nm), émis par les 

rayons solaires, apporte une énergie suffisante pour cliver les liaisons (C-C) et les liaisons (C-

hétéroatomes)134. L’utilisation d’un arc au xénon plutôt qu’une lampe UV nous a semblée 

plus pertinente dans la mesure où il est proposé dans les normes ISO des lentilles 

intraoculaires et qu’il permet de s’approcher des conditions physiologiques intraoculaires. 

La conception de l’humeur aqueuse artificielle est complexe à entreprendre. Aux conditions 

d’exposition aux UV et de température physiologique les antioxydants ne sont pas stables. De 

plus, les ions précipitent sous forme de sels. En outre, une matrice complexe mimant 

l’humeur aqueuse nous est apparue inutilisable pour de longue période de vieillissement 

artificiel. Le renouvellement continuel du milieu, pour assurer un équilibre ionique et redox 

optimal, réduit la capacité de détection des phénomènes de relargages observés dans le cas 

des implants enVISTA®. En effet, le volume total nécessaire diluerait les CFMM relargués. 

Nous avons également limité notre évaluation aux lentilles commerciales sans inclure de 

copolymères polymérisés en laboratoire. En outre, selon Schnabel et al., l’origine du 

vieillissement des acrylates est double et doit être conduit sur le dispositif médical stérilisé 

final tel qu’il l’est avant implantation. D’une part, les impuretés internes ; à savoir les 

hydroperoxydes, les carbonyles, les liaisons insaturées, les résidus de catalyse et les transferts 

de charge médiés par l’oxygène et d’autre part, les impuretés incluant les traces de solvants, 

les contaminations externes, les additifs et les traces de métaux (Fer, nickel, Crome 

contribuent également au vieillissement du polymère273. 

De même, la photo-oxydation et la photo-dégradation peuvent être catalysées par la présence 

d’impuretés de synthèses, de produits de dégradations ou de sels métalliques tels que le TiO2. 

L’humeur aqueuse est riche en ions métalliques dont les concentrations augmentent dans l’œil 

cataracté53–55. 

L’implant enVISTA® ayant fait l’objet de nos travaux est constitué de styrène, d’un 

diméthacrylate (l’EGDM), d’un acrylate hydrophile le 2-HEMA et d’EGPEA. Le mécanisme 

de vieillissement par photo-oxydation à température physiologique, que nous avons mis en 

évidence, est lié à des scissions de chaînes qui interviennent en parallèle d’une réticulation 

permise par la température de transition vitreuse (28°C). La présence d’un diacrylate et de 

chaînes alkyles de faible longueur expliquent également à la dégradation du copolymère que 

nous avons observé120,154,274. 
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L’analyse chromatographique des solutions de conservation et de vieillissement de ces 

implants montre la présence de CFMM issus notamment de la scission des chaînes alkyles. 

Une fois créés, ces composés diffusent au travers du copolymère puis migrent en surface 

jusqu’à leur relargage dans le milieu environnant. La présence des CFMM dans la solution de 

conservation prouvent qu’il s’agit d’un phénomène de vieillissement ayant lieu naturellement 

lors du stockage de l’implant. Deux des constituants de l’implant, le poly-HEMA (PHEMA) 

et les polyéthylène glycol, sont connus pour s’hydrolyser en éthylène glycol et diéthylène 

glycol. L’hydrolyse est proportionnelle au temps et semble expliquer une partie du 

phénomène de vieillissement que nous avons observé150. 

La chaîne latérale du poly-EGPEA est l’éthylène glycol phényle éther dont la formule brute 

est C6H9O2. Cette chaîne latérale comporte une chaîne alkyle dont le nombre de carbones 

varie et un encombrement stérique lié au cycle aromatique. Le relargage observé en milieu 

aqueux, lors du vieillissement artificiel ou naturel est lié à l’hydrolyse des chaînes d’éthylène 

glycol contenues dans l’EGPEA et l’EGDM. La présence du noyau aromatique sur la chaîne 

alkyle de l’EGPEA rend ces CFMM néoformés facilement identifiables en RP-HPLC de par 

leur λmax à 270nm. Les CFMM provenant de l’EGDM possèdent eux nécessairement une 

fonction acrylate. Celle ci peut, sous l’effet de l’exposition UV et la présence d’un milieu 

salin, réagir avec les chaînes libres du copolymère, lors de la diffusion et migration du 

CFMM. La fonction acrylate peut également réagir avec d’autres CFMM257. La perte des 

chaînes PEG de l’EGPEA se voit également en DSC. Neugebauer et al., ont mis en évidence 

l’effet du greffage de polyéthylène oxyde sur la température de transition vitreuse du 

polystyrène. Celle ci est déplacée vers des valeurs plus importantes avec le greffage ce qui 

pourrait expliquer l’effet inverse sur le déplacement que nous avons observé228. En effet, la 

Tg de l’implant passe d’environ 70°C vers des températures plus faibles. 

Le vieillissement initié par hydrolyse s’accentue par la photo-oxydation de l’arc au xénon.  

Konaganti et al., ayant démontré que la sensibilité à la photo-oxydation augmente à mesure 

que la proportion de l’alkyle acrylate diminue, la scission progressive des chaînes alkyles 

augmenterait ainsi la sensibilité de l’implant à la photo-oxydation36.  

 

La scission des chaînes et le relargage que nous avons observé interrogent quant à la toxicité 

des CFMM sur l’environnement biologique. La présence de résidus de synthèse dans les 

polymères d’acrylates a été décrite de longue date et reste encore aujourd’hui un élément 

commun à tous les implants en acrylate. Ces impuretés présentent un risque toxique pour 

l’organisme252,253,275–277. 
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À ce jour, aucune étude n’a permis de caractériser les relargables à partir d’implants 

intraoculaires en acrylates ainsi que leurs échanges avec l’humeur aqueuse. Toutefois, la 

présence d’impuretés a été évoquée dans les travaux de Liliana Werner portant sur les causes 

d’opacification et de changement des couleurs d’implants intraoculaires. Ce travail a mis en 

évidence des structures terpéniques et cétoniques présentes sur les implants. Ces impuretés 

ont été attribuées à des impuretés de fabrication. En outre, en fin de polymérisation, des 

solvants sont utilisés pour extraire le maximum d’impuretés de synthèse et de monomères 

résiduels. L’auteure n’a cependant pas mis en évidence de phénomènes de dégradation du 

copolymère pour justifier l’apparition des composés chimiques identifiés278. 

Seiss et al., ont évalué le métabolisme de plusieurs monomères d’acrylate dont l’HEMA. Les 

acrylates subissent principalement deux voies de métabolisation. La première est la voie des 

valines transformant le méthacrylate en pyruvate et en CO2. La seconde voie permet de 

métaboliser le méthacrylate en époxyde. Plusieurs voies secondaires de métabolisation sont 

décrites dont certaines liées aux cytochromes P450 (CYP1A2, CYP2A6, CYP2B6)279,280. Le 

cytochrome P450 2E1 possèderait également un rôle pivot dans le métabolisme des époxydes 

issus de la métabolisation des acrylate281. Les premiers travaux concernant la toxicité des 

acrylates ont montrés que les produits de dégradation de méthacrylates possèdent un effet 

mutagène sur les brins d’ADN264. Il existe une relation entre la structure des acrylates et leur 

toxicité. La toxicité dépend également de l’électronégativité de la molécule. En effet, les 

acrylates sont plus électronégatifs que les méthacrylates ce qui leur confère une toxicité 

supérieure. En outre, il existe une corrélation entre la réactivité des monomères avec les 

groupes sulfhydrile du glutathion et la toxicité260. 

De plus, il a été démontré que l’HEMA, le MA et d’autres acrylates possèdent une action 

d’inducteur sur l’expression du gène Gsta1. L’effet est supérieur pour l’HEMA qu’il ne l’est 

pour le MA, ce qui est corrélé à leur cytotoxicité. La différence semble être explicable par les 

structures chimiques et l’électronégativité propres à monomères258,260  

Yoshii E a montré l’importance de la toxicité des acrylates au regard de celle des 

méthacrylates pour des chaînes alkyles équivalentes. Le groupement hydroxyle et la lipophilie 

des composés augmentent la toxicité de l’acrylate. La pénétration cellulaire diminue avec la 

longueur des chaînes alkyles alors que la toxicité augmente. Cet auteur a également démontré 

le lien direct entre la cytotoxicité et la longueur des chaînes alkyles des acrylates. A l’inverse, 

les chaînes alkyles courtes des méthacrylates sont les plus toxiques263. Les produits de 

dégradation relargués à partir du PMMA, utilisé dans les prothèses osseuses, ont démontré un 

effet pro-inflammatoire dû à l’activation de voies intracellulaires dont celle de la NFκB et des 
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MAP kinases. Ces résultats indiquent qu’un passage intracellulaire des CFMM relargués des 

implants est possible de même qu’un effet sur l’activation de voies de signalisation 

intracellulaires. Ce mécanisme est d’autant plus vraisemblable que les CFMM comportent des 

carbones asymétriques impliqués dans la toxicité des acrylates260,261. Les résultats de 

Yamanaka et al., indiquent que la réponse cellulaire aux particules de PMMA n’est pas 

destructive mais qu’elle implique une activation de la réponse cellulaire par ubiquitination261. 

Ce résultat pourrait expliquer l’absence de cytotoxicité des CFMM et l’augmentation sensible 

de la viabilité cellulaire en contact avec les solutions de vieillissement que nous avons testées.  

Les résultats obtenus en RP-HPLC indiquent qu’une grande partie des CFMM relargués sont 

des fragments de chaînes alkyles de l’EGPEA associés à un noyau aromatique. La présence 

de fonction carboxyle sur la structure des CFMM n’a pas pu être prouvée mais reste plausible 

aux vues des mécanismes de scission de chaînes latérales de copolymères en acrylates 

notamment pour l’EGPEA. Ni la toxicocinétique des acrylates ni celle des CFMM n’ont, à ce 

jour, été décrites dans la littérature scientifique. Les CFMM peuvent être éliminés par le 

renouvellement de l’humeur aqueuse, pénétrer dans les cellules épithéliales résiduelles ou 

encore franchir la capsule du cristallin pour passer dans l’humeur vitrée. La polarité ainsi que 

la faible masse présumée des CFMM, aux vues des propriétés rétentives obtenues par RP-

HPLC, suggèrent leur capacité à pénétrer dans le noyau des cellules épithéliales A et E de 

cristallin.  

L’action intracellulaire potentielle des CFMM a été évaluée au travers de l’impact de 

l’EGPEA sur la production de fibronectine. Selon Eldred et al., la survenue de la PCO, et plus 

généralement la transdifférenciation épithélio-mésenchymateuse, modifie la matrice 

extracellulaire239. Quelque soit la voie intracellulaire citée dans la physiopathologie de la 

cataracte, la fibronectine est exprimée en quantité supérieure dans la matrice extracellulaire. 

Plusieurs équipes ont utilisé la fibronectine comme marqueur de l’EMT au même titre que α-

SMA, la vitronectine ou d’autres messagers intracellulaires49,51,188,190,239,249–251  

La lignée cellulaire, que nous avons sélectionnée, réagit au stimulus du TGF-β2 qui est connu 

pour induire la voie de transdifférenciation épithélio-mésanchymateuse250. 

L’effet observé, par l’ajout croissant d’EGPEA, suggère une diminution de la production de 

fibronectine pour des concentrations non cytotoxiques. L’action sur la production de 

fibronectine serait liée à une action intracellulaire. L’action de l’EGPEA ne peut toutefois pas 

être directement transposée aux CFMM. Il est en effet impossible de déterminer l’effet 

potentiel des CFMM dont la cinétique de libération et d’élimination ne sont pas connues. De 

plus, les CFMM n’ont pas pu être quantifiés. L’absence de cette information complique 
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d’autant la transposition des résultats de l’EGPEA aux CFMM. Cependant, il est impossible à 

ce stade d’exclure une toxicité intracellulaire des CFMM, laquelle se manifesterait par une 

action directe ou indirecte sur les voies de signalisation. 

La biocompatibilité des implants intraoculaires est également définie par leur interaction avec 

les cellules épithéliales résiduelles de cristallin et avec la capsule du cristallin. Cette seconde 

interaction joue notamment un rôle central dans la prévention de la PCO. De nombreuses 

publications scientifiques étudient cette interaction. Yamakawa et al., ont conclu que les 

implants intraoculaires avec une surface lisse présentaient une meilleure biocompatibilité. De 

fait, l’adhésion cellulaire est réduite sur les surfaces lisses. Cependant, la morphologie 

cellulaire n’est pas différente entre les surfaces lisses et les surfaces rugueuses221.  

L’adhésion cellulaire sur l’implant est corrélée à deux facteurs principaux de l’état de 

surface : 

• D’une part les propriétés chimiques. L’adhésion et la prolifération cellulaire sont plus 

importantes sur la surface des implants en acrylates hydrophobes qu’elle ne le sont sur 

celle des implants en silicone 282. Cette relation entre l’état de surface et l’adhésion 

cellulaire a été confirmée in vivo par la mesure de l’incidence de la PCO. Elle est plus 

faible pour les acrylates hydrophobes que les silicones94. 

• D’autre part, la rugosité Ra obtenue après polissage du matériau brut limite l’adhésion 

cellulaire219,221. 

Comme l’ont démontré les travaux de Linnola et al., l’adhésion des cellules sur l’implant est 

facilité par l’adhésion protéique, notamment la fibronectine20–22,193,195,198. L’adhésion 

protéique, quantitativement et qualitativement, est liée aux propriétés chimiques de surface115. 

Par exemple, l’hydrophilie du polyéthylène oxyde limite, selon la longueur des chaînes de 

polyéthylène, l’adhésion protéique228. 

Les différences de biocompatibilité observées entre certains implants peuvent s’expliquer 

autant par les propriétés chimiques de surface que par la rugosité. Plusieurs travaux 

scientifiques ont décrit les différences de rugosités initiales des implants. Les écarts observés 

sont expliqués par les procédés de fabrication (moulage, rugosité). Les écarts de rugosité sur 

les implants explantés sont imputés aux séquelles générées lors de l’injection de l’implant 

dans l’œil ainsi qu’aux phénomènes de vieillissements naturels29,154,254,283,284. 

Selon nos travaux, les implants enVISTA® neufs ont une rugosité faible et homogène au sein 

d’un même lot d’implants. Il apparaît que la rugosité et le profil de surface varient en fonction 

des conditions de vieillissement. L’analyse par AFM d’un implant proche de sa date limite 

d’utilisation a démontré une diminution de la rugosité Ra. Cet implant n’avait subi que 
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l’action de l’hydrolyse dans son conditionnement primaire. Toutefois, n’ayant pu conduire 

l’analyse sur plusieurs implants du même lot, il n’a pas été possible de déterminer l’origine de 

la différence. 

Les modifications observées lors du vieillissement artificiel des implant enVISTA® 

s’apparentent à une restructuration de la surface visible par l’apparition de pics fins et hauts, 

de sillons et de dépressions plus profondes.  

Dogru et al., ont analysé la surface d’implants en acrylates hydrophobes Acrysof® après leur 

explantation. Leurs travaux confirment l’augmentation de la rugosité moyenne accompagnées 

de dépressions sur l’ensemble de la surface lors du vieillissement naturel285. Leurs 

observations concordent avec les nôtres, notamment l’augmentation du paramètre Rmin faites 

sur les implants enVISTA® après vieillissement in vitro par photo-oxydation combinée à 

l’hydrolyse. L’étude de Dogru et al., ne fait toutefois pas de lien entre l’apparition des 

dépressions de surface et le vieillissement du polymère. De même l’adhésion protéique de 

surface n’est pas étudiée. 

Mukherjee et al., ont évalué la rugosité de surface de plusieurs implants explantés au cours de 

quatre années en y corrélant le taux de PCO. Leurs travaux ont démontré qu’il existe des 

différences de profil de rugosité entre les implants selon le copolymère constitutif. Les 

implants strictement hydrophobes ont un profil de rugosité fait de cratères sans présence de 

pics. Les implants hydrophiles en PHEMA sont les seuls à présenter une surface parsemée de 

pics importants suivis de dépressions. Cette structure est semblable à celles que nous avons 

imagées sur la surface des implants enVISTA® au cours de la photo-oxydation combinée à 

l’hydrolyse. Cette similitude prouve la présence de PHEMA en surface des implants 

enVISTA® ainsi que la modification de son expression au regard des implants neufs.  

Des modifications de la surface de copolymères, selon les conditions de vieillissement et 

selon le milieu de contact, ont déjà été décrites. D Neugebauer a démontré que les 

copolymères de polyacrylates-co-polystyrènes et de polyacrylates-co-PEO placés en milieu 

aqueux forment des micelles orientant les molécules hydrophobes, à savoir les chaînes 

acrylates et styrèniques, vers le centre. Les chaînes de PEO sont orientées vers la phase 

aqueuse228. De même, les travaux de Ishizone et al., démontrent que la surface du copolymère 

de styrène-co-polyEGDM évolue également selon les propriétés du milieu environnant. A 

l’air, les chaînes de polystyrène occupent la quasi totalité de la surface. Lors de l’immersion 

en milieu aqueux, les chaînes se réarrangent pour externaliser les chaînes des Poly-EGDM 

hydrophiles286.  
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Selon les travaux de Cole et al., le PHEMA associé aux chaînes de polyéthylène glycol 

confère aux surfaces des propriétés de biocompatibilité spécifique233,234. En outre, le PHEMA 

et le greffage de PEG à la surface de matériaux hydrophobes limitent l’adhésion protéique et 

cellulaire selon la valeur de la température de dissolution critique (lower critical solution 

temperature ou LCST). Aux températures inférieures à la LCST, l’adhésion protéique et 

cellulaire est limitée. L’effet s’inverse lorsque la température du milieu dépasse celle du 

LCST. Le PEG diminue l’hydrophobicité. L’ajout de groupement hydrophobe en surface 

diminue l’effet du PEG par déplacement de la LCST vers des températures inférieures. Par 

conséquent, les auteurs ont démontré que la LCST est directement corrélée au taux de PEG 

greffé en surface des matériaux234. 

Dans le cas des implants intraoculaires enVISTA®, la légère augmentation de l’adhésion de 

fibronectine en surface, observée lors du vieillissement par photo-oxydation combinée à 

l’hydrolyse, peut être reliée à ce phénomène. Quelles que soient les conditions de 

vieillissement, nous avons constaté que les chaînes latérales de l’EGPEA se scindent au 

niveau des groupements d’éthylène glycol. La perte de PEG induit de fait une diminution de 

l’hydrophilie de surface et un déplacement de la valeur de LCST. Cette modification de la 

chimie de surface permet une adhésion plus importante des protéines. Toutefois, la différence 

d’adhésion de fibronectine en surface des implants vieillis n’apparaît pas comme étant 

statistiquement significative. Ce résultat peut avoir différentes explications.  

D’une part, Cheong et al., ont démontré que les CFMM peuvent se lier aux chaînes alkyles du 

copolymère par la formation de liaisons faibles. Le réassemblage de chaînes hydrophiles avec 

des CFMM hydrophobes est facilité dans des milieux salins tels que le milieu de 

vieillissement artificiel que nous avons sélectionné257. L’hydrophobie de la surface n’est 

toutefois pas compatible avec le milieu de contact. La mobilité des chaînes de polymère, 

permise par la température du milieu, facilite l’externalisation des groupements 

hydrophiles228,229,234. Cela corrobore les résultats que nous avons obtenus en AFM, selon 

lesquels le PHEMA est externalisé au cours de la photo-oxydation combinée à l’hydrolyse. 

Selon le même principe, les chaînes de polyéthylène glycol doivent également être orientées 

vers le milieu aqueux. Ce réarrangement de surface, au cours du vieillissement, expliquerait 

d’une part la faible variation du taux d’adhésion de la fibronectine mais également l’allure des 

cinétiques de relargage des CFMM. Le réarrangement des chaînes, après photo-oxydation des 

chaînes orientées vers l’extérieur, faciliterait le relargage des CFMM piégés dans les couches 

superficielles de l’implant et offrirait de nouveaux substrats à la photo-oxydation. Ces deux 

mécanismes expliqueraient l’alternance de paliers et de libération rapide de CFMM mis en 
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évidence lors de la photo-oxydation combinée à l’hydrolyse. Selon les travaux de D’sa et al., 

l’adsorption protéique sur une surface de polystyrène est améliorée par le greffage de PEG. 

Le vieillissement de ces chaînes pourrait expliquer les variations du taux de fibronectine 

observées. Cependant, il apparait peu vraisemblable que le vieillissement en milieu aqueux 

aboutisse à une proportion supérieure de motifs styréniques exprimés en surface de 

l’implant235,286. 

De plus, selon les travaux de Tai et al., qui ont porté sur le comportement d’un copolymère de 

PEGMEMA-PPGMEA-EGDM, les hydrogels, dont le PHEMA, subissent une réticulation à 

37°C en fonction de l’irradiance totale perçue. L’importance de la réticulation dépend du taux 

de PEGMEMA et d’EGDM256. Or, plus le PHEMA est réticulé, plus sa capacité de 

gonflement par hydratation est faible. Cette modification diminue sa capacité à lier des 

protéines telle que la fibronetine151. 

Les résultats des premières pertes de masse, obtenus en ATG, nous ont permis de démontrer 

que la répartition des polymères, dont le PHEMA, n’est pas homogène au sein du 

copolymère.  

Ainsi, l’importance de la modification de la surface, et la capacité de réarrangement 

dépendent directement de la disponibilité de chaînes PHEMA et PEG présentes. 

Par conséquent, la variation du taux de fibronectine adhérente en surface des implants est la 

résultante d’un mécanisme complexe de réarrangements et de scissions de chaînes. Les 

structures PEG scindées permettraient une externalisation des chaînes de PHEMA. La vitesse 

de réarrangement des chaînes en surface varierait en fonction de la répartition du PHEMA et 

de l’encombrement stérique. Ainsi, au cours du vieillissement, l’hétérogénéité de surface 

s’amplifierait alternant des zones plus hydrophiles et d’autres plus hydrophobes. Ces 

différences de cinétiques du réarrangement de la surface expliqueraient également, en partie, 

l’hétérogénéité de l’intensité du relargage que nous avons observée en RP-HPLC pour des 

implants, d’un même lot, exposés aux mêmes conditions de vieillissement. 

La théorie du sandwich développée par Linnola place la fibronectine au centre entre la 

capsule et l’implant. L’affinité entre l’implant, la fibronectine et les cellules résiduelles de 

cristallin est donc très importante dans la physiopathologie de la PCO. Le motif RDG 

(arginine – glycine – acide aspartique) est celui par lequel les cellules épithéliales de cristallin 

se fixent, via les intégrines β1, à la matrice extracellulaire. Il est d’ailleurs démontré que 

l’inhibition de cette liaison réduit l’incidence de la PCO214,287. 

Briz et al., ont établi le lien entre les groupements fonctionnels exprimés en surface et 

l’adhésion de la fibronectine. Selon leurs travaux, la mobilité du groupe carboxyle des 
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acrylates influence l’adhésion protéique. Dans les méthacrylates, le groupe carboxyle est 

moins mobile du fait du méthyle ce qui diminue l’adhésion de la fibronectine. L’effet est 

avéré pour les groupements RGD et « FNIII 7-10 » de la fibronectine dont l’adsorption 

augmentent en fonction du taux d’alkyles acrylates exprimés en surface31. Ainsi, 

l’augmentation de l’adhésion de la fibronectine en surface n’est pas liée aux pics de PHEMA 

que nous avons observés en AFM. Le méthyle du PHEMA n’améliore pas l’adhésion 

protéique. De même, le maintien de la fonction méthyle au cours de la réticulation du 

PHEMA fait que sa capacité à lier la fibronectine ne varierait pas. Ainsi, l’augmentation 

faible de l’adhésion de fibronectine que nous avons observée ne peut être due qu’aux motifs 

alkyles présents en surface. Ces chaînes alkyles sont celles de l’EGPEA et de l’EGDM. Lors 

des phénomènes de vieillissement, les chaînes latérales de ces polymères se scindent et 

perdent de leur hydrophilie, ce qui par conséquent augmente leur capacité à lier la 

fibronectine. Selon Eldred et al., la survenue de la PCO, et plus généralement l’EMT, modifie 

la matrice extracellulaire. La fibronectine et la vitronectine sont exprimées en quantité 

supérieure. Le nombre de domaine RDG de la fibronectine est directement lié au risque de 

PCO. En effet, l’adhésion des cellules épithéliales de cristallin par le motif RDG induit une 

augmentation de l’expression de α-SMA. Cette protéine est impliquée dans la 

physiopathologie de l’EMT239,250,288,289  

 

La quantification de l’adhésion cellulaire n’a pas pu être réalisée au cours de ce travail. 

Cependant, selon les observations de D’sa et al., du fait de l’existance d’une relation entre les 

PEG, l’hydrophilie des surfaces et l’adhésion cellulaire sur des surfaces en PMMA, 

l’adhésion des cellules épithéliales de cristallin devrait également augmenter en fonction de la 

photo-oxydation combinée à l’hydrolyse233,235,290,291. En effet, les travaux de Bozukova et al, 

ainsi que ceux de Yen et al., démontrent que l’adhésion cellulaire est facilitée pour les 

matériaux présentant des propriétés de surface amphiphiles au regard de ceux strictement 

hydrophobes ou hydrophiles. Leurs travaux ne précisent cependant pas le degré d’importance 

de l’homogénéité des copolymères mixte dans la biocompatibilité28,94. 

Selon les travaux de Folkman et al., la concentration de PHEMA modifie les caractéristiques 

morphologiques des cellules adhérentes à la surface292. Lombello et al., ont confirmé ce 

résultat pour des cellules Vero dont l’adhésion est réduite sur des surfaces en PHEMA ou 

PHEMA-poly(MMA-co-AA). Cependant, ces auteurs ont observé que quelques cellules 

parviennent à adhérer. Leur morphologie diffère de celle habituellement observée pour des 
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cellules Vero adhérentes293,294. De plus, selon les mêmes auteurs, l’adhésion des fibroblastes 

est directement associée à la densité de charge négative exprimée en surface des substrats294.  

Versura et al., ont démontré que l’adhésion cellulaire en surface de lentilles intraoculaires 

évoluent dans le temps. L’adhésion augmente avec le temps de contact pour les implants en 

PMMA alors qu’elle diminue pour ceux en PHEMA, silicone ou PMMA-Héparine. La 

cinétique réalisée par ces auteurs montre que les cellules ayant adhérées au PHEMA à la 24ème 

heure prennent une morphologie ronde à la 72ème. Celles dont la morphologie étaient étirée à 

la 24ème heure semblent ne pas survivre à un contact plus long295. 

Pintwala et al., ont évalué la biocompatibilité uvéale du PHEMA en comparaison de celle du 

PMMA dans un modèle in vitro de cocultures de cellules épithéliales de cristallin (HLE-B3) 

et de macrophages THP-1. Leurs observations permettent de conclure que la coculture 

modifie significativement le comportement cellulaire sur le copolymère en comparaison de la 

monoculture de cellules de cristallin. L’adhésion des macrophages sur le copolymère diffère. 

L’adhésion au PHEMA est rapide dès la mise en contact. Cependant, dès le 2ème jour de 

culture les macrophages ne sont plus présents en surface du polymère. A l’inverse, l’adhésion 

des macrophages sur le PMMA augmente avec le temps. Dans le cas du PHEMA, malgré 

l’absence d’adhérence, les macrophages sont activés et des microparticules marquées de 

CD45 et CD54 apparaissent. Ces marqueurs sont impliqués dans l’adhésion cellulaire. Ces 

résultats montrent d’une part l’effet répulsif du PHEMA vis à vis de l’adhésion cellulaire et 

d’autre part la modification de la biocompatibilité après contact avec les éléments 

biologiques. Au contact du PHEMA, les macrophages conservent leur capacité d’adhésion 

aux autres surfaces proches, dépourvues de PHEMA, dont celles couvertes de fibronectine. 

Les macrophages activés induisent alors la production de facteurs oxydants (ROS/RNS) 

lesquels agissent sur les cellules épithéliales de cristallin en augmentant leur expression d’α-

SMA243. Ainsi, selon les observations de Pintwala et al., les modifications de surface des 

implants enVISTA®, que nous avons mises en évidence au cours de la photo-oxydation, en 

particulier les pics de PHEMA, constitueraient un risque de PCO particulièrement en cas 

d’uvéite. En effet, lors d’une inflammation intraoculaire, les pics PHEMA constitueraient des 

zones de la surface de l’implant propices à l’activation des macrophages. Les macrophages 

activés, à défaut de pouvoir adhérer aux « zones PHEMA » de la surface, pourraient se lier 

aux surfaces acrylates hydrophobes voisines dont les propriétés sont proches de celles du 

PMMA. L’activation des macrophages en surface par l’action du PHEMA voisin induirait 

alors un risque de transdifférenciation épithélio-mésenchymateuse des cellules épithéliales de 

cristallin présentes en surface et aux abords de l’implant. 
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L’ensemble de nos résultats ainsi que les observations des travaux scientifiques décrits sont 

liés à des études in vitro. La transposition des résultats de l’in vitro  à l’in vivo est délicate 

notamment dans le contexte intraoculaire. En effet, en considérant les variations 

interindividuelles de l’effet filtre anti-UV de l’oeil, de la composition de l’humeur aqueuse, 

notamment des ions métalliques et du taux d’oxygène de l’œil, les polyacrylates peuvent 

vieillir différemment selon les patients144. Cette multiplicité de schémas de vieillissement 

s’élargit encore en ajoutant les différences d’hygiène de vie et les comorbidités des 

patients296. Cependant, un grand nombre de phénomènes observés in vivo en clinique sont 

attribuables au vieillissement des copolymères et permettent de confirmer la pertinence de nos 

observations in vitro dans la prédiction du vieillissement in vivo. 

Bozukova et al., ont démontré l’effet bénéfique du greffage de chaînes de polyéthylène 

glycol, sur la surface d’implants en PMMA et en PHEMA, pour réguler l’adhésion protéique 

et la prolifération cellulaire297,298. Cependant, l’effet sur la PCO ne semble être que transitoire. 

En effet, l’évaluation in vivo menée chez le lapin par Lee et al., montre que le taux de PCO 

n’est plus différent après 6 semaines d’implantation. Au regard des résultats obtenus et de la 

stabilité des PEG à l’hydrolyse combinée à la photo-oxydation, la perte de l’effet du greffage, 

observée par Lee et al., pourrait être la conséquence d’une perte du greffage similaire à la 

scission des chaînes de PEG de l’EGPEA que nous observons in vitro pour le copolymère d’ 

enVISTA®232. 

Il existe peu d’études évaluant des lentilles intraoculaires explantées prouvant le 

vieillissement des copolymères. Cependant, le glistening, observé in vivo, est une 

conséquence du vieillissement des copolymères. Le phénomène a été décrit pour la première 

fois en 1985, les vacuoles sont retrouvées pour tous les implants dans la première année post-

implantation. Les implants en acrylates hydrophobes du fabricant Alcon® sont associés à une 

incidence plus forte. Le type de copolymère et le procédé de fabrication sont directement 

associé au vieillissement de l’implant154,156,299  

Au cours du vieillissement, le réarrangement des polymères permet la formation de cavités 

ellipsoïdes. Elles sont également observées lors de l’hydrolyse de résines acryliques119,155. 

Historiquement le glistening était attribué aux variations de température de l’implant et de 

l’humeur aqueuse. Saylor et al., ont proposé la théorie selon laquelle le glistening se 

produirait également à température constante. Selon leurs travaux, les impuretés hydrophiles, 

les produits de dégradation de l’implant ainsi que les éléments du milieu de contact 

s’équilibrent au cours du temps par effet osmotique. La diffusion du milieu de contact dans 
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l’implant et l’apparition des cavités osmotiques sont constantes pour tous les implants. Selon 

les auteurs, l’échange est lent à température physiologique mais il apparaît que la diffusion du 

milieu dans l’implant est plus rapide que la vitesse de relargage des impuretés 

hydrophiles155,255. Le phénomène de cavités osmotique confirme nos observations relatives au 

relargage de CFMM. Le relargage est donc la somme des caractéristiques physiques et 

chimiques des CFMM et de la sorption du milieu environnant, dans le copolymère. 

L’observation de ce phénomène en clinique appuie nos conclusions selon lesquelles un 

gradient de CFMM se forme dans les couches superficielles de l’implant en fonction des 

conditions de vieillissement. De fait, il est très probable que l’ensemble des phénomène de 

relargage que nous avons identifiés, ainsi que les modifications du copolymère autant dans sa 

masse qu’en surface, se produisent in vivo dans des conditions réelles de vieillissement. Les 

observations de Saylor et al., confirment également l’intérêt d’utiliser une solution saline 

isotonique comme milieu de vieillissement. Au cours de nos évaluations, aucune vacuole de 

glistening n’a été observée. L’implant étant hydraté à 4%, il nous a paru normal de ne pas 

observer de vacuoles hydrophiles. Nos résultats démontrent que malgré l’absence de 

vacuoles, les phénomènes de diffusion, dont elles proviennent, existent. Nos résultats 

confirment ceux déjà publiés et démontrant l’absence de vacuoles de glistening dans l’implant 

enVISTA®120,274,300. 

 

Outre les publications relatives au glistening, d’autres interactions entre le milieu de contact et 

l’implant intraoculaire ont été décrites dans la littérature.  

Le cas le plus fréquemment publié est celui de la présence d’un dépôt huileux en surface dont 

l’origine est liée au procédé de fabrication et de stockage278. Des interactions de type 

diffusion entre les implants et les huiles de silicone ou l’amiodarone ont été 

rapportées111,112,301. Apple et al., ont conclu leurs travaux sur l’interaction entre l’huile de 

silicone et les implants en recommandant de limiter l’utilisation des matériaux incompatibles 

pour les patients atteints de pathologies de la rétine ou de l’humeur vitrée. En effet, 

l’intervention chirurgicale pour traiter ces pathologies peut nécessiter l’utilisation d’huiles de 

silicone111. 

Ong et al., ont analysé des explants de lentilles à base d’acrylates hydrophobes pour 

déterminer l’origine des phénomènes de diffusion parasite de la lumière. Ce phénomène 

apparaît lors du vieillissement. Leurs travaux concluent à l’existence d’un nanoglistening dans 

la zone superficielle du copolymère. L’hydrolyse du copolymère hydrophobe provoque, après 

diffusion de l’humeur aqueuse, des aberrations lumineuses161. L’analyse faite par Matsuhima 
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et al., de lentilles intraoculaires disloquées a mis en évidence l’existence d’un blanchiment 

dans la zone superficielle dont l’origine n’est pas biologique. Le blanchiment est, selon les 

auteurs, lié à la pénétration de l’humeur aqueuse dans l’implant lors de son vieillissement 

naturel302. 

Morris et al., ont analysé 49 implants récupérés après explantation. Leurs observations 

démontrent que le phénomène de nanoglistening (également dénommé light scattering) 

concerne tous les types d’implants et s’intensifie avec le temps. Le taux de nanoglistening 

varie selon les copolymères. D’après les auteurs, ceux en acrylates hydrophobes y sont le plus 

sujet162,303. 

Toutes ces études confirment l’existence de phénomènes d’échanges entre le copolymère et 

l’humeur aqueuse. Ces échanges semblent être liés aux conditions de vieillissement dans 

l’œil. En soit, les observations de diffusions, et la formation des phénomènes tels que le 

glistening et le nanoglistening, nous permettent de conclure que nos résultats sont en grande 

partie transposables in vivo. Au cours de leur vieillissement naturel, les implants enVISTA® 

sont sujets au vieillissement par hydrolyse et photo-oxydation dont la conséquence in fine est 

un relargage de CFMM. En outre, les modifications des propriétés thermiques et de la surface, 

toutes deux associées au mécanisme de relargage de CFMM, doivent se produire in vivo.  

A ce jour, le manque de recul clinique chez l’Homme des implants enVISTA® justifie la 

faible production scientifique se rapportant aux études de performance sur la prévention de la 

PCO, notamment la PCO tardive avec ce type d’implant. Toutefois, les quelques 

investigations publiées confirment la prévention in vivo de la PCO à court terme. Ollerton et 

al., ont notamment confirmé chez le lapin la diminution globale de l’envahissement cellulaire 

responsable de la PCO274,304  

Par conséquent, la transposition de nos observations in vitro vers l’in vivo ne peut pas être 

directement discutée. Toutefois, le glistening existe pour tous les implants, il est donc 

possible d’anticiper les risques de PCO dues aux modifications des propriétés des implants 

par l’analyse de la littérature. 

Leydolt et al., ont étudié la relation entre le glistening et la PCO au travers un suivi clinique 

de patients porteurs d’implants intraoculaires en acrylates hydrophobes. Tous les implants 

sont de forme identique (1 pièce à bords carrés). Chaque patient est implanté dans les deux 

yeux, selon le principe du témoin controlatéral, pour éliminer le biais des comorbidités du 

patient. Les deux implants testés sont produits par les fabricants Alcon® et Hoya®. Leurs 

travaux mettent en évidence une différence significative du taux de PCO entre les deux types 

d’implants laquelle ne peut être associée qu’au type de copolymère. Le taux de PCO est plus 
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important pour les implants Hoya®. A l’inverse, le taux de glistening est significativement 

supérieur pour les implants Alcon® (97% vs 0%)305. Selon les auteurs, les modifications 

visibles dans la structure de l’implant (glistening), ou leur absence, ne sont pas directement 

corrélées à la survenue de PCO. Toutefois, ces travaux ne prennent pas en compte la structure 

exacte du polymère et sa stabilité à la photo-oxydation. De plus, l’évaluation n’est faite que 

pour une durée de trois ans. Or, plusieurs auteurs soutiennent que l’évaluation in vivo des 

implants intraoculaires doit être faite sur une longue période. En effet, selon Mukherjee et al., 

les implants en hydrogel de PHEMA présentent un taux de PCO supérieur à celui des 

implants en acrylate hydrophobe. La différence ne devient toutefois marquée que quatre ans 

après l’implantation. Cette différence tardive s’explique par l’existence d’une cinétique de 

biocompatibilité29. 

L’équipe de L. Vock a suivi une cohorte de patients porteurs d’implants en acrylates 

hydrophobes sur une longue période. Leurs conclusions indiquent qu’au delà de 10 ans 

d’implantation, l’effet protecteur de l’implant, dû à la nature du copolymère et à ses bords 

carrés, a disparu. Le taux de PCO à 10 ans est identique à celui dû aux implants en silicone à 

bord ronds306. Ces travaux sont une preuve clinique de l’évolution du copolymère lors de son 

implantation et de la modification de sa biocompatibilité sur le point spécifique de la cohésion 

avec la capsule. 

De la même manière, Lundqvist et al., ont conclu à la perte de l’effet barrière des implants en 

acrylate deux ans et demi après l’implantation. L’incidence de la PCO s’accélère entre deux et 

six ans après l’implantation puis ralentie de nouveau307  

De même, Rønbeck et al., ont établi, au cours d’un suivi clinique de 12 ans, qu’une 

accélération de l’incidence de la PCO survenait entre quatre et cinq ans après la chirurgie. 

Leurs observations font également état d’une cinétique d’incidence différente selon l’implant 

étudié. Les auteurs ont montré que, la PCO dépend de la nature des matériaux et non de la 

forme de l’implant après plusieurs années d’implantations. Toujours selon les auteurs, l’usure 

des bords carrés pourrait être l’explication majeure aux cas de PCO tardives23  

Ces travaux démontrent tous que les propriétés de géométrie initiale de l’implant permettent 

de prévenir la PCO uniquement durant les premières années post-implantation. Au delà, seule 

l’interface entre l’implant et la capsule assure la prévention tardive de la PCO. Il apparaît 

donc pleinement justifié de mener des travaux d’investigations précliniques pour définir a 

priori  les modifications physiques chimiques et géométriques des implants.  
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Il apparaît également que les évolutions de la PCO à court, moyen et long terme peuvent être 

le reflet des variations de propriétés de surface en lien avec le vieillissement in situ du 

copolymère 183,184.  

Aujourd’hui la prévention primaire de la PCO se fait grâce à l’effet barrière du bord carré des 

implants sur la progression des cellules épithéliales résiduelles de cristallin le long de la 

capsule49,116,118. Nishi O et al., ont démontré que la forme de l’implant était l’élément 

prépondérant dans la prévention de la PCO27. Cette étude menée in vivo chez le lapin n’a 

cependant portée que sur des implants neufs. Or, nos travaux et les observations cliniques 

publiées démontrent que le vieillissement du copolymère survient sur une plus longue 

période. L’effet barrière est fortement dépendant de la liaison entre la capsule et l’implant. 

Celle-ci peut varier en fonction des modifications des propriétés de surface lors de la 

restructuration des chaînes du copolymère. 

Chaque copolymère ne présente pas le même effet protecteur vis à vis de la PCO. Les travaux 

de Morgan-Warren P. ont comparé l’incidence de la PCO à deux ans pour trois implants de 

forme identique mais de copolymères différents. Les résultats confirment l’influence du 

copolymère et de la géométrie exacte du bord carré dans la survenue de la PCO25. 

La prévention de la PCO varie également selon les caractéristiques individuelles des patients. 

Les caractéristiques biochimiques et de prolifération des cellules épithéliales résiduelles sont 

propres à chaque patient49,175. Ainsi, les propriétés de l’implant et la biologie exacte de la 

capsule du cristallin des patients vont fortement influencer le risque de formation de la PCO. 

Le facteur majeur est la capacité d’adhésion de l’implant à la capsule et des cellules à 

l’implant32. La théorie du sandwich développée par Linnola et al., place l’adhésion de 

l’implant à la capsule au centre de la prévention de la PCO. Zhu X et al., ont démontré que 

l’adhésion n’est pas systématique pour tous les patients. L’inadhésion concerne 41% des 

patients à J1 et encore 7% des patients deux mois après la chirurgie. L’inadhésion initiale 

perdure et s’accentue pour certains patients. Les auteurs ont conclu que, pour prévenir la 

PCO, l’affinité entre l’implant et la capsule semblerait plus importante que ne le serait 

l’adéquation entre la forme de la capsule du cristallin et celle de l’implant308. Ces travaux 

mettent en avant l’importance des caractéristiques physiologiques du patient, notamment la 

composition de la matrice extracellulaire de l’œil, dans la biocompatibilité des lentilles 

intraoculaires. Les variations de surface des implants, liées à la variabilité du procédé de 

polymérisation, peuvent également expliquer le délai plus ou moins long d’interaction entre la 

capsule et l’implant. Aux variabilités individuelles décrites par ces auteurs, nos travaux 

démontrent que les implants neufs possèdent des variabilités notables. Les écarts initiaux 
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entre chaque implant s’amplifient en fonction des conditions de vieillissement. L’association 

de tous ces facteurs de variabilité peut en partie expliquer les cas de PCO très précoces, les 

cas tardifs mais également l’absence de PCO pour certains patients plusieurs années après la 

chirurgie176,308. 

Outre les variations intrinsèques et extrinsèques dues vieillissement des implants, les 

comorbidités des patients, notamment l’inflammation, jouent un rôle majeur dans la 

biocompatibilité. Plusieurs études ont démontré que l’incidence de la PCO est corrélée à 

l’inflammation intraoculaire sous toutes ses formes (postopératoires, uvéites, syndrome de 

pseudoexfoliation)7. L’inflammation oculaire et la composition de l’humeur aqueuse 

augmentent la prévalence et l’intensité du glistening309,310 Au regard des mécanismes 

intrinsèques corrélant les phénomènes de vieillissement des implants et le glistening, il est 

supposable que l’inflammation accélère le vieillissement des copolymères d’acrylates.  

Outre le taux de glistening, l’adhésion cellulaire en surface des implants en acrylates 

hydrophobes est également supérieure chez les patients atteints d’uvéites chroniques221 

Cependant, de toutes les inflammations chroniques étudiées, le syndrome de 

pseudoexfoliation est la pathologie inflammatoire la plus souvent associée aux complications 

sur les lentilles intraoculaires (glistening, dislocation et PCO)311. 

Les dislocations d’implants intraoculaires sont très liées à la présence d’une inflammation 

chronique et à un antécédent de vitrectomie. Elles surviennent en moyenne huit à dix ans 

après l’implantation153,167,168. En outre, ces travaux scientifiques suggèrent que l’inflammation 

et le stress oxydant accélèrent le vieillissement du copolymère avec une augmentation de 

toutes les complications dont la dislocation du copolymère. L’action du stress oxydant sur la 

cinétique de vieillissement de l’implant n’a pas été évaluée. Toutefois, plusieurs de nos 

observations indiquent que l’effet de l’inflammation serait synergique avec celui de la photo-

oxydation. En effet, toute réaction inflammatoire augmente la température des tissus touchés. 

L’hydrolyse des chaînes alkyles et éthylène glycols en serait accrue tout comme lors d’une 

surexposition de l’implant à la température lors de l’hydrolyse forcée. Le lien observé entre 

l’inflammation chronique, le glistening et la dislocation suggère que l’inflammation 

chronique accélérerait le vieillissement de l’implant enVISTA®. De plus, les segments 

PHEMA, qui s’extériorisent lors des mécanismes de vieillissement de l’implant, sont connus 

pour induire une réaction inflammatoire ainsi qu’une augmentation du taux de PCO. De fait, 

il existe un risque que, au cours de l’implantation, les patients atteints d’inflammations 

chroniques puissent présenter un taux de PCO supérieur ou in fine une dislocation de 

l’implant. Par conséquent, d’ici à l’obtention d’un recul clinique suffisant ces implants ne 



 184 

devraient pas être implantés chez des patients atteints de comorbidités inflammatoires. Le 

recul clinique des implants enVISTA® n’est à ce jour que de cinq ans. Il n’est donc pas 

possible de détermine la tolérance des implants chez les patients atteints d’inflammations 

chroniques.  

Selon les normes ISO, les conditions de vieillissement par photo-oxydation permettent de 

mimer deux ans de vieillissement naturel De fait, la confirmation de nos résultats, par 

l’observation du vieillissement intraoculaire naturel chez l’Homme, ne pourra être effectuée 

qu’en 2017. En effet, les implants utilisés ont, pour la plupart, été produits en 2014 et 

vraisemblablement implantés en 2015. De plus, l’effet du vieillissement réel, sur l’incidence 

des PCO tardives, ne pourra pas être évalué avant 2019 soit cinq ans après l’implantation.  

Actuellement peu d’études ont discuté l’intérêt de limiter l’utilisation des implants 

intraoculaires en fonction des comorbidités de patients. Apple et al., ont proposé de limiter 

l’utilisation d’implants en silicone chez les patients sujets à une intervention pour vitrectomie. 

Braga-Mele et al., ont proposé de recenser les situations pathologiques pour lesquels les 

implants multifocaux sont indiqués et les situations pathologiques pour lesquelles ils ne le 

sont pas111,113. Il s’agit là des très rares publications discutant l’indication d’un implant en 

fonction du patient.  
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Conclusions 

Ce travail a permis de définir une nouvelle stratégie d’analyse confondante, transversale et 

multiparamétrique permettant de mettre en évidence les mécanismes de vieillissement des 

lentilles intraoculaires.  

 

Nous avons démontré la sensibilité des implants enVISTA® à l’hydrolyse et à la photo-

oxydation. Les modifications s’observent au niveau des propriétés thermodynamiques et de la 

biocompatibilité des implants. Les conditions de vieillissement induisent une scission rapide 

des chaînes latérales du copolymère. Les entités créées diffusent au travers du polymère. Les 

moins polaires, et celles de masses moléculaires les plus grandes, réagissent entre elles ou 

avec le polymère. Ces phénomènes forment progressivement un gradient de composés 

néoformés dans la partie superficielle de l’implant. Les composés de faible masse moléculaire 

relargués dans le milieu sont stables à la photo-oxydation. L’absence de toxicité de ces 

composés n’est pas démontrée d’autant que les monomères, dont ils dérivent, possèdent un 

profil de toxicité intracellulaire agissant sur les propriétés biochimiques des cellules 

épithéliales de cristallin. Le gradient de concentration des CFMM modifie également l’état de 

surface. Par une succession de phénomènes de scission de chaînes et de réarrangements 

moléculaires, des structures hydrophiles s’expriment de manière hétérogène à la surface des 

implants. Parmi elles, les chaînes de poly-HEMA apparaissent comme les plus à risque dans 

la modification de la biocompatibilité. Le risque apparaît d’autant plus important que la 

modification de la surface semble commencer par les parties les plus fines des implants, à 

savoir les bords carrés dont le rôle dans la prévention de l’opacification capsulaire postérieure 

fait consensus. Les surfaces de poly-HEMA sont connues pour induire un risque 

supplémentaire d’opacification capsulaire postérieure. De plus, le poly-HEMA présente un 

caractère pro-inflammatoire et un effet répulsif vis à vis de l’adhésion protéique, lesquels 

augmentent le risque d’opacification capsulaire. Ces dernières observations interrogent sur le 

risque de l’utilisation des implants enVISTA® chez des patients atteints de comorbidités 

inflammatoires chroniques telle que l’uvéite. 
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Notre travail a également mis en évidence la variabilité des propriétés initiales des implants 

intraoculaires qui implique une variabilité de la cinétique de leur processus de vieillissement. 

Le copolymère utilisé dans l’implant enVISTA® subit d’avantage de restructuration de 

chaînes lors d’une hydrolyse forcée au regard de l’hydrolyse combinée à la photo-oxydation. 

L’alternance entre l’exposition UV et l’absence d’exposition (alternance jour/nuit) va 

pondérer la vitesse du mécanisme de vieillissement de l’implant et pourra, à terme, expliquer 

la survenue de complications chez certains patients, en fonction de leur hygiène de vie.  

 

D’une manière plus générale, les résultats de notre travail confirment la nécessité de 

développer une approche préclinique transversale multiparamétrique et confondante dans 

l’évaluation des dispositifs médicaux implantables. Celle-ci doit porter sur des éléments 

spécifiques de sécurité et de biocompatibilité pour prévenir la survenue de complications lors 

de leur utilisation en phase clinique chez des patients atteints de comorbidités. Cependant, 

l’évaluation scientifique de dispositifs médicaux se heurte à de nombreuses limites.  

La première concerne le milieu de vieillissement artificielle pour l’évaluation in vitro. 

Comme l’ont montré nos travaux, l’utilisation d’un milieu physiologique s’avère 

indispensable pour respecter les mécanismes d’échanges entre le milieu et l’implant par effet 

osmotique. Toutefois, tous les composants biologiques d’intérêts ne peuvent pas y figurer en 

raison de leur manque de stabilité nécessaire pour couvrir l’intégralité du temps de 

vieillissement. Dans l’exemple des lentilles intraoculaires, l’utilisation de l’acide ascorbique 

n’a pas pu être mise en œuvre du fait de sa vitesse d’oxydation élevée. Nous avons priorisé un 

volume de solution de vieillissement faible qui nous a permis de détecter le phénomène de 

relargage de CFMM. La photolabilité de l’acide ascorbique aurait nécessité un 

renouvellement continu de la solution de vieillissement. Cette démarche aurait nécessité un 

volume totale important, ce qui n’était pas envisageable dans la mesure ou les composés de 

faible masse moléculaire relargués sont de structure et de stabilité inconnue. En outre, les 

éléments composants un milieu de vieillissement artificiel doivent être basés sur un 

compromis entre leur rôle dans les mécanismes de vieillissement et leur stabilité.  

Outre les conditions de vieillissement, l’étude d’un dispositif médical démarre elle-même par 

la sélection de méthodes discriminantes pour la mise en évidence des propriétés et de leurs 

évolutions au cours du vieillissement. Dans le cas des implants intraoculaires enVISTA®, les 

méthodes analytiques de détermination des propriétés thermodynamiques ont conduit à des 

informations complémentaires. L’ATG a été plus pertinente pour cerner au mieux l’ensemble 

des restructurations de CFMM et les variations de l’eau de plastification. Les signes de 
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vieillissement des matériaux, notamment la détermination de la genèse des CFMM, 

nécessitent le choix d’une méthode analytique sensible et résolutive. La méthode RP-HPLC 

couplée à un détecteur à barrette de diodes que nous avons développée est, à notre 

connaissance, la première ayant permis le dosage concomitant de monomères constitutifs d’un 

implant et la détection de leurs produits de dégradation.  

Le choix du milieu de vieillissement, et des outils analytiques les plus adaptés, peut-être 

biaisé par le manque de connaissance de la composition exacte du dispositif médical. En effet, 

la composition qualitative en monomères et en additifs n’est pas toujours accessible. Quand 

bien même celle-ci est connue, les propriétés intrinsèques d’un copolymère vont fortement 

varier selon les protocoles de synthèse et de fabrication. De fait, en l’absence de la 

composition exacte d’un dispositif médical, toute évaluation doit débuter par la caractérisation 

du matériel neuf pour en déterminer les performances et notamment les variabilités inter lots 

de ses propriétés physico-chimiques. Celle-ci peut ne pas être suffisante et doit quelque fois 

inclure l’étude de polymères expérimentaux représentatifs. Dans nos travaux, la 

caractérisation des modifications de surface a pu être établie grâce aux études publiées sur des 

gels de PHEMA. De même, l’identification des CFMM issus des matériaux n’est que 

partiellement possible. Dans l’exemple des implants enVISTA®, le profil spectral des CFMM 

a permis d’orienter le raisonnement vers la scission des chaînes de PEG de l’EGPEA. Sans 

cette caractéristique, les origines des CFMM auraient été aussi nombreuses que le nombre de 

composants du copolymère.  

La caractérisation des dispositifs médicaux neufs, et de leurs mécanismes de vieillissement, 

peut également être limitée par la taille des échantillons. Les lentilles intraoculaires ont un 

diamètre moyen de 6mm2 et pèsent environ 15mg. Ces contraintes, auxquelles s’ajoute le coût 

d’acquisition de ces dispositifs médicaux implantables (150 à 200 euros par implant 

intraoculaire), demandent une optimisation des investigations scientifiques. Dans notre étude, 

chaque implant a été utilisé à de multiples étapes pour minimiser les pertes. L’inconvénient 

majeur de cette démarche est d’une part, la conservation des implants entre deux étapes 

analytiques et d’autre part, la nécessité de valider les résultats de chaque analyse avant de 

passer à la suivante. La taille et le coût compliquent également la prise en compte de la 

variabilité intra et inter lots de production des implants. Ce dernier point explique la nécessité 

d’avoir une investigation scientifique multiparamétrique confondante pour identifier les 

mécanismes de vieillissement. De plus, l’acquisition des dispositifs médicaux pour 

l’évaluation ne doit se faire, selon nous, que par l’achat de références destinées à l’utilisation 

en clinique et non pas d’échantillons spécifiques. Ce principe de précaution permet d’avoir 
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une vision réelle de la variabilité des propriétés des dispositifs médicaux. Cela limite 

également le risque de travailler sur des dispositifs médicaux de qualité supérieure à celle 

acceptée par le fabricant en routine de production industrielle.  

La composition exacte des dispositifs médicaux à base de matériaux plastiques est également 

indispensable aux utilisateurs pour juger de la sécurité qui leur est associée. La composition 

qualitative et quantitative peut également avoir son importance, notamment dans le choix de 

dispositifs médicaux contenant des substances toxiques telles que les phtalates. Dans la 

volonté de la commission européenne d’interdire l’utilisation des phtalates dans les dispositifs 

médicaux de pédiatrie et de perfusion, mais devant l’absence d’alternatives ou de 

détermination des taux exacts acceptables, un amendement à la loi du 24 décembre 2012 du 

code de santé publique propose d’utiliser les tubulures contenant une concentration en 

phtalate de bis (2-éthylhexyle) ou DEHP la plus faible possible. L’évaluation des taux de 

relargage au cours de l’utilisation présente donc un intérêt majeur de santé publique ainsi que 

pour les utilisateurs dans leur choix de référencement de dispositifs médicaux de perfusion. À 

l’exception de ce cas, aucun cadre réglementaire oblige le fabricant à communiquer aux 

utilisateurs la composition de ses dispositifs médicaux. L’information peut être quelque fois 

difficile à obtenir devant le secret industriel et les brevets associés.  

Enfin, de nos jours, le nombre de signalements de cas de matériovigilances et de retours 

cliniques compliqués d’évènements indésirables plus ou moins graves augmente. Ces 

incidents peuvent être liés, comme dans le cas des dislocations d’implants intraoculaires, aux 

modifications du dispositif médical induites par les phénomènes de vieillissement. Les 

particularités du marché des dispositifs médicaux et la durée d’implantation de certains 

dispositifs nécessitent de renforcer les investigations précliniques. En effet, certaines 

complications directement liées au vieillissement du dispositif médical, telle que la 

dislocation, ne surviennent qu’après cinq ou dix ans d’implantation. Le délai entre 

l’implantation et la complication ne permet pas de juger l’incidence réelle lors des phases 

d’études cliniques. Celles-ci pouvant ne pas dépasser 1 année. Cependant, le recul sur les 

matériaux utilisés dans d’autres applications, ainsi que la connaissance des mécanismes de 

vieillissement et de la physiopathologie des complications permettent de renforcer la 

pertinence de l’évaluation préclinique pour repérer des situations à risque pour le patient. Cela 

paraît d’autant plus important que certains dispositifs médicaux ont un temps de 

commercialisation très court, lequel ne permet pas aux fabricants de financer de longues 

investigations cliniques. La courte durée de commercialisation de certains dispositifs 



 189 

médicaux, liée à leur amélioration continue, rend caduque les retours cliniques faits dès leur 

publication. 

L’utilisation des implants enVISTA® est un exemple transposable à l’ensemble des dispositifs 

médicaux implantables. Au regard des constats que nous avons fait sur les implants 

enVISTA®, tout nouvel implant devrait avoir un déploiement clinique progressif, par étape, 

afin de minimiser les risques de complications graves liées au vieillissement du copolymère.  

L’évaluation préclinique de la sécurité du dispositif devrait être établie sur des 

recommandations scientifiques actualisées régulièrement. Celles-ci devraient prendre en 

compte d’une part la notion du risque telle qu’elle est développée dans les normes ISO et 

d’autre part des tests in vitro proposés par consensus scientifique, ciblant les complications 

spécifiques. Ces tests devraient être en lien avec la biocompatibilité, associées à l’indication 

et le lien d’implantation du dispositif médical. La PCO et la dislocation des implants 

intraoculaires ainsi que la contracture capsulaire pour les prothèses mammaires en gel de 

silicone sont deux exemples parmi les dispositifs médicaux implantables les plus 

fréquemment utilisés. 

Une fois les preuves de la sécurité préclinique apportées, les implants devraient alors être 

utilisés en phase clinique en deux temps. Chaque temps correspondant à une population cible.  

Dans un premier temps, tout implant nouvellement commercialisé, dont l’indication concerne 

une pathologie pour laquelle le diagnostic vital n’est pas engagé et dont les implants déjà 

utilisés assurent de bons résultats de performance et de sécurité, devrait voir son utilisation 

limitée aux patients sans comorbidités.  

En effet, les patients atteints de comorbidités, telles qu’une inflammation chronique, ne 

devraient disposer que de dispositifs médicaux implantables pour lesquels le recul clinique 

réel est suffisant pour garantir leur sécurité à long terme. La précaution devrait être appliquée 

jusqu’à l’obtention des données fiables des complications en utilisation réelle. La mise en 

place de registres de suivi devrait permettre d’obtenir des données fiables et des signes 

d’alertes rapidement indentifiables. Après l’obtention de données cliniques rassurantes en 

utilisation réelle, non inférieures aux données des autres dispositifs médicaux, les implants 

pourraient alors avoir une indication étendue aux patients atteints de comorbidités.  

Cette dernière étape serait permise sous couvert de résultats de tests précliniques 

spécifiquement développés pour observer les effets de conditions extrêmes sur les 

copolymères. Cette évaluation spécifique devrait prendre en compte les conditions 

physiopathologiques ainsi qu’une analyse transversale multiparamétrique et confondante 

comme celle décrite ici pour les implants enVISTA®. La définition des critères d’acceptabilité 
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devrait également faire l’objet d’un consensus pour améliorer l’identification du risque dès la 

phase préclinique.  

Afin de répondre à l’obligation de moyens à laquelle sont soumis les chirurgiens, ce principe 

de déploiement progressif des dispositifs médiaux ne serait toutefois applicable que pour les 

références n’apportant pas d’innovation thérapeutique majeure. 

Une telle démarche serait en principe compatible avec le marché des dispositifs médicaux et 

l’obtention du marquage CE, lors de la première demande, n’en serait de fait pas retardée. 
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Annexe 1 : Structure chimique des 

monomères d’enVISTA® 

 
Figure 1 : Ethylene glycol phenyl ether acrylate 

 
Figure 2 : Ethylene glycol diméthacrylate 

 
Figure 3 : 2-hydroxyméthyl méthacrylate 

 
Figure 4 : Styrène 
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Annexe 2 : Validation de la méthode 

de dosage des acrylates en RP-CLHP 

RP-HPLC DETECTION AND DOSAGE METHOD FOR ACRYLICS AND 

DEGRADATION PRODUCTS RELEASED FROM IMPLANTED MEDICAL DEVICES 

 

Introduction 

Acrylic monomers have physical and chemical properties which explain their use in the 

development of paintings, drug formulation1 and medical devices2-5. Acrylics are commonly 

used for dental resins6 and intraocular lenses7. Research and development on acrylics is still 

very important and leads to frequent scientific publications8. Reticulated degrees, monomers 

proportions and additives are known to impact on acrylics’ physical and chemical properties9, 

10. Stability depends on some aging conditions. Chiantore et al., described modifications on 

acrylic polymers under photo-oxidation11.  

 The acrylics’ aging is commonly described in publications about acrylics’ made medical 

devices’ aging. Dental resins aging is characterized by color, roughness modification and 

acrylic release6,12,13. From the few data available about IOLs aging, roughness modification, 

surface calcification or glistening are frequently quoted14 Lenses dislocations are described 

but the mechanism remains unidentified. According to Kato et al., glistening could result 

from polymer’s restructuration which indirectly confirms the presence of an aging process in 

the copolymer during time15. Those changes could lead to dislocations. Today, intraocular 

lenses’ dislocations are correlated to comorbidity factors such as auto-immune diseases16,17. 

FDA and European agencies recently authorized a new type of IOL. EnVISTA® lenses 

(Bausch & Lomb, USA) contain a copolymer of 3 acrylics (two are hydrophobic and one is 

hydrophilic) mixed with styrene4. This new copolymer is unique. It is not part of any of the 

previously authorized intraocular lenses medical devices18. It combined both hydrophobic and 

hydrophilic monomers. Those chemical properties are supposed to decrease adverse events 

like glistening and posterior capsular opacification while limiting aging19. However, many 

previous studies have demonstrated the instability of styrene and polystyrene under ultra-
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violet exposure20-22. Some acrylics show anti-UV properties but can also depolymerize under 

solar exposure23,24. The stability of this copolymer is unknown. A release of monomers, 

oligomers or depolymerized compounds could be possible. As proven before, acrylic are 

toxic. As a result, it is essential to avoid of the release of monomers and oligomers from 

medical devices25,26. Infrared methods (Raman or IRTF) and separating technics (RP-HPLC, 

SEC or Mass spectrometry) are listed in scientific publications as quality controls but none of 

them is validated for routine quantification of monomers and degradation products27-32. The 

goal of the present study is to develop a robust RP-HPLC method could be used to analysis of 

acrylics, styrene monomers and low-mass released compounds. 

 

Materials and methods 

Chemicals:  

Mobil phase gradient is made of three HPLC-grade solvents: Acetonitrile (ACN), Water and 

Tetrahydrofurane (THF) all purchased from Fisher.  

Seven acrylics were analyzed: Phenyl ether acrylate (PEA), phenyl ether methacrylate 

(PEMA) and 2 butanediol dimethacrylate (BD) were obtained from Polysciences (Germany): 

Ethylene glycol phenyl ether acrylate (EGPEA), 2-Hydroxyethyl methacrylate (HEMA), 

Ethylene glycol dimethacrylate (EGDM), and styrene. All monomers were purchased from 

Sigma Aldrich Germany.   

Chromatographic system:  

The method is a classic Dionex HPLC by reverse phase paired with a diode array detector. All 

spectrums are registered with chromeleon software.  

Separations are performed with an inverse phase column Kinetex 5µm for 250mm 

(Phenomenex United Kingdom). 

 

Chromatographic conditions: 

The mobile phase is a gradient of acetonitrile, water and tetrahydrofurane detailed in table 1. 

Twenty microliters of each sample are injected and analyzed at 30°C for 80 minutes of a 

1ml/min flow gradient. All monomers are identified by their retention time and their 3D UV 

spectrum.  
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Table 1: gradient profile 

Time min H2O ACN THF 

0 80% 20%  

45 25 % 75 %  

65  90 % 10 % 

80 80% 20%  

Calibration procedure:  

All monomers are weighted at 25°C and diluted in a mix of ACN and saline solution (NaCl 

0.9% water). After preparation each sample is filtered before injection. All samples are 

injected 3 times. Calibration curves are obtained by plotting average pick area versus 

concentration using linear regression analysis. Each monomer is analyzed from 0 to 10 ppm. 

Synthetized copolymers:  

The EnVISTA® copolymer is made of 2-HEMA 30 %, EGPEA 40%, styrene 26%, EGDM 

4%.  

The copolymers are synthetized by radical polymerization using AIBN as initiator under 

nitrogen flow for 12 hours at 60°C. Then polymers are cooked for 12 hours at 95°C. Three 

methanol precipitations and three deionized water washes were done before aging the aging 

process. 

Aging process:  

Copolymers and monomers undergo an aging process by artificial sunlight full spectrum 

exposure in a xenon arc chamber (Qsun Xe-1, Labomat). Conditions are 48 hours irradiation 

with a power of 6.8mW/cm² from 300 to 400 nm at 20°C. A negative control is made at the 

same time in the xenon arc chamber but with a light protection made of aluminum.  

Statistic:  

ANOVA and t-test are performed on PRISM 5.0 software.  

 

Results: 

RP-HPLC method: 

The present liquid chromatographic method is designed to separate and quantify all 

EnVISTA®’s monomers. It allows the identification of hydrophobic and hydrophilic acrylates 

and styrene. Each of them has a maximum absorbance at 218 nm and a specific retention 

time. Two monomers have a second maximum absorbance. EGPEA has its second maximum 
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at 270nm and styrene at 254 nm22. The retention parameters and the wavelength maximums 

are summarized in table 2.  

Table 2: wavelength maximums 

 RT min λ max (nm) K factor 

2-HEMA 4,6 224 >2 

EGDM 23 218 >2 

EGPEA 24,5 270 >2 

Styrene 27 254 >2 

 

The RP-HPLC method developed shows the efficiency to separate all these monomers, with 

the separation coefficient K’ higher than 2. 

Table 3: method efficiency 

 r² Equation of 

calibration 

Linearity 

α = 0.01 

LO

D 

LOQ Recovery 

2-HEMA 0,999 
Y= 6,2538 x + 

0,117 
0.23 -10ppm 

0,07 

ppm 

0,23 

ppm 
99,6% 

EGDM 1,000 
Y= 15,464 x + 

0,369 
0.09 - 10ppm 

0,01 

ppm 

0,09 

ppm 
99,8% 

EGPEA 1,000 
Y= 2,0526x + 

0,123 
0.11 - 10ppm 

0,01 

ppm 

0,11 

ppm 
100% 

Styrene 0,999 
Y= 2,3006x + 

0,0219 
0.07-10ppm 

0,08

7pp

m 

0,2 

ppm 
97,3% 

 

In addition, reversed phase gradient elution is carried out using a mobile phase containing 

water, acetonitrile and tetrahydrofurane. This solvent mixture is a gradient. It was prepared in 

order to elute monomers with different polarities and solubilities. The validation data for 

recovery, linearity, detection and quantification limits are collected in table 3. For all 

standards the linearity ranges are statistically demonstrated from LQ to 10 ppm by regression 

analysis. All monomers linear regression coefficients are higher than 0,999 with relative 

standard deviation (RSD %) lower than 5% for all regressions.  

The limits of detection (LOD) and the limits of quantification (LOQ) are also determined at 

approximately 3 times and 10-times the signal to noise ratio respectively.   

According to these results, in terms of accuracy, sensitivity and reliability of the method, it 

can be applied to the residual monomers determinations in acrylic polymers. This method 
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could be used as a synthetic analysis for quality control of medical devices composed of 

acrylic polymers. 

In the present work, the method is applied to the monitoring of monomers migration in a 

polymer stored in saline solution. The main interest of this method is to separate and analyse 

multiple acrylics and saline matrices at the same time.  

The method is sensitive enough to quantify monomers under their cytotoxic 

concentrations25,26. The contribution of this technic relies on the fact that it has both a low 

detection and quantification limits. It is also used in a saline matrix which resembles 

physiological saline. Therefore, it may be used in biological matrices, such as aqueous humor.  

 
Figure 1: 228nm spectrum of 4 EnVISTA®’s monomers mixed at 5 ppm each. 

The second part of this work consists on testing the method for the detectability of 

degradation products and released compounds during polymer synthesis and aging. Many 

different samples were analyzed on the present RP-HPLC method. In all cases, the method 

proved its efficiency to separate and quantify released monomers that did not polymerized, 

and separate the degradation products of the copolymer.  

The monomers exposed to Xenon arc light have polymerized. This result confirms the 

previous observations9,11,20. None of the monomer controls (same Xenon arc chamber but 
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hidden from light) polymerized. The temperature in the Xenon arc chamber did not affect the 

spectral characteristics of monomers (data not shown).  

The copolymer was treated in the same conditions as monomers. The aging process changed 

the color of the acrylic/styrene copolymer. A yellow color appeared which could be the 

consequence of the styrene depolymerization or the acrylic alkyl chains recombination and/or 

scission20,24,25  

After the aging process, all the aged-copolymers and the controls were rinsed in pure saline 

water. These solutions were analyzed by RP-HPLC. The first observation is the important 

number of acrylic elements seen in the copolymers’ aged solutions. Three dimensional 

chromatograms revealed the ubiquity of a 270 nm maximum for all eluted compounds. This 

maximum is identified as an “EGPEA-like” element. This maximum can be attributed to the 

phenyl function of ethylene glycol phenyl ethyl acrylate (figure 2).  

 
Figure 2: Ethylene glycol phenyl ether acrylate 

 

Figure 3 and figure 4 are the comparisons of UV and no-UV area under curves of the 3 major 

compounds for both 218 nm and 270 nm wavelengths.  
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Figure 3 
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Figure 4 
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Figure 3 and 4 represent the area under curve for each compound released during the aging 

process. In order to allow a comparison between aged copolymers and controls, AUC are 

weighted with the initial mass of each copolymer.  

The statistic tests conclude to a significant difference in the released compounds between the 

exposed copolymers and the non-exposed controls (t-test; p<0,001). Both the hydrolysis and 

the light aging process impact on the copolymer’s stability during time.  

The conditions applied for polymerization and aging lead to a release of EGPEA monomers 

(same RT and 3D spectrum).  

The temperature of the Xenon arc chamber explains the release of EGPEA monomers in 

control saline solution. For closer physiologic conditions, the chamber temperature was set at 

34°C which is upper than the copolymer glass transition temperature. Under these conditions, 

polymer chains are flexible and allow the mobility of low-mass compounds like monomers 

and degradation products.  

The results demonstrate that temperature, hydrolysis and oxidation combined should lead to 

the release of EGPEA monomers. Nevertheless, the EGPEA concentration decreases 

significantly under light exposure. According to previous studies about acrylics, it can be the 

result of new polymerization reactions or of the alkyl chains scission under 

hydrolysis10,20,23,33. 

Two unknown compounds were separated in aged solutions.  

The first at 4,6 minutes has a second maximum absorbance at 270nm. The low signal at 270 

nm disappears under light exposure. It can be assumed that the compound was the subject of a 

photolysis. This chemical has a high polarity and could be the result of alkyl chain scissions 

during aging. The decrease of EGPEA and the compound at 4.6 minutes under light exposure 

can also be the result of a new reaction between the two chemicals. The reaction could take 

place in the copolymer and explain the decrease of the releasing process. On the opposite it 

could be a reaction between the two molecules under light in the aged solution. This second 

option could explain the presence of the third compound at 8.3 minutes.  

This third chemical increases significantly under UV exposure. The maximum at 270 nm is in 

favor of a more polar cyclic compound than EGPEA. We tested phenol in the same analytical 

conditions as the acrylic samples. The three-dimension spectrums and retention times are 

close, phenol 8.1 min vs 8.6 for the unidentified compound. EGPEA has two site of 

polymerization. One is on the acrylic function; the second is on the ethylene glycol function. 

This second kind of polymerization needs a scission of the EGPEA and could explain the 

release of more polar degradation products. Considering all data obtained, the compound at 
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8.3 minutes could be a phenyl cycle with an alkyl chain graft on it. The chemical reaction that 

leads to this compound needs further exploration.  

The data obtained during this work confirm the interest of this RP-HPLC method. The results 

observed on copolymer aging and releasing compounds could warn about the safety of 

medical devices with the same composition. Nevertheless our results can’t be directly 

transposed on medical devices. Many chemical supplements are used to regulate 

polymerization. UV-filters, light-filters or anti-oxidants can be used to increase safety and 

chemical resistance to UV, oxygen and temperature. Further exploration is needed to 

understand the specific aging of copolymers and intraocular lenses. . The global toxicity and 

inflammatory character of the released compounds should be evaluated in further studies. 

Moreover, the feasibility of a coupling with mass spectrometry should be explored.  

 

Conclusion:  

We developed a routine RP-HPLC method for acrylic monomers and degradation products. 

This method is validated in saline solvent and could be applied to intraocular lenses studies in 

vitro or in vivo in aqueous humor.  
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Annexe 3 : Dosage de la fibronectine 

par ELISA  

Objectifs des méthodes :  
 

• Dosage de la fibronectine présente en surface des implants 
• Dosage de la fibronectine libre  

 
Réactifs :  
 

• Albumine bovine 1 % (Sigma Aldrich) dilué à la concentration de 10mg/mL dans de 
l’eau milliQ.  

• Fibronectine 1mg/mL humaine (Sigma Aldrich) 
• Anticorps primaire murin monoclonal anti-fibronectine humaine 
• Anticorps secondaire de chèvre monoclonal anti-IgG Murine couplée à la péroxydase 

(Sigma Aldrich) 
• TMB (Roth Chemical) 
• H2S04 2N (Ficher chemical) 
• Plaque 24 puits non traitée à surface hydrophobe (Fisher Scientific) 
• Lecteur de plaque ELx800 BioTek 
• PBS (Sigma Aldrich) 

 
Mode opératoire pour dosage sur implant intraoculaire :  
 

1. Avant dosage 
 
Saturation à l’albumine des plaques 24 puits destinées à contenir les implants. 500µL 
d’albumine 10% 2 heures à 37°C.  
Rinçage des puits au PBS : 2 x 300 µL 
Dépôt des lentilles intraoculaires dans les puits en faisant attention de respecter la face contact 
de la face libre.  
 

2. Dosage 
 

• Pour dosage sur implants, dépôt de la fibronectine humaine dans les puits : 300 µL 
dans chaque puits à la concentration de 2µg/mL.  

• Pour la gamme fibronectine, dépôt de la gamme de fibronectine dans une plaque non 
traitée 24 puits. Gamme de 0 à 2µg/mL (3 puits par point de gamme).2 heures à 37°C 

• Pour dosage d’un échantillon de concentration en fibronectine inconnue (dosage 
indirect ou sur surnageant de culture cellulaire) 
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Pour le dosage sur implants, à la fin de l’incubation, récupération des solutions de chaque 
puits pour dosage indirect de la fibronectine non adsorbée.  
 

Lavage au PBS (3 x 300µL) 
 

• Saturation des puits avec de l’albumine 10%. 400µL / puits 2 heures à 37°C.  
 

Lavage au PBS (3 x 300µ 
 

• Ajout de l’anticorps primaire dilué au 1 :10000.  300µL par puits 1 heure 37°C.  
 
Lavage PBS 3x 300µL 
 

• Ajout de l’anticorps secondaire dilué au 1/30000.  300µL par puits 30 minutes 37°C.  
 
Lavage PBS 3x 300µL 
 

• Ajout du TMB : 300µL par puits. Réaction à l’abri de la lumière 37°C. 10 minutes 
précise.  

 
• Arrêt de la réaction par 300µL d’H2SO4. 

 
• Lecture à 450 nm.  

 

Validation de la méthode de dosage :  

 

Réalisation de trois gammes de fibronectine sur plaques 24 puits non traitées.  

 
Régression linéaire du dosage de la fibronectine humaine par ELISA. 

 

y = 0,6767x + 0,0403

R² = 0,9936
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La régression linéaire réalisée sur 3 séries de dosage ELISA de la fibronectine démontre une 

relation linéaire entre les concentrations 0 et 1µg/ml.  

La limite de détection calculée de la méthode est de 0,0025µg/ml. La limite de quantification 

0,083µg/mL.  

Le recouvrement de la méthode est de 90%.  

Le mauvais taux de recouvrement est lié à des variations notables liées à une mauvaise 

répétabilité.  

Ce manque de répétabilité est fréquent pour les méthodes de dosage immunologique par 

ELISA. Pour pallier cette erreur, à chaque série de dosage une gamme est réalisée en 

parallèle. 

Chacune des gammes réalisée indépendamment présente de bonne caractéristique de 

régression linéaire : r²=0,990 et un taux de recouvrement >95%. 

 
Gamme du dosage de la fibronectine humaine par méthode ELISA. 

  

y = 0,924x + 0,0899
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Annexe 4 : Publication scientifique 
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Annexe 5 : Liste des normes ISO 

consultées 

NF EN ISO 11979-5 (2006-10-01)  

Indice de classement : S94-750-5  

Titre : Implants ophtalmiques - Lentilles intraoculaires - Partie 5 : biocompatibilité  

 

NF EN ISO 11979-7 (2014-10-24)  

Indice de classement : S94-750-7  

Titre : Implants ophtalmiques - Lentilles intraoculaires - Partie 7 : investigations 

cliniques  

 

NF EN ISO 11979-8 (2015-09-19)  

Indice de classement : S94-750-8  

Titre : Implants ophtalmiques - Lentilles intraoculaires - Partie 8 : exigences 

fondamentales  

 

NF EN ISO 10993-1 (2010-07-01)  

Indice de classement : S99-501-1  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 1 : évaluation et essais au 

sein d'un processus de gestion du risque (Tirage 2 (2010-09-01))  

 

NF EN ISO 10993-2 (2006-12-01)  

Indice de classement : S99-502  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 2 : exigences relatives à la 

protection des animaux  
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NF EN ISO 10993-5 (2010-07-01)  

Indice de classement : S99-501-5  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 5 : essais concernant la 

cytotoxicité in vitro  

 

NF EN ISO 10993-9 (2010-05-01)  

Indice de classement : S99-501-9  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 9 : cadre pour 

l'identification et la quantification des produits potentiels de dégradation  

 

NF EN ISO 10993-12 (2012-09-01)  

Indice de classement : S99-501-12  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 12 : préparation des 

échantillons et matériaux de référence  

 

NF EN ISO 10993-13 (2010-09-01)  

Indice de classement : S99-501-13  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 13 : identification et 

quantification de produits de dégradation de dispositifs médicaux à base de polymères  

 

NF EN ISO 10993-16 (2010-07-01)  

Indice de classement : S99-501-16  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 16 : conception des études 

toxicocinétiques des produits de dégradation et des substances relargables  

 

NF EN ISO 10993-18 (2009-12-01)  

Indice de classement : S99-501-18  

Titre : Évaluation biologique des dispositifs médicaux - Partie 18 : caractérisation 

chimique des matériaux  
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Nécessité d’une approche analytique confondante dans l’évaluation des dispositifs 
médicaux implantables en biopolymères : application aux lentilles intraoculaires à base 
de polyacrylate. 
 
Mots clés : Cataracte ; Dispositifs médicaux ; Biocompatibilité ; Lentilles intraoculaires ; Acrylates ; 
Produits de dégradation 
 

Résumé : L’implantation de lentilles intraoculaires est le traitement substitutif standard de la 
cataracte toutes origines confondues. L’implantation est faite à la suite de l’extraction du cristallin par 
phacoémulsification. Les implants souples, en acrylates hydrophobes, à bord carrés et « 1 pièce » sont 
recommandés pour prévenir la survenue de complications post-opératoires telles que l’opacification 
capsulaire postérieure. Cette complication multifactorielle est associée à un défaut de 
biocompatibilité. L’acte chirurgical, la physiopathologie du patient ainsi que la forme de la lentille 
intraoculaire modifient l’incidence. Malgré plusieurs mesures préventives, l’incidence n’est pas nulle 
et la prévalence continue d’augmenter avec le temps. Des cas tardifs d’opacifications surviennent 
jusqu’à 9 ans après la chirurgie. Un de nos objectifs dans le cadre de ce travail était de relier cette 
complication tardive au mécanisme de vieillissement des implants intraoculaires. Les résultats 
obtenus après hydrolyse et photo-oxydation, ont montré une altération des caractéristiques du 
polymère avec formation de composés néoformés de faibles masses moléculaires, qui diffusent au 
travers du polymère et migrent vers la surface en fonction de leur polarité et leur masse moléculaire. 
Il en résulte la création d’un gradient de concentrations de composés hydrophiles en surface et de 
composés hydrophobes dans les couches inférieures de l’implant. La vitesse du mécanisme de 
vieillissement est directement liée aux conditions (température, intensité de photo-oxydation). Par 
ailleurs, nous avons démontré l’existence d’une variation inter et intra lots des caractéristiques 
physico-chimiques de ces implants. Ces modifications de propriétés de surface constituent une 
explication à la survenue des complications tardives qui est liées à une modification de la 
biocompatibilité des implants intraoculaires, après vieillissement. 
 
Necessity of a multi-step analytical evaluation for the implantable biopolymer medical 
devices: example of the polyacrylic intraocular lenses. 
 
Keywords: Cataract; Medical devices; Biocompatibility; Intraocular lenses; Acrylics; Degradation 
products. 
 

Abstract :  Intraocular lenses are the main treatment for cataract surgery whatever the origin. The 
implantation is done in the same surgical time as the lens extraction by phacoemulsification. Today, 
the recommended lenses are foldable acrylic copolymers with square edges and “1-piece”. This 
design decreases the incidence of adverse events as posterior capsular opacification (POC). This 
complication is multifactorial and is associated with a poor biocompatibility. The surgery and 
physiopathology are two others factor that impact the incidence of PCO. Despite many preventive 
actions, the incidence is not null and prevalence keep on increasing each year after the surgery. The 
late PCO cases occur until 9 years after the surgery. One of our objectives in the context of this work 
was to link this late complication to the aging mechanism of intraocular implants. The results 
obtained after hydrolysis and photo-oxidation have showed the characteristic modifications of the 
polymer with formation of low molecular weight compounds, which diffuse through the polymer and 
migrate to the surface, as a function of their polarity and their molecular weight. All these 
modifications have created concentration gradient. Indeed, the hydrophilic compounds have diffused 
on the surface and hydrophobic compounds in the implant matrix. The kinetic of the aging process is 
directly related to the aging conditions applied (temperature, intensity of photo-oxidation). 
Furthermore, we have demonstrated the existence of the variability between and within batches, of 
the physicochemical characteristics of these implants. These surface property modifications are an 
explanation for the occurrence of late complications that is related to a modification of the intraocular 
lenses biocompatibility after aging. 
 


