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Les maladies cardiovasculaires sont l’une des premières causes de mortalité dans le 

monde. Elles constituent un ensemble de pathologies affectant le cœur et les vaisseaux sanguins 

tel que l’infarctus du myocarde, l’accident vasculaire cérébral, la thrombose veineuse ou encore 

l’athérosclérose. L’athérosclérose se caractérise par un dépôt de lipides sur la paroi interne des 

vaisseaux sanguins (plaque d’athérome). A terme, ces plaques peuvent entrainer la lésion de la 

paroi artérielle (sclérose), conduire à l’obstruction du vaisseau (sténose), ou encore se rompre 

et conduire à la thrombose. Lorsque le traitement médicamenteux n’est pas envisageable, dû à 

un état d’avancement trop prononcé de la maladie, une intervention chirurgicale est nécessaire. 

Elle peut être réalisée par une angioplastie avec pose de stent ou par un pontage vasculaire. Ces 

deux procédures font appel à l’utilisation de biomatériaux. Il y a donc un réel besoin de mettre 

au point des dispositifs médicaux biocompatibles permettant une bonne intégration dans le 

corps. 

Lors de l’implantation d’un biomatériau en contact avec le sang, un des premiers 

évènements qui se produit à la surface du biomatériau est l’adsorption des protéines. Dans un 

second temps, les cellules viennent interagir avec la surface du biomatériau par l’intermédiaire 

des protéines [1]. L’adsorption des protéines joue donc un rôle important puisqu’elle dicte, 

en partie, le comportement des cellules. Cette interaction dépend du type de protéines 

adsorbées, de leur quantité et de leur conformation, plus précisément, de la disponibilité de 

certaines séquences spécifiques. L’adsorption des protéines est elle-même dépendante des 

propriétés de surface du biomatériaux (rugosité, hydrophobie, charge, composition chimique 

…) [2,3].  

Le succès de l’implantation d’un biomatériau dépend fortement de son niveau de 

compatibilité qui permettra ou non son intégration dans le corps humain [4]. La biocompatibilité 

est définie comme « la capacité d’un matériau à fournir une réponse appropriée de l’hôte dans 

une application spécifique sans effet indésirable ». Lorsqu’on s’intéresse aux biomatériaux en 

contact avec le sang, on parle d’hémocompatibilité. Ce terme désigne principalement la 

réponse thrombotique et inflammatoire induite par le biomatériau, appelée thrombo-

inflammation, qui implique l’activation du système immunitaire inné humoral [5]. Si cette 

réponse inflammatoire et thrombotique est incontrôlée et inappropriée, elle est susceptible 

d’entrainer des dommages au biomatériau implanté ou au receveur. Malgré les récents progrès 

de la recherche sur ces dispositifs, l’une des principales causes d’échec dans l’utilisation des 

biomatériaux est la génération d’une thrombose après contact avec le sang. 
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Jusqu’à présent la communauté scientifique s’est concentrée sur l’inhibition de 

l’activation de la coagulation en ciblant l’activation plaquettaire. Cependant, dans le contexte 

de thrombo-inflammation associée aux biomatériaux, les autres principaux acteurs du sang 

comme le système du complément et les leucocytes (monocytes, neutrophiles) doivent 

également être pris en compte. Dans ce contexte, les monocytes jouent un rôle primordial car 

ils se situent à la croisée des chemins entre l’inflammation et la coagulation [6,7]. En effet, 

les monocytes sont les seules cellules du sang capables de synthétiser et exprimer du facteur 

tissulaire (FT), acteur majeur qui initie l’activation de la voie extrinsèque de la coagulation [7]. 

Lors de l’inflammation, ils sont également l’un des premiers types cellulaires à arriver sur le 

site d’implantation où ils sont recrutés et se différencient en macrophages. Ils s’accumulent au 

site d’inflammation et produisent des cytokines inflammatoires qui contribuent à 

l’inflammation locale et systémique [8]. 

Pour essayer de répondre à ces problèmes d’hémocompatibilité, des polymères sont 

développés dans le but de réduire non seulement l’activation plaquettaire mais également 

leucocytaire. En effet, ceux-ci possèdent des propriétés physico-chimiques modulables et sont 

présentés, pour certains, comme biocompatibles pour des applications de contact avec le sang.  

C’est donc dans ce contexte que s’insère le travail de cette thèse qui s’est concentré sur 

l’étude de la biocompatibilité de polyuréthanes spécifiques développés pour des implants 

biomédicaux. Le groupe du docteur J P Santerre (Canada) a mis au point un polyuréthane 

polyfonctionnel (appelé D-PHI, ou Degradable Polar/Hydrophobic/Ionic) dans le but de 

réduire la réponse inflammatoire des monocytes [9,10]. Ce D-PHI contient, dans sa formule 

originale (O-D-PHI), un oligomère de divinyl polycarbonate-lysine uréthane (DVO), de l’acide 

méthacrylique (MAA) et du méthacrylate de méthyle (MMA). Il est obtenu par une réaction de 

polymérisation radicalaire grâce à un initiateur de polymérisation, le peroxyde de benzoyl 

(BPO). Des études précédentes ont montré que le O-D-PHI était biocompatible et non toxique 

pour plusieurs types de cellules lorsqu’il est utilisé dans l’ingénierie des tissus vasculaires tels 

que les cellules musculaires vasculaires lisses [9], les cellules endothéliales [11], les fibroblastes 

[12] et les monocytes [10]. La chimie de la structure en bloc du D-PHI peut être modulée en 

faisant varier la teneur en monomère hydrophobe et anionique par rapport à la teneur en DVO. 

Les caractères polaire, hydrophobe et ionique offrent l’opportunité d’afficher diverses 

distributions de groupements chimiques sur des surfaces de matériaux dans différents 

environnements et pourraient interagir de manière différentielle avec les protéines et les cellules 

du sang. Ainsi, la formulation HHHI (High Hydrophobic, High Ionic) a été développée.  
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L’objectif de la première étude de ce manuscrit (Article 1) a été d’étudier l’influence de 

la chimie intrinsèque des matériaux de D-PHI (O-D-PHI et HHHI) sur l’adsorption et la 

disponibilité de séquences spécifiques d’une protéine plasmatique, la fibronectine (Fn), 

adsorbée en monocouche ou en multicouche (Poly-L-Lysine/Fn). L’activation des monocytes 

sur ces 2 polyuréthanes fonctionnalisés ou non par la Fn (monocouche, multicouche) a ensuite 

été étudiée. Ce travail vise à mieux comprendre la relation qu’il existe entre la composition 

chimique du D-PHI, le réarrangement protéique de la Fn et l’activation des monocytes. Les 

résultats ont mis en évidence que : 

i) La chimie intrinsèque du D-PHI influence l’adsorption et la disponibilité des 

séquences de la Fn ; ainsi que l’état d’activation des monocytes, les monocytes 

étant plus activés sur le HHHI comparé au O-D-PHI  

ii) La présence de Fn en mono ou multicouche n’a montré aucune incidence sur 

l’activation des monocytes 

 

La seconde partie de ce travail de thèse (Article 2) a eu pour objectif de développer des 

films minces de polyuréthane micrométriques dans le but de recouvrir des surfaces de cobalt-

chrome (CoCr). Le CoCr est un alliage métallique que l’on retrouve majoritairement dans la 

composition des stents. Il présente de nombreux avantages (non magnétique, résistant à l'usure, 

à la corrosion et à la chaleur …) [13,14] mais présente des propriétés pro-thrombotiques et pro-

inflammatoires [15,16], d’où la nécessité d’améliorer la biocompatibilité de ce support. La 

stratégie mise en place dans cette étude est donc de générer des films minces de polyuréthane 

(O-D-PHI et HHHI) grâce à l’utilisation d’un solvant, le tétrahydrofurane (THF). La 

caractérisation physico-chimique des films minces a été réalisée afin de mieux comprendre 

l’influence de l’utilisation de ce solvant sur la structuration et l'organisation moléculaire des 

polyuréthanes au contact du CoCr. De plus, une étude du comportement de 2 protéines 

plasmatiques, l’immunoglobuline G (IgG) et la Fn, sur ces surfaces a été effectuée car la 

manière dont les protéines s’adsorbent peut jouer un rôle dans l’activation cellulaire. Les 

résultats montrent que :  

i) La dilution des solutions de polyuréthane dans un solvant polaire a permis 

d’obtenir, de manière reproductible, des films minces uniformes d’environ 5 

µm d’épaisseur à la surface du CoCr  

ii) Les propriétés physico-chimiques de ces films minces comparées aux matériaux 

épais ne sont que légèrement modifiées 
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iii) L’exposition de séquences spécifiques de protéines (Fn et IgG), impliquées dans 

la coagulation et l’inflammation est diminuée sur les films minces de D-PHI 

 

Enfin, la dernière partie de cette thèse (Article 3) a consisté en l’étude de la réactivité 

des cellules du sang au contact de ces films minces de polyuréthane (HHHI) déposés à la surface 

de CoCr sous forme de films micrométriques. Plus particulièrement, l’objectif a été de vérifier 

si ces revêtements sont capables de masquer les effets pro-thrombotiques et pro-inflammatoires 

du CoCr. Dans un premier temps, une étude de l’activation de la coagulation du sang total au 

contact de ces biomatériaux a été réalisée. Puis dans un deuxième temps, le comportement des 

cellules individuelles (monocytes / macrophages) a été étudié afin d'expliquer les résultats 

obtenus en sang total. Les résultats mettent en évidence que : 

i) L’interaction du sang total avec du CoCr conduit à l’activation de la 

coagulation avec génération de thrombine, formation de complexe thrombine-

anti-thrombine et formation d’un réseau intense de fibrine 

ii) Le recouvrement du CoCr avec les films minces de HHHI prévient l’activation 

de la coagulation  

iii) Les monocytes au contact du CoCr s’activent fortement : modification de leur 

morphologie, génération de thrombine, expression de FT, activation de NF-B 

et sécrétion de cytokines. Les macrophages au contact du CoCr sont également 

activés (morphologie et sécrétion de cytokines) 

iv) Le recouvrement du CoCr avec les films de HHHI prévient l’activation des 

monocytes et des macrophages 

 

Tous ces résultats mettent donc évidence que les films minces de D-PHI réduisent le 

phénotype pro-thrombotique et pro-inflammatoire des monocytes et des macrophages induit 

par le CoCr ainsi que l’activation de la cascade de coagulation menant à la formation d’un 

réseau de fibrine.  

Les résultats de ces 3 articles ont mis en évidence l’importance de la chimie intrinsèque 

des biomatériaux à base de polyuréthane. La diversité chimique présente au sein de ces 

biomatériaux a permis une adsorption de protéines (Fn et IgG) et une exposition de peptides 

favorable lorsqu’on s’intéresse à l’inflammation et la coagulation. La caractérisation de surface 

a mis en évidence que l’utilisation d’un solvant pour générer des films minces de D-PHI a 
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légèrement modifié les surfaces comparées au matériau de base (épais). Enfin les films minces 

de quelques micromètres d’épaisseur ont permis de masquer les effets pro-thrombotiques et 

pro-inflammatoires du CoCr en réduisant de manière importante l’activation du sang et en 

particulier des monocytes. 
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Figure 1 :  Résumé schématique des grandes lignes du projet de thèse
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La biocompatibilité est définie comme : "la capacité générale d’un matériau à fournir 

une réponse appropriée de l’hôte dans une application spécifique". Dans le cas des dispositifs 

vasculaires, la relation singulière et idéale entre le matériau et le tissu sanguin est désignée sous 

le terme d’hémocompatibilité.  

Dans des conditions physiologiques normales, les cellules possèdent à leur surface des 

inhibiteurs physiologiques permettant un contrôle des mécanismes cellulaires et une régulation 

de l’organisation tissulaire. Dans le cas de la présence d’un biomatériau synthétique, leur 

surface étant dépourvue de ces inhibiteurs, des processus spécifiques de réponse thrombotique 

et inflammatoire se mettent en place, on parle alors de thrombo-inflammation [5]. Ce terme 

désigne un processus complexe impliquant l’activation du système immunitaire inné humoral 

qui est constitué des systèmes du complément, de la coagulation et de la fibrinolyse. 

L’activation des différents systèmes biologiques va entrainer l’activation des plaquettes, 

des leucocytes et des cellules endothéliales qui tapissent la paroi vasculaire. Ces réponses 

thrombotiques et inflammatoires sont susceptibles d’entrainer des dommages à la fois au 

biomatériau implanté et au receveur. Ce processus est donc un obstacle majeur à l’utilisation 

de biomatériaux en contact avec le sang notamment dans le domaine cardiovasculaire et bien 

que de nombreux biomatériaux soient déjà utilisés, aucun n’est totalement compatible avec le 

sang sans entrainer d’effet indésirable. Ceci peut s’expliquer en partie par une connaissance 

incomplète de la manière dont les biomatériaux peuvent induire une activation des composants 

du sang. De nombreuses études ont porté sur l'ingénierie des biomatériaux dans le but 

d’améliorer leur hémocompatibilité et d’établir des critères d’évaluation de cette 

biocompatibilité [6,17,18].  

L’objectif du travail de recherche développé dans cette thèse a pour objectif de proposer, 

via l’utilisation de polyuréthanes spécifiques, des stratégies de modifications de dispositifs 

métalliques optimisés pour interagir avec le sang et les cellules vasculaires.  

Dès lors, il apparaît nécessaire d’avoir une vue générique et une connaissance 

approfondie sur l’état de l’art concernant :  

I. Les mécanismes cellulaires et moléculaires de l’hémostase et de la thrombose 

II. Les biomatériaux actuels et les techniques de modifications de surface mises en 

œuvre pour des applications dans le domaine cardiovasculaire ainsi que leur interaction avec 

le sang. 
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I. Mécanismes de l’hémostase et de la thrombose 

 

L’hémostase correspond à l’ensemble des processus physiologiques permettant de 

maintenir l’intégrité vasculaire et la fluidité du sang. Elle se décompose classiquement en 3 

phases (Figure 2) (i) l’hémostase primaire qui comprend l’ensemble des interactions 

plaquettes-vaisseaux sanguins, (ii) la coagulation qui correspond à l’ensemble des mécanismes 

permettant la transformation du fibrinogène plasmatique soluble en un réseau de fibrine 

insoluble, et (iii) la fibrinolyse qui est l’étape de dégradation du thrombus pour rétablir des 

conditions normales de circulation du sang et la cicatrisation.  

 

 

Figure 2 : Hémostase : schéma représentant i) l’hémostase primaire, ii) la coagulation 

plasmatique et iii) la fibrinolyse 

 

Hémostase primaire et coagulation sont, in vivo, des réactions concomitantes et 

interconnectées. Les mécanismes de l’hémostase nécessitent une régulation précise afin de ne 

pas converger vers un processus pathologique, à savoir une activation inadaptée ou excessive, 

aboutissant à une maladie hémorragique ou thrombotique. La thrombose est un processus 

pathologique responsable de la formation inappropriée d’un thrombus pouvant aboutir à 
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l’occlusion partielle ou totale d’un vaisseau. Les conséquences cliniques de la thrombose 

peuvent être désastreuses et représentent un taux élevé de mortalité dans le monde. 

 

A. L’hémostase physiologique 

 

Le système hémostatique comprend deux mécanismes principaux, l’adhésion et 

l’agrégation plaquettaire (hémostase primaire) et la formation d’un réseau de fibrine 

(coagulation). Ces deux processus seront décrits de façon distincte bien qu’ils soient en réalité 

étroitement liés. 

 

1. Les plaquettes : adhésion, activation et agrégation 

 

L’hémostase primaire est rapidement mise en place lors d’une brèche vasculaire, elle 

débute par une vasoconstriction localisée pour permettre une réduction du flux sanguin et la 

formation d’un agrégat plaquettaire (clou plaquettaire) qui va colmater la brèche. La 

formation de ce clou plaquettaire implique trois étapes : l’adhésion, l’activation et 

l’agrégation des plaquettes qui ont donc un rôle primordial (Figure 3).  

Les plaquettes sont dépourvues de noyau et, au repos, ont une forme discoïdale et un 

diamètre de 2 à 4 µm [19]. Elles sont fabriquées dans la moelle osseuse par les mégacaryocytes 

[20] et circulent dans le sang avec une concentration comprise entre 150 000 et 450 000 /µL. 

Leur durée de vie est d’environ 10 jours. 

Les plaquettes contiennent dans leur cytoplasme trois types de granules de sécrétion 

[21]. Les granules alphas sont majoritaires et contiennent des facteurs impliqués dans 

l’hémostase et dans l’adhésion nécessaires à l’arrêt du saignement (facteurs V, IX, XIII, 

fibrinogène (Fg), facteur von Willebrand (vWF)), des facteurs de croissance (vascular 

endothelial growth factor (VEGF), platelet-derived growth factor (PDGF)…) utiles pour la 

cicatrisation et des médiateurs immuns (précurseurs C3 et C4 du complément, 

immunoglobuline G (IgG)). Les granules denses contiennent de la sérotonine, une amine 

vasoactive, du calcium, des nucléotides comme l’ADP et l’ATP et des polyphosphates. Le 

dernier groupe de granules, les lysosomes, contiennent des enzymes qui dégradent les protéines 

(cathepsines, élastase et collagénase) et les sucres, ainsi que des phosphatases acides [22]. 
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Figure 3 : Etapes de l’adhésion et de l’activation des plaquettes qui mènent à la 

formation d’un thrombus [23] 

 

La membrane plaquettaire est majoritairement composée de phospholipides et de 

nombreux récepteurs membranaires qui interviennent dans l’adhésion, l’activation et 

l’agrégation plaquettaire. Les plaquettes répondent à une stimulation minimale et s’activent 

lorsqu’elles entrent en contact avec une surface thrombogène telle que l’endothélium activé ou 

lésé qui expose des protéines de la matrice extracellulaire (collagène, vWF…) ou avec une 

surface artificielle. Les récepteurs d’adhésion plaquettaires mis en jeu sont la glycoprotéine 

VI (GPVI FcRy) et l’intégrine α2β1 [24] pour l’adhésion des plaquettes au collagène (Figure 4) 

et le complexe GPIbα-GPIX-GPV pour l’adhésion au vWF. 
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Figure 4 : Récepteurs plaquettaires impliqués dans l’adhésion, l’activation et 

l’agrégation (ADP : Adénosine diphosphate et TXA2 : thromboxane A2) 

 

L’activation plaquettaire implique un changement de forme (formation de 

pseudopodes), une sécrétion dans le plasma du contenu des granules et un changement de 

conformation de l’intégrine IIb3 (GP IIb/IIIa) qui va augmenter son affinité pour le Fg. Les 

récepteurs d’activation (Figure 4) sont le récepteur au thromboxane A2 (TXA2R), les 

récepteurs de la thrombine (protease activated receptor 1 and 4, PAR1/4) et le récepteur à 

l’ADP, P2Y12. D’autre part, lors de l’activation, les phospholipides membranaires des 

plaquettes vont subir une inversion d’exposition, « flip-flop », ce qui va permettre une 

exposition de charges négatives sur la membrane externe et favoriser l’assemblage des 

complexes Ténase (FVIII et FIXa) et Prothrombinase (FXa et FVa) de la coagulation à la 

surface des plaquettes qui acquièrent alors une activité pro-coagulante.  

L’activation plaquettaire induite par différents agonistes (ADP, thromboxane A2…) 

transforme l’intégrine αIIbβ3 [25] en un récepteur de forte affinité pour le Fg et le vWF (Figure 

4). Les molécules de Fg forment des ponts entre les intégrines αIIbβ3 plaquettaires, c’est le 
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phénomène d’agrégation plaquettaire. Dès cette phase commence l'étape de la coagulation 

concomitante à l'hémostase primaire pour consolider le clou plaquettaire. 

 

2. La coagulation 

 

L’hémostase secondaire, ou coagulation plasmatique, a lieu simultanément et de 

manière complémentaire à l’hémostase primaire comme le montre la Figure 5 [25]. 

 

Figure 5 : Hémostase : i) Primaire avec adhésion, activation et agrégation plaquettaire et 

ii) Coagulation avec formation de fibrine [26]. 

L’agrégation plaquettaire permet de colmater rapidement la brèche vasculaire mais est 

instable, fragile et dans l’incapacité de maintenir l’hémostase à elle seule. Pour stabiliser et 

consolider le clou plaquettaire, la formation d’un réseau de fibrine est essentielle. Pour cela, 

une cascade de réaction enzymatique est déclenchée, qui fait intervenir l’activation de différents 

facteurs plasmatiques de la coagulation (zymogènes) et va permettre la transformation du Fg 

en fibrine insoluble sous l’action de la thrombine générée [23]. Cette cascade de la coagulation 

est initiée soit par le facteur tissulaire (FT) (voie extrinsèque), soit par des surfaces chargées 

négativement (voie intrinsèque ou voie contact). Ces deux voies ont pour objectif commun la 

production de thrombine (Figure 6).  
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Figure 6 : Schéma de la cascade de coagulation 

 

a. La voie extrinsèque (voie in vivo) 

 

L’initiateur physiologique de la voie extrinsèque de la coagulation (aussi appelée voie 

in vivo) est le facteur tissulaire (FT). Le FT est une protéine transmembranaire et un récepteur 

de haute affinité pour les facteurs VII (FVII) et VII activé (FVIIa) [27]. Le FT est nécessaire au 

positionnement du site catalytique du FVIIa au niveau de la membrane plasmatique ce qui 

permet une interaction optimale avec ses substrats, les facteurs IX et X. Le complexe FT-FVIIa 

active donc le FX (FXa) qui va induire la génération des premières traces de thrombine à partir 

de la prothrombine [21,28]. 

Cette voie extrinsèque est décrite depuis de nombreuses années. Cependant, des études 

récentes mettent en évidence un modèle de la coagulation légèrement différent du modèle 

traditionnel (Figure 7) [7,29]. Une étude vient de démontrer que le complexe FT/FVIIa pouvait 

initier non seulement la voie extrinsèque de la coagulation mais également la voie intrinsèque. 
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En effet, le FXa nouvellement produit par le complexe FT-FVIIa peut directement activer le 

FVIII et ceci de façon indépendante à la génération de thrombine qui serait improbable dans 

un environnement pauvre en FT où l’inhibiteur de la voie du facteur tissulaire (TFPI) inhiberait 

rapidement le complexe FT-FVIIa-FXa. L’activation du FIX effectuée simultanément par ce 

même complexe permet l’assemblage du complexe Ténase (FVIIIa-FIXa) qui peut favoriser 

l’hémostase avant une amplification de la coagulation par la thrombine ce qui pourrait 

augmenter le risque de thrombose [30,31]. 

 

  

Figure 7 : Les deux modèles de l’initiation de la coagulation : A) model classique et B) 

modèle alternatif (Adapté de Kamikudo Y. et al., 2017) [30] 

 

b. La voie intrinsèque 

 

Le système contact est constitué par un groupe de protéines qui sont toutes activées par 

le facteur XII activé (FXIIa). Ces protéines sont soit pro-inflammatoires, soit pro-coagulantes. 

L’activation du FXII est déclenchée par le contact avec des surfaces chargées négativement 

(in vitro : verre, kaolin ; in vivo ; collagène, tissu conjonctif), ce qui va induire un changement 
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de conformation du FXII permettant une auto-activation non protéolytique de la molécule en 

une forme enzymatiquement active, le FXIIa [5]. Le FXIIa catalyse la conversion de la 

prékallikréine (PK) en kallikréine (KK) grâce à son association avec le cofacteur kininogène de 

haut poids moléculaire (HMWK) ; et active le FXI. La kallikréine et le FXIIa sont ensuite 

amplifiés par des réactions réciproques [21]. L’inflammation est dépendante de la production 

de bradykinine après digestion du HMWK par la PK. La coagulation (voie intrinsèque) est 

déclenchée par l’activation du FXI par le FXIIa. Le FXI activé (FXIa) va lui aussi activer le 

FIX, ce qui peut aboutir à la génération thrombine et à la formation d’un caillot. En parallèle, 

la PK va activer le plasminogène en plasmine, ce qui va activer la fibrinolyse. Enfin la voie du 

complément C1 est également activée par le FXIIa. L’inhibiteur de la C1 estérase (C1INH) est 

d’ailleurs l’inhibiteur principal du FXIIa [32]. 

La voie intrinsèque est initiée in vitro par contact avec une surface chargée négativement 

[19,21]. In vivo, l’importance de cette voie dans la coagulation sanguine normale est moins 

évidente. Le collagène présent dans le sous-endothélium après lésion vasculaire pourrait 

constituer la surface nécessaire à cette réaction et initier la voie intrinsèque [33]. Néanmoins, 

des études ont montré que les patients déficitaires en FXII, PK et HMWK, facteurs essentiels 

de la voie intrinsèque, ne présentent pas de saignements anormaux [34,35] ce qui suggère que 

cette voie n’est pas la voie dominante in vivo [25,33].  

 

c. La voie commune 

 

Les voies intrinsèque et extrinsèque convergent vers la même voie appelée voie 

commune afin de générer un maximum de thrombine, ce qui permet la transformation du 

fibrinogène en fibrine et l’activation du facteur XIII (transglutaminase ou FXIIIa), qui entraine 

la génération d’un caillot de fibrine réticulé insoluble. Les premières traces de thrombine 

générées (par le FXa produit par le complexe FT-FVIIa, par exemple) permettent l’activation 

des plaquettes. On parle alors d’amplification de la coagulation.  

 

La propagation de la coagulation va se poursuivre à la surface des plaquettes activées 

qui exposent alors des phospholipides chargés négativement (phosphatidylsérine) ce qui 

favorise, en présence de calcium, l’assemblage des complexes Ténase (FVIII et FIXa) et 

Prothrombinase (FXa et FVa) à leur surface. Le complexe Ténase va permettre la génération 
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d’une quantité importante de FXa et le complexe Prothrombinase va induire une génération de 

thrombine suffisante pour transformer le fibrinogène en fibrine et amplifier la coagulation en 

activant en retour les facteurs V, VIII et XI [36].  

 

La balance hémostatique est maintenue grâce à la présence de nombreux inhibiteurs 

qui préviennent une coagulation excessive et/ou incontrôlée qui mènerait à la thrombose. Parmi 

ces inhibiteurs, le premier est l’inhibiteur de la voie du FT, le TFPI (Tissue Factor Pathway 

Inhibitor), qui se lie au complexe FT/FVIIa/FXa. Le système de la protéine C (PC) constitue 

également une autre sécurité. Lorsque la thrombine est générée, elle peut se lier à la 

thrombomoduline, qui est un récepteur situé sur l’endothélium, et le complexe ainsi formé va 

activer la PC qui est liée sur son propre récepteur endothélial (EPRC). La PC activée va ensuite 

inactiver les FVIIa et FVa [37]. Mais l’inhibiteur principal est l’antithrombine (AT) qui est 

capable de bloquer la thrombine mais également les FXa, IXa et VIIa. 

 

B. Physiopathologie de la thrombose 

 

La thrombose est un processus considéré comme une déviation pathologique de 

l’hémostase. Elle est responsable de la formation d’un thrombus dans la lumière vasculaire qui 

peut occlure partiellement ou totalement le vaisseau, ou migrer dans le flux sanguin et ainsi 

provoquer une embolie pulmonaire ou un accident vasculaire cérébral.  

Les facteurs déclenchant l’activation de la cascade de la coagulation et de l’agrégation 

plaquettaire sont différents dans l’hémostase et la thrombose. Lors d’une brèche vasculaire, 

c’est principalement l’exposition du collagène, du vWF et du FT qui déclenche la formation 

d’un caillot. Dans ce cas, les cellules endothéliales ont pour rôle de contenir le clou plaquettaire 

au colmatage de la brèche en inhibant l’extension de l’agrégation plaquettaire.  

Concernant la thrombose vasculaire, le docteur Rudolf Virchow a décrit, en 1856, 3 

causes principales favorisant l’apparition d’une thrombose : c’est la triade de Virchow (Figure 

8). Le premier facteur est pariétal et consiste en une altération de la paroi vasculaire 

aboutissant soit à une interruption de l’endothélium, ce qui entraine un contact entre le sang et 

les protéines de la matrice extracellulaire, soit une activation de l’endothélium qui devient 

thrombogène. Les causes de cette lésion pariétale sont nombreuses : traumatismes, turbulences 
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circulatoires, inflammation, athérosclérose. Le deuxième facteur est hémodynamique et en 

particulier, un ralentissement du flux sanguin favorise la formation de thromboses. L’hypoxie, 

causée par la stase sanguine, génère également une souffrance endothéliale. Enfin, la stase 

favorise l’extension des micro-thromboses. Ce phénomène d’altération du flux sanguin peut 

être causé par un alitement, un plâtre, des varices, un anévrisme ou encore une hypotension. 

Enfin, le troisième facteur est sanguin et correspond à un état pro-thrombotique où 

l’hypercoagulabilité est due à une altération des voies de la coagulation. Les principales causes 

sont : les maladies génétiques ou acquises de la coagulation sanguine, les états d’hyperviscosité 

(polyglobulie par exemple), l’hypercholestérolémie. 

 

 

Figure 8 : La triade de Virchow au cours de la thrombose : L’intégrité de l’endothélium 

(facteur pariétal) est l’élément principal. Une agression de l’endothélium peut aussi 

modifier le flux circulatoire local (facteur hémodynamique) et la coagulabilité (facteur 

sanguin). De leur côté, des modifications du flux sanguin (turbulences, stase) peuvent être 

responsables de lésions endothéliales. Ces facteurs peuvent être isolés ou interagir pour 

entraîner la formation d’un thrombus. 
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Contrairement à l’hémostase physiologique, la thrombose fait intervenir plusieurs 

acteurs cellulaires et moléculaires tels que les monocytes et les neutrophiles. En effet, les 

mécanismes et éléments aboutissant à la formation d’un thrombus ne se limitent pas à la fibrino-

formation et à l’agrégation plaquettaire. L’activation du système immunitaire influence aussi 

fortement la coagulation et la formation du thrombus. La participation des cellules de 

l’immunité innée à la formation du thrombus serait une caractéristique spécifique de la 

thrombose [26]. Les leucocytes activés, monocytes/macrophages et polynucléaires 

neutrophiles, peuvent exprimer du FT et/ou secréter des molécules pro-inflammatoires ou pro-

coagulantes. Ces médiateurs influencent la formation du thrombus (adhésion et activation 

plaquettaire, activation des voies intrinsèque et extrinsèque de la coagulation). Les leucocytes 

sont recrutés au sein du thrombus en formation soit via des interactions avec les récepteurs 

plaquettaires et endothéliaux, P-selectin par exemple, soit par l’action des chimiokines libérées 

par les plaquettes qui permettent le recrutement des cellules immunitaires [38,39]. Il a été 

montré que les monocytes et les neutrophiles peuvent soutenir la génération de thrombine sur 

le site de la lésion vasculaire pour perpétuer et amplifier la thrombose après l'activation des 

plaquettes [40].  

 

1. Les neutrophiles 

 

Les polynucléaires neutrophiles sont des cellules sphériques possédant un noyau 

polylobé. Ils représentent 40 à 60% des leucocytes totaux et possèdent dans leur cytoplasme 

différents types de granules [41]. On distingue les granules primaires (azurophiles) qui 

contiennent notamment l’élastase et la myélopéroxydase (MPO). Les granules secondaires 

(spécifiques) qui contiennent, entre autres, la collagénase et la lactoferrine. Les granules 

tertiaires (gélatinases) qui contiennent, par exemple, la métalloprotéinase matricielle P-9 

(MMP-9) et la leucolysine. Enfin les vésicules sécrétoires qui contiennent les récepteurs comme 

CD11b/CD18 (Mac-1) ou récepteur du complément CR3. Dans des conditions physiologiques, 

les neutrophiles ont une demi-vie très courte dans le sang d’environ 8 à 20h. Cependant, après 

un stimulus inflammatoire (endotoxine bactérienne ou cytokines, par exemple) leur durée de 

vie peut être multipliée par 3 [42].  

Les neutrophiles sont fortement impliqués dans les processus de thrombose. En 

conditions pro-inflammatoires, les neutrophiles libèrent des métalloprotéinases matricielles 
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et des sérines protéases comme la cathepsine G et l’élastase [43]. Ces enzymes peuvent activer 

directement les facteurs de la coagulation V, VIII et X  [44–46] et en parallèle dégrader les 

inhibiteurs comme l’anti-thrombine ou le TFPI [47,48]. Un autre mécanisme important en ce 

qui concerne l’implication des neutrophiles dans le processus de thrombose est la libération des 

« neutrophil extracellular traps » (NETs). Ces NETs sont formés par des brins d’ADN 

(chromatine) décondensés décorés par des histones H2, H3 et H4 ainsi que des protéines 

granulaires telles que la MPO, l’élastase (protéase à sérine) et la MMP-9. Les NETs sont 

projetés en dehors du neutrophile et le processus de nétose évoque une forme particulière de 

mort cellulaire du neutrophile différente de la nécrose ou de l’apoptose [49]. Cette nétose est 

caractérisée par une décondensation de la chromatine suivie d’une rupture de l’enveloppe 

nucléaire puis cytoplasmique. Bien que des études montrent, qu’après la formation de NETs, 

les neutrophiles sont encore fonctionnels [50], leur survie reste un sujet débattu. La formation 

des NETs est induite après exposition aux micro-organismes, aux plaquettes activées ou encore 

aux cytokines pro-inflammatoires [48,51]. Les NETs possèdent des propriétés 

antibactériennes qui permettent de piéger les bactéries et éviter ainsi leur dissémination dans 

l’organisme [52,53] mais ils sont aussi à l’origine de dégâts tissulaires [54] et contribuent à 

l’initiation et au développement de la thrombose dans un contexte inflammatoire, ce phénomène 

est appelé immuno-thrombose [26,55] (Figure 9).  

 

 

Figure 9 : Intervention des monocytes et des neutrophiles dans l’immuno-thrombose 

[26]. 
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Ce processus correspond à la formation locale de thrombi dans des micro-vaisseaux 

supportée par la génération de fibrine, le recrutement de cellules immunitaires (monocytes et 

neutrophiles) et de plaquettes. En raison de leurs surfaces chargées négativement, les NETs 

peuvent activer directement le FXII et donc la voie intrinsèque de la coagulation. Ils peuvent 

également lier le vWF et ainsi favoriser le recrutement des plaquettes. L’élastase, présente à la 

surface des NETs, à la capacité de cliver et d’oxyder le TFPI, cette inactivation favorise donc 

la coagulation. Les NETs activent également la voie extrinsèque de la coagulation en liant le 

FT [26]. Les histones extracellulaires portés par les NETs induisent l’activation plaquettaire via 

les récepteurs Toll-like (TLR2 et TLR4) [56]. La liaison de la prothrombine sur l’histone H4 

va entraîner son auto-activation et la génération de thrombine [57]. Au cours de la thrombose, 

les NETs participent également à la structuration du caillot formant un véritable réseau qui 

permettrait son organisation notamment dans les thrombi riches en globule rouge [55].  

 

2. Les monocytes 

 

Les monocytes représentent 5% de la population leucocytaire. Ils ont une demi-vie 

courte comprise entre 36 et 104 heures [58]. Lorsqu’ils sont recrutés au cours de l’inflammation 

leur demi-vie est fortement augmentée. Ils ont la capacité de migrer dans les tissus où ils se 

différencient en macrophages. Les monocytes ont un rôle bien connu dans l’inflammation. En 

effet, ils s’accumulent au site inflammatoire et produisent des cytokines inflammatoires qui 

contribuent à l’inflammation locale et systémique [8]. Dans des conditions physiologiques, les 

monocytes circulants expriment à leur surface des molécules qui ont des fonctions 

anticoagulantes telles que le récepteur endothélial à la protéine C (EPCR), la thrombomoduline 

ou le TFPI. Mais après activation (conditions pathologiques), le phénotype des monocytes 

devient pro-coagulant et en particulier, les monocytes sont les seules cellules du sang à 

synthétiser et exprimer le FT, acteur majeur de la voie extrinsèque de la cascade de la 

coagulation [59,60].  

Le FT (CD 142) est une glycoprotéine transmembranaire de 47 kDa. C’est un récepteur 

de haute affinité pour le FVII [61]. Le FT est composé d’une région extracellulaire de 219 

acides aminés (aa), d’une région transmembranaire hydrophobe et d’une courte queue 

intracellulaire de 21 aa. La partie externe est constituée de 2 domaines de type III de la 

fibronectine (Fn), chacune possédant une liaison disulfure extracellulaire Cys49-Cys57 (N 
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terminal) et Cys186-Cys209 (C terminal). Le FT est exprimé de façon constitutive par des 

cellules qui ne sont pas normalement en contact avec le sang comme les fibroblastes 

adventitiels, les péricytes ou encore les kératinocytes au niveau de la peau [7]. La topographie 

de cette répartition constitue une « enveloppe hémostatique » protectrice prête à induire la 

coagulation en cas de brèche vasculaire, assurant une protection pour les organes vitaux comme 

le cœur, les poumons et le cerveau. Dans des conditions normales, le FT n’est pas exprimé par 

les cellules sanguines circulantes [62]. En revanche, in vitro, après exposition à l’endotoxine 

bactérienne (LPS) par exemple, les monocytes expriment rapidement et de façon transitoire du 

FT. In vivo, l’expression de FT par les monocytes est responsable de la coagulation intra-

vasculaire disséminée observée au cours du sepsis [7]. Cette induction de FT est dépendante de 

l’activation des facteurs de transcription AP-1 et NF-B (« Nuclear Factor-kappa B ») [63]. 

L’expression de FT par les plaquettes, les polynucléaires neutrophiles et éosinophiles est très 

controversée (Tableau 1). Certaines équipes proposent que le FT exprimé à la surface des 

monocytes après activation pourrait être libéré sous forme de micro-vésicules (donc riches en 

FT) qui seraient captées par les plaquettes activées, les neutrophiles et les cellules endothéliales 

[64–66]. En ce qui concerne l’expression du FT par les polynucléaires, elle a été retrouvée de 

façon convaincante pour 3 espèces : le singe, le lapin et la souris [67,68] mais pas pour 

l’homme. L’expression du FT par les cellules endothéliales existe in vitro mais est beaucoup 

plus difficile à démontrer in vivo. Les cellules endothéliales en culture (in vitro) expriment du 

FT en réponse à différents agonistes et cette induction est dépendante de la voie NF-B [69]. 

In vivo, l’expression du FT par les cellules endothéliales a été retrouvée au niveau de la micro-

circulation de la rate, des ramifications artérielles dans un modèle de choc septique chez le 

babouin et dans les poumons de souris drépanocytaires [62,70]. 
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Tableau 1 : Expression du facteur tissulaire in vivo et in vitro par les différents types 

cellulaires (Adapté de Grover S.P. and Mackman N., 2018) [7]. 

 

Tout comme les neutrophiles, les monocytes contribuent à l’initiation et au 

développement de la thrombose dans le contexte inflammatoire de l’immuno-thrombose 

[26,55] (Figure 9). En effet, les monocytes activés et leurs microvésicules qui expriment du FT 

se retrouvent au niveau des foyers infectieux où ils initient la voie extrinsèque de la coagulation 

et donc le développement du thrombus [71]. La détection de motifs moléculaires associés à des 

agents pathogènes (PAMPs), tel que le lipopolysaccharide (LPS), par des récepteurs exprimés 

par les monocytes (TLR et CD14), entraine une transcription accrue du gène codant pour le FT 

et mène donc à l’expression de la protéine [72]. De plus, l’activité du FT est décuplée par la 

présence de motifs moléculaires associés aux dégâts cellulaires (DAMPs) tels que la 

phosphatidylsérine (PS) exposée à la surface des cellules activées ou endommagées [73].  

Une étude récente a révélé qu’environ 1,5% des monocytes exprimaient des faibles taux 

de FT intracellulaire [74] ou inactif dans la membrane [75]. Le passage de l’état inactif à l’état 

actif du FT est fortement discuté et plusieurs mécanismes ont été proposés et rapportés 

par Grover S.P. and Mackman N. (Figure 10) [23].  

 



Chapitre 2 : Introduction bibliographique 

 

39 

 

 

Figure 10 : Mécanismes d’activation du facteur tissulaire : A) dépendant de 

l’environnement phospholipidique et B) dépendant des réactions d’oxydo-réduction des 

cystéines. PI : phosphatidyl inositol, PS : phosphatidyl sérine, PE : phosphatidyl 

éthanolamine, PC : phosphatidyl choline, SM : sphingomyéline, Cer : Céramide, PDI : 

protéine disulfure isomérase (Adapté de Grover S.P. and Mackman N., 2018) [7]. 

 

Classiquement, il a été proposé que l’activation/inactivation du FT dépendait de 

l’environnement phospholipidique (Figure 10 A) [76]. La membrane cellulaire est composée 

de 80% de phospholipides qui présentent une asymétrie de distribution. Au niveau du feuillet 

externe, on retrouve la sphingomyéline (SM) et la phosphatidyl choline (PC) (chargées 

positivement). Au niveau du feuillet interne, on retrouve la phosphatidyl sérine (PS) et la 

phosphatidyl éthanolamine (chargées négativement). Dans des conditions de repos, le FT est 

situé sur une membrane non coagulante qui présente une composition membranaire 

asymétrique avec des charges négatives séquestrées dans le cytoplasme. Cette asymétrie est 

maintenue grâce à une activité flippase ATP dépendante. Lors de l’activation cellulaire, 

l’activité d’une scramblase et d’une floppase permet l’externalisation de la PS : les PS 

présentent dans le feuillet interne de la membrane vont être transportées et exposées au niveau 
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du feuillet externe par des mécanismes de « flip flop ». L’exposition de la PS chargée 

négativement accélère les réactions de coagulation sur les surfaces membranaires. Par exemple, 

à la surface plaquettaire, l’exposition de PS permet l’assemblage des complexes Ténase et 

Prothrombinase [77,78]. Pour les monocytes, l’activité du complexe FT-FVIIa semble être 

favorisée par la présence de PS [79]. Pour appuyer cette hypothèse, les cellules apoptotiques 

présentent une activité pro-coagulante plus importante du FT [80]. Il a également été mis en 

évidence que, contrairement aux surfaces lipidiques riches en PS, les surfaces lipidiques riche 

en PC entrainent une activité pro-coagulante du FT relativement limitée ce qui suggère que la 

PC maintient le FT dans un état moins actif [81,82]. 

Un deuxième modèle d’activation du FT suggère que l’activité pro-coagulante 

dépendante du FT est attribuable aux réactions d’oxydo-réduction de la liaison Cys186-

Cys209 situé sur sa partie C terminale (Figure 10 B). Le FT est maintenu à la surface de la 

cellule dans un état inactif par réduction dépendante de la protéine disulfure isomérase (PDI) et 

/ ou de l'oxyde nitrique (NO). L'oxydation de la liaison disulfure entraine la fonction coagulante 

du FT. Une étude a montré que l’activité pro-coagulante du FT était réduite d’environ 3 fois 

lorsque la Cys186 ou la Cys209 étaient mutées, alors qu’il n’y avait aucun effet sur la mutation 

des résidus Cys49 ou Cys57 (N terminal) [82,83]. Ces résultats suggèrent que la formation de 

la liaison disulfure Cys186-Cys209 est importante pour l’activité pro-coagulante du FT [83,84]. 

D’autres études ont montré que l’activation du FT des monocytes ou des microvésicules était 

favorisée par la sécrétion de PDI par les plaquettes activées, les cellules endothéliales activées 

ou les cellules endommagées. Cette sécrétion de PDI participe également à la génération de 

thrombine dépendante du FT dans différents modèles de thrombose artérielle [85,86]. 

Les monocytes activés, en exprimant du FT, jouent un rôle important dans le 

développement de la thrombose. Comme les neutrophiles, les monocytes possèdent des 

récepteurs d’activation. Par exemple, ils possèdent des récepteurs pour les produits du 

complément tels que les anaphylatoxines (C3a, C4a, C5a) produites lors de l’activation du 

complément [40,87]. Ils possèdent également des récepteurs pour des médiateurs pro-

inflammatoires tels que les TLRs, CD40, CD30 ou encore des récepteurs pour le TNF-α, l’IL-

1β, IFN-γ. Ces récepteurs vont interagir avec diverses molécules tels que le LPS, les motifs 

moléculaires associés aux dégâts cellulaires (DAMPS), les motifs moléculaires associés à des 

agents pathogènes (PAMPs), le TNF-α … et activer les monocytes. Par exemple, la stimulation 
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de récepteurs comme TLRs, TNF-RI ou encore CD40 entraine une signalisation intracellulaire 

via la voie NF-B permettant ainsi la transcription du gène qui code pour le FT.  

La thrombose est donc une déviation pathologique de l’hémostase responsable de 

la formation d’un thrombus. Si cette thrombose se développe dans un contexte 

inflammatoire, on parle alors d’immuno-thrombose qui : 

i) Implique un recrutement de monocytes et de neutrophiles au cours de la 

formation du thrombus 

ii) Joue un rôle important dans l’intégration d’un biomatériau 

iii) Peut aboutir à une activation excessive et incontrôlée de l’inflammation et 

de la coagulation ce qui peut être préjudiciable pour l’hôte et pour le 

biomatériau implanté. 

Il est donc important de comprendre ces processus physiologique (hémostase) et 

pathologiques (thrombose) afin de mieux appréhender les phénomènes liés à 

l’implantation de biomatériaux en contact avec le sang. 

 

II. Les biomatériaux vasculaires pour des applications de contact avec le 

sang 

 

Les maladies cardiovasculaires sont l’une des premières causes de mortalité dans le 

monde. Selon l’OMS, chaque année, 17,7 millions des décès seraient liés à ces maladies soit 

31% de la mortalité mondiale. Les maladies cardiovasculaires englobent une multitude de 

maladies affectant le cœur et les vaisseaux sanguins. Certaines d’entre elles conduisent à la 

formation d’un thrombus observé dans l’infarctus du myocarde, l’accident vasculaire cérébral 

ou la thrombose veineuse. Une autre maladie de la paroi artérielle pouvant conduire à la 

formation d’un thrombus est l’athérosclérose. L’athérosclérose est un processus pathologique 

chronique et multifactoriel de la paroi artérielle. Ce processus, lent et complexe, désigne la perte 

d’élasticité des artères due à la sclérose, elle-même provoquée par l’accumulation de corps gras 

sur la paroi interne des artères. Ce dépôt dû à l’accumulation de lipides amorphes (triglycérides, 

cholestérols) et de nombreux éléments sanguins dans l’espace sous endothélial conduit ainsi à 

la formation d’une plaque d’athérome (Figure 11). Cette plaque peut engendrer un simple 
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rétrécissement de la lumière artérielle (sténose) ou l’obstruction du vaisseau (thrombose). 

Cette maladie affecte principalement les artères du cœur, du cerveau et des membres inférieurs. 

 

 

Figure 11 : Différentes étapes du développement de l’athérosclérose [88] 

 

Actuellement, plusieurs traitements sont disponibles pour empêcher la progression de 

cette maladie. Dans certains cas, un traitement médicamenteux (statines) visant à diminuer les 

lipides circulants et un contrôle de l’alimentation peuvent être suffisant. Cependant, si une 

obstruction trop sévère de l’artère est avérée, une intervention chirurgicale est nécessaire. Elle 

peut être réalisée par des techniques endovasculaires telle qu’une angioplastie suivie d’une 

pose de stent (endoprothèse vasculaire) ou par une méthode chirurgicale conventionnelle telle 

qu’un pontage coronarien. 

La pose de stent est une intervention très fréquente. A titre d’exemple, chaque minute, 

3 stents sont posés en Europe (selon le professeur Jean-Jacques Goy). Ces chiffres révèlent 

donc l’importance et la nécessité de mettre au point des dispositifs de suppléance dans le 

domaine cardiovasculaire avec une demande qui croît de jour en jour. Ces biomatériaux, 

développés dans le but de rétablir une circulation sanguine (stent, substitut vasculaire …) ou 
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pallier à une déficience du système cardiaque (valve, pacemaker …), se doivent d’être optimisés 

pour répondre de manière appropriée dans le corps. Le succès de ces biomatériaux dépend de 

leur biocompatibilité. Deux considérations sont donc à prendre en compte lorsqu’on s’intéresse 

aux biomatériaux en contact avec le sang : 

i) Les propriétés physiques et mécaniques telles que la résistance à l’usure, à la 

déchirure et à la corrosion [89,90].  

ii) Les propriétés biologiques, autrement dit, la biocompatibilité du matériau 

avec son environnement. En effet, l’implant ne doit pas entrainer d’inflammation, 

de toxicité, d’action mutagène ou cancérigène. Il est également impératif qu’il 

soit non-thrombogène, non calcifiant, non immunogène et qu’il permette la 

cicatrisation (endothélialisation) [91]. 

 

A. Les dispositifs implantables 

 

1. Les endoprothèses vasculaires 

 

L’angioplastie est une technique qui permet de rétablir le diamètre de l’artère obstruée, 

permettant ainsi une re-canalisation du vaisseau. Cette technique consiste à écraser, à l’aide 

d’un ballonnet gonflable, les plaques d’athérome formées sur la paroi de l’artère. Généralement, 

l’angioplastie est complétée par la pose d’un stent, sorte de petit tube grillagé métallique 

expansible (ressort) monté sur le ballonnet. Une fois le ballonnet gonflé, le stent se déploie et 

permet de maintenir l’artère ouverte (Figure 12). 

 

Figure 12 : Angioplastie coronarienne avec pose de stent 
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La majorité des stents sont constitués d’une structure métallique. En effet, les métaux 

couramment utilisés dans la fabrication des stents présentent de nombreux avantages : ils 

résistent aux chocs, à l’usure, à la corrosion et ont une ductilité et une capacité à absorber une 

énergie de déformation élevée [91,92]. Ils permettent également d’exercer une force radiale 

suffisante pour s’opposer au retour élastique de l’artère traitée. Ces propriétés font donc des 

métaux des candidats appropriés pour les endoprothèses vasculaires.  

Il existe de nombreux types de métaux et alliages mais pour les matériaux 

cardiovasculaires on retrouve principalement : l’acier inoxydable 316L [93], les alliages à base 

de Cobalt (CoCr) [94] ainsi que le titane et ses alliages [95]. Le choix pour un implant dépend 

en grande partie de son application médicale. Le titane et l’acier inoxydable ont été 

classiquement utilisés dans la conception des endoprothèses vasculaires mais, plus récemment, 

l’utilisation du CoCr ou d’alliage de platine est de plus en plus fréquente de par leurs propriétés 

mécaniques plus appropriées [96,97]. L’alliage CoCr L-605 possède un module de Young 

élevé qui permet de réaliser des mailles très fines, ce qui en fait donc un bon candidat pour les 

stents coronariens. Des études ont montré que l’épaisseur des mailles ainsi que leur géométrie 

avaient un rôle dans les phénomènes de resténose et de thrombose [98,99]. L’utilisation du 

CoCr a permis, grâce à la réduction de l’épaisseur des mailles, de diminuer le taux de resténose 

d’environ 15 % [98]. De plus, le CoCr est radio-opaque et non ferreux et n’interfère donc pas 

avec l’IRM. Actuellement 17 % des stents autorisés par la FDA sont en CoCr [100].  

Les stents sont généralement classés en 3 types basés sur leurs fonctions et leurs 

caractères physiques : i) les stents en métal nu, ii) les stents à élution de médicaments et iii) les 

stents biodégradables/résorbables. 

 

a. Les stents en métal nu 

 

Les stents en métal nu ont été les premiers stents à avoir été utilisés et sont constitués 

d’une plateforme en métal organisée en maillage. La première implantation de stent intra-

coronarien chez l’homme a été réalisée en 1986. Le stent était alors composé d’acier inoxydable 

[101]. Cependant, les taux de resténose et de thrombose étaient importants et nécessitaient un 

traitement anti-plaquettaire à long terme [102]. 
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b. Les stents à élution de médicaments 

 

Ces difficultés ont conduit au développement des stents à élution de médicaments. Ces 

nouveaux types de stents sont majoritairement constitués d’une structure métallique recouverte 

de polymère qui joue un rôle de réservoir pour la libération contrôlée de molécules 

thérapeutiques au cours du temps. Ce dispositif a pour but de diminuer les complications 

observées avec les stents en métal nu en diminuant la resténose via l’inhibant de la croissance 

néo-intimale (prolifération des cellules vasculaires musculaires lisses). Cependant, des 

difficultés importantes sont apparues avec l’utilisation de ces stents à élution de médicaments 

en termes de thrombose précoce et tardive et en termes de biocompatibilité médiocre des 

revêtements en polymère [91,103]. En effet, les polymères utilisés, tels que le copolymère de 

styrène translucide d’isoprène butadiène (SIBS) ou l’acide polylactique co-glycolique (PLGA) 

pour le relargage des médicaments peuvent provoquer un dysfonctionnement endothélial et une 

inflammation chronique au site de l’implantation [91]. De plus, les médicaments utilisés ont le 

plus souvent une action anti-proliférative et vont donc retarder le processus de ré-

endothélialisation des endoprothèses [104]. Ces résultats suggèrent la nécessité de développer 

des polymères ayant une meilleure biocompatibilité. Bien que des études aient montré que les 

stents à élution de médicaments permettaient de réduire la resténose [105,106], des travaux 

récents menés sur 253 thrombus de stent montrent que dans 31,2% des cas les stents implantés 

étaient des stents en métal nu et dans 65,5% des stents à élution de médicaments [107]. Ces 

constatations peuvent s’expliquer par l’effet cytotoxique des médicaments contenus dans les 

stents à élutions de médicaments qui ont un impact sur les leucocytes, les cellules vasculaires 

musculaires lisses et les cellules endothéliales et donc sur la cicatrisation du vaisseau [108]. 

 

c. Les stents biodégradables/résorbables 

 

Les stents biodégradables/résorbables ont un rôle de support mécanique temporaire 

en se dégradant pour permettre le remodelage des tissus [109]. Le stent semble être nécessaire 

dans l’organisme pour une durée de 6 à 12 mois au cours de laquelle le remodelage et la 

cicatrisation artérielle ont lieu. Après cette période, le stent n’a plus d’effet bénéfique. Des 

stents à base de magnésium [110,111] ont donc été conçus pour se dégrader progressivement 

par corrosion au contact des fluides corporels [111]. Cependant, ces dispositifs résorbables 
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présentent des inconvénients. En effet, la dégradation non contrôlée et non uniforme peut 

conduire à une défaillance structurale prématurée. De plus, les propriétés mécaniques des 

principaux matériaux utilisés pour la conception des stents biodégradables/biorésorbables sont 

relativement éloignées du matériau de référence qu’est l’acier inoxydable 316L. Pour obtenir 

une même force radiale, les stents biodégradables/résorbables ont besoin d’avoir des mailles 

plus épaisses, paramètre pouvant influer sur le taux de resténose [98,99]. Les propriétés 

mécaniques évoluent au cours de la dégradation du stent et donc la force radiale diminue.  

 

Les mécanismes qui aboutissent à la resténose et à la thrombose après 

l’implantation de stents sont encore mal définis mais selon les études cliniques il semble 

que différentes causes en soient à l’origine :  

- Un arrêt prématuré des traitements antiagrégants plaquettaires [112,113]  

- Un retard de réendothélialisation du stent ou un dysfonctionnement des 

cellules endothéliales [114,115]  

- Une réaction au polymère de revêtement [116] causé par une 

biocompatibilité insuffisante 

- Un défaut de positionnement du stent laissant les mailles non plaquées contre 

la paroi vasculaire et donc perturbant le flux sanguin [117,118]  

L’élaboration de stents présentant toutes les qualités requises pour une bonne 

implantation, en évitant la resténose, la thrombose et en favorisant le remodelage de 

l’artère reste donc actuellement un défi.   

 

2. Les substituts vasculaires 

 

L’angioplastie n’étant pas toujours possible, un pontage vasculaire (dérivation) peut 

être réalisé (Figure 13). Cette technique consiste à contourner la zone obstruée d’un vaisseau. 

Cette chirurgie, plus lourde que l’angioplastie, est utilisée dans le cas où plusieurs zones 

rétrécies sont constatées ou si le rétrécissement est situé au niveau d’une bifurcation par 

exemple. Cette technique est également utilisée lorsque le patient souffre d’une angine de 

poitrine ou qu’il y a un risque d’infarctus. Le choix du type de greffon repose principalement 

sur le diamètre et le débit du vaisseau obstrué. Les greffons utilisés peuvent être d’origines 
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variées : des vaisseaux natifs, des vaisseaux synthétiques et des vaisseaux reconstruits par 

ingénierie tissulaire. 

 

Figure 13 : Représentation d’un pontage vasculaire grâce à l’utilisation d’une veine 

saphène 

 

a. Les vaisseaux natifs 

 

Les tissus autologues, c’est-à-dire provenant du patient lui-même, sont les matériaux 

de choix pour les greffes vasculaires. En effet, ils présentent toutes les propriétés mécaniques 

et biologiques nécessaires au bon fonctionnement du vaisseau. Ils permettent également de 

diminuer les risques immunogènes et les réactions inflammatoires en présence d’un corps 

étranger. Les vaisseaux autologues les plus utilisés sont principalement l’artère mammaire 

interne, l’artère radiale (avant-bras) et la veine saphène (jambe) [119]. Cependant, l’utilisation 

d’une veine pour remplacer une artère nécessite, avant greffage, la destruction des valvules. La 

greffe de tissus autologues veineux présente un taux de réussite après un an de l’ordre de 80 à 

90%. Ce succès est attribuable notamment à leur stabilité dans le temps, leur perméabilité et 

leur facilité d’emploi. Cependant, des occlusions après pontage sont parfois constatées, 

principalement dues à une hyperplasie néo-intimale au niveau du site de l’anastomose ou au 

greffon qui peut être abimé lors du prélèvement ou pendant les manipulations pré-opératoires 

(la destruction des valvules). L’utilisation d’artères autologues, quant à elle, présente des 

propriétés mécaniques (paroi artérielle) et biochimiques (l’endothélium) supérieures mais son 
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utilisation est limitée en raison de leur faible disponibilité et/ou de l’état pathologique des 

vaisseaux qui peuvent être sujet à la formation d’athérome.  

Une alternative consiste à utiliser des greffes allogéniques (donneur de la même espèce) 

ou xénogéniques (espèces différentes). Les greffes allogéniques semblent être le bon 

compromis lorsqu’il n’est pas possible de prélever le patient lui-même. Cependant, le corps 

peut considérer ce vaisseau comme un corps étranger, déclenchant alors une réaction 

immunitaire et provoquant le rejet de la greffe malgré la prise de médicaments 

immunosuppresseurs. Les greffes xénogéniques proviennent de porcs, vaches ou encore de 

chevaux. Elles possèdent également de bonnes propriétés mécaniques mais sont susceptibles de 

déclencher une réponse immunitaire même avec la prise de médicaments immunosuppresseurs 

ou après décellularisation du vaisseau. Elles peuvent également transmettre des maladies telles 

que la maladie du prion. Le nombre et la qualité des vaisseaux disponibles restent donc limités. 

C’est pourquoi la recherche se concentre à trouver des solutions alternatives permettant de 

mettre au point des prothèses adaptées permettant de restaurer la fonction tout en limitant la 

réponse immunitaire responsable du rejet de la greffe. 

 

b. Les vaisseaux synthétiques 

 

Les biomatériaux utilisés pour élaborer des vaisseaux synthétiques sont généralement 

des polymères car les propriétés de ces matériaux peuvent être facilement adaptables. On 

retrouve, par exemple, l’utilisation d’acide polylactique (PLA), d’acide polyglycolique (PGA), 

d’acide poly(lacticoglycolique) (PLGA) ou de polyuréthane (PU) [120]. Actuellement, le 

polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE) et le polyéthylène téréphtalate (PET), connus 

respectivement sous le nom de Goretex® et Dacron®, sont deux matériaux synthétiques non 

dégradables utilisés en clinique (Figure 14). Ils sont utilisés pour des applications de greffes 

vasculaires de grand diamètre (supérieur à 6 mm). La composition chimique du ePTFE a permis 

de limiter la thombogénicité, le taux de resténose et le taux de calcification [121,122], ainsi que 

la réaction allergique et l’inflammation [123]. De son côté, le PET favorise l’endothélialisation 

sans calcification ni prolifération tissulaire [124]. Cependant, le Goretex® et le Dacron® 

présentent l’inconvénient d’être des matériaux synthétiques et peuvent donc provoquer une 

réaction de corps étranger avec un risque de thrombose. Mais surtout, ils ont échoué pour des 

greffes vasculaires de diamètres inférieurs à 6 mm, notamment dans le cas du remplacement de 
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l’artère coronaire, en raison de complications comme la thrombose ou l’hyperplasie de l’intima 

au niveau de l’anastomose [120,125]. En effet, la diminution du débit et l’augmentation de la 

résistance provoquent une accumulation de facteurs pro-coagulants, entrainant une thrombose 

accrue [126]. De même, une sécrétion de matrice extracellulaire excessive après infiltration 

cellulaire de l’intima, ressemblant à une cicatrisation hypertrophique, entraine une hyperplasie 

intimale donc une nouvelle obstruction de l’artère.  

 

 

Figure 14 : Substituts vasculaires synthétiques : a) Polyéthylène téréphtalate (PET) aussi 

appelé Dacron® et b) Polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE) aussi appelé Goretex® 

[127]. 

 

c. Les vaisseaux reconstruits par l’ingénierie tissulaire 

 

L’ingénierie tissulaire a pour objectif de fabriquer des tissus biologiques à partir de 

cellules et de biomatériaux pour l’implantation chez le patient [128]. L’idée est de mimer 

l’intima afin de réduire l’adhésion des plaquettes et la thrombogenèse et ainsi accroitre la 

perméabilité du greffon. Le biomatériau doit donc provoquer la même réponse hémostatique 

qu’un vaisseau naturel et maintenir une homéostasie normale. Les propriétés mécaniques du 

greffon doivent également être contrôlées et semblables à la média. La Figure 15 illustre cette 

procédure. Des cellules du patient vont être prélevées et mises en culture. Parallèlement, un 

biomatériau polymère poreux est synthétisé. Les cellules sont ensuite ensemencées sur le 
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biomatériau. Avant implantation, une étape de maturation dans un bioréacteur est nécessaire 

afin d’améliorer les propriétés mécaniques et de pouvoir tester le greffon dans différentes 

conditions physiologiques. Bien que très prometteuse, cette procédure nécessite du temps pour 

permettre la prolifération cellulaire. De plus, il est préférable d’utiliser des cellules autologues, 

ce qui peut s’avérer compliqué en cas d’urgence. 

  

 

Figure 15 : Reconstruction vasculaire par ingénierie tissulaire (Adapté de Zhang W.J. et 

al., 2007) [129] 

 

La greffe vasculaire idéale devrait présenter certaines caractéristiques 

essentielles telles que [130]: 

- Une suture facile et robuste pour supporter la manipulation lors de 

l’opération 

- Des propriétés mécaniques et hémodynamiques adaptées pour maintenir la 

perméabilité et l’intégrité des vaisseaux à court et à long terme 

- Une non immunogénicité, non thrombogénicité et être non infectieux  

- Une durabilité dans le temps 



Chapitre 2 : Introduction bibliographique 

 

51 

 

- Permettre un remodelage correct du tissu hôte en limitant l’hyperplasie néo-

intimale  

- Être vasoactive 

- Être facilement disponible avec peu de préparation chirurgicale 

Actuellement, le substitut vasculaire idéal avec de telles caractéristiques n’est pas 

disponible même si quelques matériaux réunissent plusieurs de ces critères.  

B. La réponse à l’implantation 

 

L’interaction adéquate de la surface d’un biomatériau avec le vivant est d’une grande 

importance pour le succès d’un dispositif médical. La compréhension des phénomènes qui se 

produisent lors de l’interaction sang-biomatériau est essentielle pour améliorer les 

performances de l’implant.  

Dans des conditions normales, le sang est en contact avec l’endothélium qui présente 

des propriétés anti-thrombotiques. La mise en place d’un dispositif cardiovasculaire représente 

l’introduction d’une surface étrangère qui ne possède pas les propriétés de l’endothélium et 

peut donc mener à la thrombose. Les interactions sang-biomatériau déclenchent une série 

d’événements complexes telles que l’adsorption des protéines, l’adhésion/activation des 

plaquettes et des leucocytes, l’activation du complément et de la coagulation. Tous ces 

événements sont étroitement liés comme le montre la Figure 16. 

 

Figure 16 : Divers processus impliqués dans l’interaction sang-biomatériau (Adapté de 

Gorbet M.B. et al., 2004 ) [6] 
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1. L’adsorption des protéines plasmatiques 

 

L’un des premiers événements qui se produit lors de l’implantation d’un biomatériau est 

l’adsorption des protéines plasmatiques. En effet, après quelques secondes d’exposition aux 

fluides biologiques, les protéines commencent à s’adsorber à la surface du biomatériau. En 

résulte une « nouvelle » surface biologique qui influencera la réponse de l’hôte, notamment la 

cascade de coagulation ainsi que l’adhésion, l’activation et la prolifération des cellules. Les 

biomatériaux implantés sont soumis à l’effet « Vroman » [131,132] représenté en Figure 17.  

Ce processus met en évidence la dynamique d’interaction de l’eau et des protéines 

avec la surface du biomatériau. Les protéines les plus abondantes s’adsorbent initialement à la 

surface, cependant, au fil du temps, elles sont remplacées par des protéines ayant des affinités 

de liaison plus forte. Les liaisons établies entre la surface et les protéines lors de l’adsorption 

sont des liaisons de faibles énergies pouvant être rompues et reformées. Les protéines 

interagissent différentiellement avec la surface du biomatériau en fonction de leurs propriétés 

physico-chimiques, la couche de protéines est donc spécifique d’un biomatériau et 

contribue à l’activité de la surface.  

 

 

Figure 17 : Effet Vroman : A) Adsorption/désorption de protéines. B) Compétition entre 

protéines. C) Echange via la formation d’un complexe transitoire de deux protéines : la 

protéine 1 (bleue) initialement adsorbée est recouverte de protéine 2 (rouge), la protéine 1 

se désorbe et la protéine 2 reste à la surface (Adapté de Hirsh S.L. et al., 2013) [133] 
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Les protéines sont en compétition pour s’adsorber sur la surface et cette adsorption est 

influencée par divers paramètres tels que la concentration en protéines, la vitesse de diffusion 

et l’affinité. La vitesse de diffusion est principalement influencée par la taille de la protéine. 

En effet, plus la protéine est petite et plus sa diffusion est rapide et elle s’adsorbera donc en 

premier à la surface. Cependant, les petites protéines ont moins de points de contacts potentiels 

avec la surface ce qui joue également un rôle sur leur affinité. La probabilité que la protéine 

s’adsorbe sur la surface et y reste est donc liée à son affinité pour cette surface [134]. La couche 

de protéine dynamique évolue donc au cours du temps à la surface du matériau [134].  

Tous ces paramètres sont dépendants et étroitement liés aux propriétés de la protéine 

tels que son hydrophobie, sa taille, sa charge et sa stabilité structurale [135]. Les domaines 

polaires (hydrophiles) ont tendance à s’adsorber sur des surfaces polaires et inversement pour 

les surfaces hydrophobes. Les protéines moins stables structurellement vont se déployer plus 

facilement et donc former plus de points de contacts.  

Les propriétés globales de surface d’un biomatériau telles que la composition chimique 

avec des groupements fonctionnels, la topographie et la rugosité, l’hydrophobie et la 

charge de surface influencent également l’adsorption, la structure et la fonction des protéines 

[2,3,136]. Les surfaces hydrophobes ont tendance à adsorber une quantité de protéines 

supérieure aux surfaces hydrophiles [137]. Ces constatations peuvent s’expliquer par le fait que 

les surfaces hydrophiles sont abondamment liées à des molécules d’eau ce qui réduit 

l’accessibilité de la surface pour les protéines, contrairement aux surface hydrophobes [138]. 

Les charges opposées entre la surface et les protéines favorisent une meilleure adsorption. La 

rugosité permet également d’influencer la quantité de protéines adsorbée et modifie leur 

distribution spatiale et leur conformation [139]. Les topographies à l’échelle nanométrique 

semblent influencer l’adsorption des protéines (dont la taille est du même ordre de grandeur), 

alors que les topographies à l’échelle micrométrique semblent lisses pour les protéines réduisant 

ainsi l’effet de la surface sur l’adsorption. Cependant, certaines études ont montré que, malgré 

tout, la topographie à l’échelle micrométrique pouvait influencer les interactions protéines-

surface [139]. La composition chimique de surface favorise des types de liaison différentes 

entre surface et protéines [135]. A titre d’exemple, les surfaces hydrophobes non polaires 

composées de groupements -CH3 lient fortement fibrinogène et l’IgG, et induisent in vivo un 

recrutement important de cellules inflammatoires à la surface du biomatériau. Les surfaces 

recouvertes de groupements -COOH (hydrophiles) interagissent préférentiellement avec la 

fibronectine (Fn) et l’albumine [140,141].  
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 L’interaction des protéines plasmatiques avec des surfaces artificielles et plus 

particulièrement des surfaces chargées négativement telles que le verre, le collagène, la silice 

ou encore le sulfate de dextrane [32] déclenche l’activation de la voie intrinsèque de la 

coagulation par contact comme abordé en section I.A.2.b. Les propriétés de surface 

(composition chimique, hydrophobie, énergie de surface) influençant l’auto-activation du FXII 

ont été étudiées [142–144]. Des études montrent que l’activation de la voie intrinsèque par 

l’auto-activation du FXII est principalement observée sur des surfaces anioniques [145,146] 

ou hydrophiles [142]. Cependant, d’autres études démontrent que les surfaces hydrophobes et 

hydrophiles ont des propriétés d’auto-activation du FXII presque égales ce qui laisse penser 

que l’activation du FXII ne serait pas spécifique aux surfaces hydrophiles et anioniques 

[144,147]. D’un autre côté, des travaux se sont intéressés à cette voie intrinsèque lors de 

l’implantation d’un biomatériau. Ils ont montré que de faibles quantités de thrombine ou de 

complexe thrombine – antithrombine (TAT) ont été générées lorsque les biomatériaux étaient 

incubés avec du plasma non dilué seul [148,149]. De plus, les quantités de kallikréine et de 

facteur XII adsorbés sur les surfaces n’étaient pas corrélées avec la formation de complexe TAT 

[148] ce qui suggère que l’implication des seules protéines de la voie intrinsèque n’est pas 

suffisante pour expliquer l’activation de la coagulation au contact des biomatériaux. Une étude 

a, en effet, montré que la présence de leucocytes était nécessaire à l'activation de la cascade 

de la coagulation par les biomatériaux [149]. 

 

2. L’activation des cellules du sang 

 

L’introduction d’un biomatériau, son utilisation et sa fonction peuvent être compromises 

par le développement d’un phénomène appelé réaction à un corps étranger (FBR, « Foreign 

Body Reaction »). Tous les biomatériaux sont soumis à cette réaction qui implique notamment 

les globules blancs, plus particulièrement les neutrophiles, monocytes et macrophages. La 

gravité et les manifestations cliniques de ce phénomène peuvent conduire à l’intégration du 

dispositif ou à l’échec de l’implantation. Dans le cas particulier des biomatériaux qui sont en 

contact direct avec le sang circulant, les protéines plasmatiques s’adsorbent à la surface de 

l’implant et forment une matrice provisoire qui peut être riche en facteurs pro-coagulants, créant 

ainsi une surface thrombogène (Figure 18). Cette surface est favorable à l’adhésion et à 

l’agrégation des plaquettes [150].   
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Figure 18 : Réponse du corps à l’introduction d’un biomatériau : Adsorption de protéines 

et formation d’un thrombus [150]. 

 

Les plaquettes adhérentes peuvent alors recruter et activer les leucocytes du sang 

circulant, en particulier les neutrophiles et les monocytes, qui vont contribuer à la formation du 

thrombus en adhérant et en libérant des cytokines permettant le recrutement de nouvelles 

cellules inflammatoires (Figure 19) [151,152]. 

 

Figure 19 : Réponse du corps à l’introduction d’un biomatériau : Recrutement des 

neutrophiles puis des monocytes sur le site d’implantation et différenciation des monocytes 

en macrophages [150]. 

 

Le neutrophile est l’une des premières cellules inflammatoires recrutées au site 

d’implantation [153]. La présence de neutrophiles activés au niveau de ce site peut être délétère. 

En effet, la libération d’enzymes protéolytiques, de formes réactives de l’oxygène (ROS) et le 
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phénomène de nétose peuvent concourir à entraver le processus de guérison s’ils sont mal 

contrôlés [154,155]. Une étude a ainsi mis en évidence un retard de ré-épithélialisation dans le 

cas du diabète où la nétose était renforcée [156]. D’autre part, l’épuisement des neutrophiles 

pourrait accélérer la fermeture de la plaie chez les souris diabétiques [157]. Les phénomènes 

d’adhésion et d’activation des neutrophiles par le contact avec un biomatériau sont bien 

décrits in vitro. Ainsi, différentes études ont montré des changements dans l’expression des 

molécules d’adhésion (diminution des CD62L et augmentation de CD11b), une augmentation 

des cytokines inflammatoires (TNF, MCP1 et IL-8), le relargage de formes réactives de 

l’oxygène (ROS) ou encore la formation de NETs [15,158,159]. In vivo, un même profil 

d’activation a été décrit après implantation de stimulateurs cardiaques intrathoraciques [160]. 

Au site inflammatoire, les neutrophiles jouent un rôle important dans le recrutement et 

l’activation des monocytes/macrophages car ils sont capables de sécréter des cytokines 

inflammatoires comme l’interféron- (IFN-) et MIP-1 (Macrophage Inflammatory Protein-1) 

(Figure 19) [161]. Les macrophages recrutés sont capables de phagocyter les neutrophiles 

apoptotiques, non-apoptotiques, mais également la myéloperoxidase (MPO). Si dans le cas de 

la phagocytose de neutrophiles apoptotiques, le macrophage acquiert un phénotype anti-

inflammatoire de « réparation », la phagocytose de la MPO par le macrophage lui confère un 

phénotype pro-inflammatoire. La sécrétion par le macrophage de cytokine pro-inflammatoire 

TNF- et de G-CSF (Granulocyte-Colony Stimulating Factor) va induire le recrutement de 

nouveaux neutrophiles, inhiber l’apoptose de ceux-ci et donc prolonger leur durée de vie [153]. 

Comme décrit précédemment, les monocytes sont capables de synthétiser et d’exprimer 

du FT en réponse à un stimulus. Cette propriété leur confère un rôle prépondérant dans le 

développement des thromboses après contact avec un biomatériau, le FT étant considéré comme 

l’initiateur majeur de la coagulation. In vivo, l’activité et l’expression du FT par les monocytes 

sont augmentées entre 2 et 6 heures de circulation extracorporelle expliquant l’activation de la 

coagulation observée dans cette situation [162]. In vitro, une induction d’expression du FT par 

les monocytes a été retrouvée après contact avec des billes de polystyrène [163]. Une induction 

du FT monocytaire a également été étudiée après contact avec des greffons vasculaires 

résorbables et la quantité de FT induite est dépendante du diamètre des fibres du matériau utilisé 

[164]. La chimie de surface des biomatériaux influence la transcription et l’expression de FT 

mais aussi l’adhésion des monocytes, les surfaces des présentant des groupements -OH 

augmentant ces paramètres comparées aux surfaces présentant des groupements -CH3 et -

COOH [165]. Le rôle important du FT dans le développement des thromboses associées aux 
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biomatériaux est également montré par l’utilisation de TFPI recombinant à la surface de 

greffons vasculaires en Dacron qui diminue de 18% la formation de fibrine [166]. Les 

monocytes activés libèrent également du FT dans la circulation sous forme de micro-vésicules 

qui favorisent la propagation du thrombus [167,168]. Ces micro-vésicules expriment à leur 

surface une molécule d’adhésion, PSGL-1 (P-selectin glycoprotein ligand-1) qui va permettre 

leur incorporation au sein des thrombi en se liant à la P-selectine des plaquettes [169,170]. Cette 

source de FT permettrait donc la formation de fibrine en continue [171].   

Les monocytes et les macrophages, qui arrivent rapidement sur le site d’implantation 

du biomatériau, jouent un rôle essentiel dans le FBR et la résolution de l’inflammation. 

Plusieurs études ont montré que les macrophages sont capables de se lier naturellement aux 

biomatériaux implantés comme les céramiques, les ciments, les métaux, les polymères et le 

collagène [172]. Les biomatériaux vont induire une polarisation pro-ou anti-inflammatoire 

des macrophages qui va dépendre de ses propriétés physico-chimiques : sa forme, sa 

topographie, sa dégradabilité, son hydrophobicité et sa nature [173]. La chimie de surface 

influence beaucoup l’adhésion des monocytes/macrophages et la nature des cytokines qu’ils 

sécrètent. Par exemple, les polymères hydrophiles de charge neutre préviennent l’évolution des 

monocytes vers un phénotype de macrophage pro-inflammatoire et le phénomène de fusion des 

macrophages appelé cellules géantes à corps étranger (FBGC, « foreign body giant cells ») 

[174]. Les protéines adsorbées sur le biomatériau régulent également l’activité cellulaire des 

monocytes/macrophages. Différentes protéines sériques sont impliquées dans divers aspects 

de l'activité des monocytes/macrophages, notamment l'adhérence, l'apoptose, la libération de 

cytokines, la fusion des macrophages (FBGC) et la libération d'espèces réactives de l’oxygène 

(ROS) [175,176]. Certaines protéines possèdent des séquences spécifiques reconnues par les 

monocytes qui peuvent favoriser l'adhésion, la fusion et la libération de cytokines. Cependant, 

l’activation des monocytes dépend de la disponibilité et de l’accessibilité de ces séquences qui 

peut être influencée par le biomatériau. De nombreuses protéines ont un effet sur l’adhésion des 

monocytes telles que, les immunoglobulines G (IgG), la vitronectine (Vn), la fibronectine (Fn), 

le vWF, le composant amyloïde P sérique ou encore le fibrinogène (Fg) [175,177–179]. 

Plusieurs de ces protéines comme le Fg, le kininogène de haut poids moléculaire, le FX et le 

C3b possèdent des sites reconnus par les 2 intégrines (Mac-1 ou M2). Par exemple, la Fn 

et Vn possèdent des séquences Arg-Gly-Asp (RGD) qui sont reconnues par les intégrines V, 

1, 3, 5. Lorsque les monocytes atteignent le site d’implantation du biomatériau, 

l’inflammation est déjà présente [1]. Les médiateurs inflammatoires, sécrétés entre autres par 
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les neutrophiles, vont activer les monocytes et induire leur différenciation en macrophages et 

ensuite en « foreign body giant cell » (Figure 20).  

 

 

Figure 20 : Réponse du corps à l’introduction d’un biomatériau : Formation de cellules 

géantes à corps étrangers (FBGC) et encapsulation du biomatériau [150]. 

 

 

Selon l’activation des macrophages par le microenvironnement en lien avec le 

biomatériau, ceux-ci peuvent se polariser vers un état pro-inflammatoire (M1) ou anti-

inflammatoire (M2) [180]. Au cours des premiers jours, leur différenciation est principalement 

dirigée vers l’état M1 qui se caractérise par la libération de cytokines pro-inflammatoires (IL-

1, TNF-α, IL-6, IL-12) [181]. L’élimination des débris apoptotiques favoriserait le passage à 

des macrophages de type M2 qui sécrètent du TGF-β et de l'IL-10 atténuant ainsi la réponse 

inflammatoire [182].  

Les propriétés de surface des biomatériaux influencent le comportement de 

macrophages. Par exemple, l'hydrophobie et l'ionicité sont impliquées dans la régulation de 

l'apoptose des macrophages adhérents [183,184] alors que la composition chimique et la 

topographie de surface des polymères modulent la libération de cytokines  [185,186]. Les 

changements dans la réponse des monocytes / macrophages en fonction de la couche de protéine 

adsorbée détermineront l'étendue de la réponse inflammatoire, c’est-à-dire une acceptation du 

biomatériau ou une réponse inflammatoire chronique. En effet, l’état d’activation des 

macrophages peut entrainer la formation de capsules fibreuses et une défaillance du dispositif 

implanté. Si le biomatériau est trop volumineux pour être internalisé et dégradé, les 



Chapitre 2 : Introduction bibliographique 

 

59 

 

macrophages vont s’activer et subir une phagocytose frustrée, entrainant une forte libération 

de cytokines pro-inflammatoires [187,188]. En parallèle, la sécrétion d’interleukines 4 et 13 par 

les mastocytes, basophiles et lymphocytes T activés va induire la fusion des macrophages en 

cellules multi-nucléées (FBGC) à la surface du biomatériau dans le but d’accroitre leur 

fonctionnalité phagocytaire. Cet événement est un marqueur de l’inflammation chronique 

(Figure 20) [189,190]. Les cellules qui subissent une fusion pour former le FBGC sont 

modifiées phénotypiquement par un stimulus IL-4 ou IL-13 [191,192] et, in vitro, la fusion 

semble se produire au niveau des récepteurs au mannose [193,194]. Les cellules multinucléées 

libèrent des médiateurs pro-inflammatoires, des enzymes de dégradation, des ROS, des facteurs 

de la coagulation et des cytokines qui vont contribuer à la dégradation du biomatériau [1,195]. 

Elles stimulent également la formation d’un tissu de granulation en sécrétant des facteurs tels 

que, le facteur de croissance dérivé des plaquettes (PDGF) [196], le facteur de croissance de 

l’endothélium vasculaire (VEGF) [197] et le facteur de croissance transformant bêta (TGF-β) 

[198], qui recrutent et activent les fibroblastes, ce qui entraine un dépôt de collagène et la 

formation d’une capsule fibreuse autour du biomatériau empêchant ainsi toute interaction avec 

les tissus environnants. L’isolement au sein de la capsule ainsi que la sécrétion d’enzymes 

protéolytiques compromettent le bon fonctionnement du biomatériau. 

 

C. Les stratégies d’optimisation pour l’intégration du dispositif implanté 

 

1. Amélioration de la biocompatibilité 

 

De nombreuses stratégies de modification de surface des biomatériaux ont été mises en 

place afin d’améliorer la biocompatibilité du dispositif implanté et son intégration dans le 

corps humain. Pour des applications dans le domaine cardiovasculaire, l’objectif de ces 

modifications est de favoriser l’endothélialisation et de prévenir la thrombose et 

l’inflammation.  
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a. Topographie de surface 

 

La topographie de surface est connue pour influencer la réponse des cellules au contact 

de l’implant et donc l’intégration tissulaire de ce dernier. La modulation de ces propriétés 

topographiques interfaciales représente donc une voie stratégique pour favoriser et réguler 

l’acceptation du biomatériau au site d’implantation.  

Parmi les caractéristiques topographiques aux interfaces, la rugosité représente un 

paramètre essentiel. Elle a une influence significative sur le comportement cellulaire, en 

particulier sur l’adhésion cellulaire. Une étude a montré qu’en augmentant la rugosité d’un 

polyuréthane de 10 à 100 nm, l’adhésion de cellules endothéliales était favorisée [199].  

Un autre paramètre important est la porosité : la porosité interne des prothèses 

vasculaires est nécessaire à l’ancrage de la néo-intima et la porosité externe permet la 

colonisation de la prothèse par les tissus environnants [200]. Une étude récente a rapporté l’effet 

de la porosité de surface sur la croissance des cellules endothéliales et a montré que leur 

croissance était plus importante en présence de pores de faible diamètre (5-20 µm de diamètre) 

avec une distance inter-pore faible [201]. La présence de pores permet donc une 

endothélialisation plus rapide [202]. Une autre étude a montré que la présence de nano-structure 

à la surface de matériaux avait une influence sur l’adsorption et la conformation des protéines 

ainsi que sur la réponse cellulaire [139].  

 

b. Propriétés physico-chimiques de surface  

 

Les propriétés de surface d’un matériau peuvent également être modulées en modifiant 

sa composition chimique. En général, il est constaté que l’hydrophilie de la surface favorise 

l’adhésion des cellules [203–205]. Cependant, les surfaces hydrophobes favorisent une 

adsorption de protéines plus importante ce qui va donc modifier l’hydrophobie de la surface et 

favoriser l’adhésion cellulaire.  

La modification de charge de surface a également largement été étudiée dans le 

domaine des biomatériaux vasculaires. En effet, des études précédentes ont montré que des 

surfaces composées de groupement -NH2 (charges positives) induisaient une infiltration de 

cellules inflammatoires plus importante in vivo [206–208] et la formation de capsules fibreuses 
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plus épaisses autour de l’implant fonctionnalisé [208,209]. Les charges de surface peuvent 

également influencer la façon dont les protéines vont s’adsorber. Une étude a mis en évidence 

que la répartition des blocs de co-polymère au sein de matériaux ayant la même composition 

chimique avait une influence sur l’adsorption et la conformation de la fibronectine [210]. 

 

c. Modification de surface par recouvrement 

 

i. Recouvrement moléculaire 

 

Une autre stratégie permettant d’améliorer la biocompatibilité consiste à recouvrir la 

surface du matériau (coating) afin de masquer ses effets pro-inflammatoires et pro-

thrombotiques en évitant le contact du substrat avec les fluides biologiques et les tissus.  

Le recouvrement peut se faire de différentes manières : par greffage covalent de 

molécules bioactives (peptides RGD, molécules anti-thrombotiques …), adsorption physico-

chimique, traitement par plasma, couplage, greffage chimique de polymère … Ces 

procédés ont pour but de promouvoir l’adhésion des cellules ainsi que leur prolifération, de 

limiter l’activation des cellules (plaquettes, leucocytes …) ainsi que l’activation de la 

coagulation.  

Bien souvent, les protéines d’origine naturelle sont utilisées, comme la fibronectine, 

le collagène, la vitronectine ou encore l’albumine. L’adsorption d’albumine permet de passiver 

la surface d’un biomatériau, d’améliorer la biocompatibilité et de prolonger les effets des 

implants [211]. Les surfaces traitées avec l’albumine ont été qualifiées de résistantes aux 

plaquettes car une diminution de l’adhésion et de l’activation des plaquettes a été observée 

[212–214]. Il est donc admis que l’albumine réduit la thrombogénicité des biomatériaux 

[213,215], et pourrait aussi réduire l’activation du complément [216] et l'adhésion des bactéries 

[211]. Par exemple, le revêtement d’albumine sur du Dacron améliore la biocompatibilité à 

court terme en diminuant le nombre de leucocytes et de plaquettes qui adhèrent à sa surface 

[212]. L’effet bénéfique de l’albumine serait dû à un recouvrement total de la surface (qu’elle 

soit hydrophobe ou hydrophile), son adsorption empêchant l’adsorption d’autres protéines telles 

que le fibrinogène [217,218]. Une autre hypothèse est que l’albumine ne possède pas les 

séquences peptidiques nécessaires à l’interaction avec les plaquettes, les leucocytes ou les 

enzymes de la cascade de la coagulation [215]. Cependant, une étude a montré qu’il n’y avait 
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aucune différence entre des implants revêtus d’albumine ou non, 8 mois après implantation et 

donc que ce revêtement ne permettait pas une meilleure intégration de l’implant [219]. Les 

effets à long terme du coating d’albumine restent donc discutables [215], et il est probable que 

ce coating se désorbe progressivement avec le temps [220] et que la protéine soit remplacée par 

d'autres protéines par effet Vroman (abordé en section II.B.1.). L’albumine, liée de manière 

covalente, se dénature aussi avec le temps [215] et cette dégradation du revêtement d’albumine 

a été observée 1 à 2 semaines après l'implantation [221].  

Le recouvrement de surface par de l’héparine, connue pour ses propriétés anti-

coagulantes [222], est également couramment utilisé pour modifier la surface d’implants 

cardiovasculaires. Ainsi l’héparine a été immobilisée sur de l’acier inoxydable 316 L, du 

ePTFE, du PET ou encore des PUs [223]. L’immobilisation de l’héparine sur les stents est une 

approche utilisée dans la régulation de la thrombo-inflammation et pour empêcher l’activation 

des plaquettes et de la coagulation [224]. Des études ont montré que, pour des dérivations 

cardiopulmonaires, l’héparine réduisait la réponse inflammatoire [225,226]. Cependant, cette 

modification de surface n’a pas encore montré une réduction significative du nombre de 

complications post-opératoires [226,227].  

D’autres stratégies ont été mises au point en greffant des inhibiteurs de la thrombine 

tels que l’hirudine et certains de ces dérivés comme la bivalirudine. Ces molécules permettent 

une inhibition du site actif de la thrombine et favorisent ainsi une meilleure hémocompatibilité 

[228]. D’autres molécules anti-coagulantes et anti-plaquettaires telles que l’oxyde nitrique 

(NO), la thrombomoduline, le clopidogrel, l’aspirine ou encore des inhibiteurs de la GPIIb/IIIa 

(abciximab, eptifibatide, tirofiban) sont utilisées dans des applications de recouvrement de 

surface de greffes vasculaires [229,230]. En effet, l’oxyde nitrique est, en partie responsable, 

du rôle protecteur de l’endothélium. Ce revêtement permet de moduler le tonus des vaisseaux 

sanguins, d’inhiber l’activation des plaquettes, l’adhésion des leucocytes et l’hyperplasie des 

cellules musculaires lisses [231].  

 

ii. Développement de films multicouches 

 

La méthode Layer by Layer (LBL) permet de générer des films minces de quelques 

centaines de nanomètres à quelques microns à la surface de matériaux. Elle a été développée 

par Decher en 1992 et consiste à déposer de manière successive des polyéléctrolytes de charges 
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opposées sur une surface solide afin de former des couches minces [232] (Figure 21). Elle peut 

être réalisée de différentes manières : par immersion (« dip coating »), par centrifugation 

(« spin-coating ») ou par pulvérisation (« spray coating ») pour former un revêtement sur une 

surface. 

 

Figure 21 : Méthode Layer by Layer (LBL) : construction d’un film multicouche de 

polyélectrolytes 

 

La principale force motrice de la formation de ces multicouches est l’attraction 

électrostatique entre le matériau et les charges opposées mais d’autres types d’interactions y 

contribuent également comme par exemple les interactions hydrophobes et hydrophiles. Cette 

technique présente de nombreux avantages : elle ne requiert l’utilisation d’aucun produit 

toxique, le dépôt est simple à mettre en œuvre et peut se faire sur n’importe quel type de surface 

quelle que soit sa géométrie.  

Les propriétés physico-chimiques de ces films minces peuvent également être 

facilement modulées par le choix des polyélectrolytes, le pH et la force ionique des solutions 

utilisées, la réticulation, le nombre de couche, la nature de la couche terminale modifiant ainsi 

les propriétés de rigidité, de charge de surface, d’épaisseur de ces films et de rugosité. En 

fonction de leur nature chimique, la force d’interaction entre les polyélectrolytes sera différente 

et jouera un rôle sur la croissance du film (linéaire ou exponentielle) et sur sa stabilité. Le choix 

des polyélectrolytes se fait en fonction de l’application visée. Une étude précédente a montré 

que l’élaboration d’un échafaudage tubulaire multicouche à base de poly(L-lactide-co-

caprolactone), de collagène et de chitosan a permis d’accélérer l’endothélialisation [233].  
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Les multicouches peuvent également servir de réservoir pour la délivrance contrôlée 

de molécules bioactives par diffusion simple ou par dégradation du film. La possibilité de 

pouvoir incorporer des molécules bioactives dans le film est un avantage considérable au regard 

des applications médicales étudiées précédemment (les stents et les substituts vasculaires). Par 

exemple, l’autoassemblage couche par couche de deux polysaccharides, le hyaluronane et le 

chitosan, a été utilisé pour concevoir des revêtements bioactifs pour des endoprothèses 

vasculaires. Le revêtement multicouche contenait du nitroprussiate de sodium, un 

vasodilatateur. L’étude a montré que ce système permettait de réduire l’adhésion des plaquettes 

[234].  

 Il existe donc diverses stratégies permettant d’améliorer les propriétés de surface 

des biomatériaux dans le but de s’affranchir des problèmes rencontrés lors de 

l’implantation de dispositifs médicaux. Néanmoins, de nombreux problèmes persistent 

comme, par exemple, la perte de l’intégrité du biomatériau liée aux contraintes 

mécaniques et physiques lors de l’implantation ou encore la stabilité des recouvrements. 

Pour remédier à ces problèmes, des solutions sont proposées en utilisant, entre autres, des 

matériaux à base de polymère.  

 

2. Développement de polymères spécifiques : le D-PHI 

 

Les polymères sont de bons candidats pour le recouvrement d’implants 

cardiovasculaires. En effet, ils possèdent des propriétés physico-chimiques modulables et sont 

présentés comme biocompatibles pour des applications de contact avec le sang. Les 

développements de polymères pour ces applications sont donc nombreux.  

Les polyuréthanes (PU) représentent une classe de polymères segmentés possédant une 

unité de répétition d’uréthane (RO-CO-NR’H) [235] (Figure 22). Classiquement, ces 

polymères sont constitués de 3 composants principaux : le polyol, le diisocyanate et l’allongeur 

de chaîne. Les polyols représentent le segment mou (flexible) tandis que le diisocyanate et 

l’allongeur de chaîne représentent le segment dur (rigide).  
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Figure 22 : Structure classique et synthèse d’un polyuréthane 

 

Les polyuréthanes sont des blocs de copolymères composés alternativement de 

segments mous et durs. Ils peuvent subir un processus de séparation en micro-phase. Le choix 

des composants du copolymère à blocs a un impact sur ses caractéristiques mécaniques, telles 

que la résistance à la traction, le module d'élasticité et l’allongement, les produits de 

dégradation, et le taux de gonflement [236]. Ainsi, en faisant varier le type et la composition de 

chaque séquence, une large gamme de propriétés peut être obtenue. Cette chimie, ces propriétés 

mécaniques et cette compatibilité ont rendu les PUs attractifs pour l'utilisation biomédicale 

[237–239]. En effet, la thrombogénicité des PUs est semblable à celle du ePTFE (couramment 

utilisé pour les substituts vasculaires) [240]. Cependant, le PU ne présente pas que des 

avantages. En effet, la stabilité des implants en PU peut être affectée par les macrophages 

activés qui vont sécréter des enzymes protéolytiques (estérase par exemple) et entrainer la 

dégradation du polymère en di-amines aromatiques toxiques [241,242]. De ce fait, des PUs ont 

été conçus pour générer des produits relativement non cytotoxiques in vivo après dégradation 

hydrolytique ou enzymatique [241]. L’idée de pouvoir moduler les composants des PUs afin de 

contrôler les produits de dégradation représente un avantage considérable quant à la fabrication 

de biomatériaux pour des applications de contact avec le sang.  

Le D-PHI (Degradable Polar/Ionic/Hydrophobic) est un polyuréthane polyfonctionnel 

conçu par le groupe du docteur J P Santerre (University of Toronto). Ce polymère a été 

développé comme alternative pour des applications d'ingénierie des tissus vasculaires et plus 

particulièrement de prothèses vasculaires de petit diamètre (<6mm) [9,10,243,244]. La synthèse 

du D-PHI est réalisée par une réaction de polymérisation radicalaire induite par la chaleur. Pour 

cela, 3 monomères et un initiateur de polymérisation sont nécessaires : l’oligomère de divinyl 

(DVO), l’acide méthacrylique (MAA) et le méthacrylate de méthyle (MMA) (Figure 22).  
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Figure 23 : Représentation schématique des monomères qui composent le D-PHI : A) 

Acide méthacrylique (MAA), B) Méthacrylate de méthyle (MMA) and C) Divinyl Oligomère 

(DVO)  [9] 

 

Le DVO apporte le caractère polaire mais non ionique et présente de multiple 

carbonates et uréthanes avec des groupes accepteurs et donneurs de protons. Le MAA confère 

le caractère ionique et le MMA apporte le caractère hydrophobe avec la présence de son 

groupe méthyle sur la chaine latérale. Cette réaction nécessite un initiateur de polymérisation, 

le peroxyde de benzoyle (BPO), pour permettre la copolymérisation. Sa concentration a été 

optimisée pour maximiser la conversion des monomères [9]. La formule originale appelée O-

D-PHI est synthétisée avec des ratios molaires de 1 : 5 : 15 pour le DVO : MAA : MMA. La 

deuxième formulation appelée HHHI (High Hydrophobic, High Ionic) est obtenue en faisant 

varier la teneur en monomère hydrophobe (MMA) et anionique (MAA) par rapport à la teneur 

en DVO avec des ratios molaires de 1 : 20 : 39 pour le DVO : MAA : MMA.  

Le DVO est obtenu par réaction de polycarbonate (PCN) qui représente le segment mou 

et de diisocyanate de lysine (LDI) et de méthacrylate de 2-hydroxyéthyle (HEMA) qui 

représentent les segments durs avec des ratios molaires de 2 : 1 : 2. Les composants des 

segments durs et mous présentent le potentiel de produire les propriétés mécaniques souhaitées 

[9]. De plus, les principaux composants, y compris le PCN et le LDI, ont été sélectionnés pour 

améliorer la biocompatibilité en se dégradant en matériaux relativement non cytotoxiques 

(lysine, dioxyde de carbone et hexane diol) [9].  

Une étude précédente chez le rat a montré qu’après une période d’implantation de 100 

jours, la perte de masse des échafaudages (scaffolds) de O-D-PHI était de 21%. Elle est plus 

lente et plus progressive que la décomposition du PLGA qui se produit généralement entre 30 

et 45 jours après implantation [243]. Cette étude a également montré que la fibrose locale et 
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l’activité des cellules inflammatoires étaient significativement réduite avec le O-D-PHI. Celui-

ci possède un module d’élasticité (0.5 kPa) et une résistance à la traction (45%) similaires à 

ceux des vaisseaux humains [9]. Une adsorption importante de protéines a été observée sur ce 

polyuréthane comparée au polystyrène pour la culture cellulaire (TCPS) et au PLGA et cette 

couche de protéine s’est avérée diminuer l’activation pro-inflammatoire des monocytes 

comparée aux deux autres surfaces [10]. Enfin des particules de O-D-PHI en solution favorisent 

une activation réduite des plaquettes, de la voie intrinsèque de la coagulation et du système du 

complément [245] même après dégradation du polyuréthane [246]. Ce D-PHI possède donc des 

propriétés potentiellement intéressantes pour des applications d’ingénierie cardiovasculaire.  

C’est dans ce contexte que s’insère le travail de cette thèse. Les objectifs ont été :  

- i) D’étudier l’interaction de ce polyuréthane avec les protéines plasmatiques. 

- ii) De développer des films minces utilisables pour le recouvrement de 

surfaces métalliques comme le cobalt chrome qui est utilisé dans la 

fabrication des endoprothèses vasculaires. 

- iii) D’étudier l’hémocompatibilité de ce recouvrement comparé au métal nu.  
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Résumé 

Lors de l’implantation d’un biomatériau, une réaction du tissu se produit entrainant une 

réponse inflammatoire. Les monocytes ont un rôle important dans cette réponse car ils arrivent 

rapidement sur le site d’implantation et participent à l’inflammation locale et systémique. Un 

polyuréthane polaire/hydrophobe/ionique (D-PHI) a été mis au point dans le but de favoriser 

une réponse anti-inflammatoire des monocytes pour des applications d'ingénieries tissulaire. Il 

est composé de 3 monomères : le divinyl oligomère (DVO) qui apporte le caractère polaire non 

ionique, l’acide méthacrylate (MAA) qui apporte le caractère ionique et le méthyle 

méthacrylique (MMA) qui apporte le caractère hydrophobe. La formulation originale appelée 

O-D-PHI est obtenue avec des ratios molaires de 1 : 5 : 15 respectivement pour le DVO : 

MAA : MMA. En faisant varier les ratios molaires, il est possible de moduler les propriétés de 

ce polyuréthane. Une autre formulation a donc été développée, le HHHI (High Hydrophobic, 

High Ionic), avec des ratios molaires de 1 : 20 : 39 où les caractères ionique et hydrophobe ont 

été augmentés par rapport au caractère polaire. Ces polyuréthanes ont été biofonctionnalisés 

avec de la fibronectine (Fn) afin de générer un matériau biomimétique de type matrice 

extracellulaire, compte tenu de son rôle important dans de nombreux processus physiologiques. 

L’objectif de ces travaux était, dans un premier temps, d’étudier l’influence de la chimie 

intrinsèque des matériaux D-PHIs (O-D-PHI et HHHI) sur l’adsorption (mono ou 

multicouches) et la disponibilité de séquences spécifiques de la Fn (Cell Binding Domain 

(CBD), N terminal domain et C terminal domain) afin de déterminer l’importance des caractères 

polaire, hydrophobe et ionique sur le revêtement de Fn en simple couche ou en multicouche 

(Poly-L-Lysine/Fn). Dans un deuxième temps, l’objectif était d’étudier l’influence de la chimie 

de ces polyuréthanes ainsi que la présence de Fn (simple ou multicouche) sur l’activité des 

monocytes.  

Les résultats ont montré que la Fn s’adsorbait différemment, suivant la formulation de 

D-PHI et le revêtement simple ou multicouche, avec une quantité et une disponibilité de 

séquences spécifiques de la Fn (Cell Binding Domain et N terminal Domain) différente. Ainsi, 

lorsque la Fn est adsorbée en monocouche, la disponibilité des séquences spécifiques est plus 

importante sur le O-D-PHI que sur le HHHI. Lorsque la Fn est présente sous forme de 

multicouche, les disponibilités des 3 séquences étaient faibles pour les 2 matériaux, excepté 

pour le domaine N terminal qui restait toutefois plus élevé sur le O-D-PHI. Les résultats ont 

également mis en évidence que le comportement des monocytes dépendait fortement de la 

chimie intrinsèque du matériau mais pas de la présence des revêtements de Fn. L’activation des 
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monocytes s’est révélée plus faible sur le polyuréthane HHHI (contenant les caractères ionique 

et hydrophobe les plus élevés), que la Fn soit présente ou non. 

 Ces résultats soulignent donc l’importance de l’hétérogénéité chimique des surfaces 

pour la conception de biomatériaux. Le fait que la présence de la Fn, en simple ou multicouche, 

sur les polyuréthanes n’ait pas masqué les effets de la chimie de surface sur l’activation des 

monocytes laisse la possibilité de pouvoir incorporer des molécules thérapeutiques au sein de 

ces multicouches afin de mieux diriger le comportement cellulaire et l’intégration du 

biomatériau.  

  

Note : dans cet article la formule originale O-D-PHI est appelé D-PHI 
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Abstract  

Monocyte interactions with materials that are biofunctionalized with fibronectin (Fn) 

are of interest because of the documented literature which associates this protein with white 

blood cell function at implant sites. A degradable-polar hydrophobic ionic polyurethane (D-

PHI), has been reported to promote an anti-inflammatory response from human monocytes.  

The aim of the current work was to study the influence of intrinsic D-PHI material chemistry 

on Fn adsorption (mono and multi-layer structures), and to investigate the influence of such 

chemistry on the structural state of the Fn, as well as the latter’s influence on the activity of 

human monocytes on the protein coated substrates. Significant differences in Fn adsorption, 

surface hydrophobicity and the availability of defined peptide sequences (N terminal, C 

terminal or Cell Binding Domain) for the Fn in mono vs multilayer structures were observed 

as a function of the changes in intrinsic material chemistry. A D-PHI-formulated polyurethane 

substrate with subtle changes in anionic and hydrophobic domain content relative to the polar 

non-ionic urethane/carbonate groups within the polymer matrix promoted the lowest 

activation of monocytes, in the presence of multi-layer Fn constructs. These results highlight 

the importance of chemical heterogeneity as a design parameter for biomaterial surfaces, and 

establishes a desired strategy for controlling human monocyte activity at the surface of 

devices, when these are coated with multi-layer Fn structures. The latter is an important step 

towards functionalizing the materials with multi-layer protein drug carriers as interventional 

therapeutic agents. 

 

1. Introduction  

Monocytes are an important class of white blood cells that interact with platelets and 

endothelial cells in the vasculature and are among the first cells to respond to tissue and 

biomaterial surfaces after tissue injury resulting from implantation [1, 2]. As well, they play 

an important role in guiding inflammatory processes and wound healing around the implant 

[2]. Over recent years the authors have studied polyurethane materials which promote a 

reduced inflammatory response by human blood monocytes. Specifically, this includes a 

polyfunctional polyurethane (called D-PHI), containing in the original formula, a divinyl 

oligomer –DVO-, methacrylic acid –MAA- and methyl methacrylate –MMA-, with the molar 

ratio 1/5/15, respectively. As shown in Supplementary Figure S1, MMA provides 

hydrophobic character because of its pendent methyl group on the side chain. The MAA 
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monomer has a pendent carboxylic acid and hence is hydrophilic. The urethane divinyl 

oligomer is polar but not ionic, and has multiple carbonate and urethanes with proton acceptor 

and donor groups. This D-PHI has been shown to be biocompatible and non-toxic to cells 

when used in the engineering of vascular tissues with vascular smooth muscle cells (VSMCs) 

[3], endothelial cells [4] and fibroblasts [5]. D-PHI has been shown to reduce the pro-

inflammatory activation of monocytes when compared to tissue culture polystyrene (TCPS) 

and polylactic glycolic acid (PLGA) [6, 7]. The block structure chemistry of D-PHI can be 

altered by varying the hydrophobic (MMA) and anionic (MAA) monomer content relative to 

the polar divinyl oligomer (DVO) content to obtain formulations that interact with monocytes 

differentially [6]. The polar, hydrophobic and ionic character presents an opportunity to 

display diverse chemical group distributions at material surfaces within different 

environments such as protein solutions. Such chemical group diversity is not unlike the 

variation in chemical groups that are also exhibited by different peptide residues found in 

proteins. Previous research showed that D-PHI’s unique chemical structure enables a very 

high protein adsorption in comparison to tissue culture polystyrene (TCPS) and PLGA [7], 

and in particular directs specific binding site exposure states for adsorbed immunoglobulin G 

(IgG), that modulates cellular responses, and specifically those of monocytes [6].  

There has been much interest in the literature over the years to apply 

biofunctionalization approaches using protein coatings in order to influence cellular 

interactions since when living cells interact with a material’s surface, they do not actually 

contact the molecular structure of the material surface alone, but rather, they interact with the 

nature and supramolecular organisation of the adsorbed water/ protein layer [8]. Given that D-

PHI appears to function based on its ability to interact with the different elements of IgG to 

modulate monocyte response [6], it was of interest to further explore the potential interactions 

of other dominant proteins which interact with these cells [9]. 

In living tissue, cells interact with their molecular micro-environment, e.g. 

extracellular matrix (ECM). The ECM is a complex network composed of many molecules 

secreted by cells, including Fibronectin (Fn), a glycoprotein. Fn is of particular interest 

because previous studies suggest that inflammation produces proteolytic enzymes that cleave 

Fn. These Fn fragments then selectively recruit monocytes [9] and stimulate the 

chemokinesis/chemotaxis of monocytes [10-12]. Fn is composed of two subunits of 220 kDa 

which are linked together by disulfide bonds at their C terminal (Figure 1.A) [13]. The 

structure and the stability of the human plasma Fn are well known [13-15]. It is primarily 
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made up of three types of repeating modules (I, II and III) (Figure 1A) [16, 17], which 

contains domains for binding to a range of extracellular and cell surface molecules [13]. Fn 

exists in a compact soluble form within plasma and an unfolled fibrillar form within ECM 

[18]. Substantial evidence supports the idea that Fn must be activated to assemble into fibrils 

[19-21]. Further, RGD and PHSRN peptide sequences on Fn are known to promote the 

adhesion and spreading of monocytes / macrophages [22]. Among other groups, monocytes 

present on their surface, two types of receptors that interact with Fn [23]. VLA-5 interacts 

with the RGD sequence [24] and VLA-4 interacts with the CS-l and the CS-5 regions of the 

III CS domain (type III connecting segment) of the human plasmatic Fn [25, 26] (Figure 

1.A). The IIICS domain of Fn is variable in nature and is located on only one of the two dimer 

units [27] and is capable of interacting with VLA receptors among the integrin superfamily 

[28].  

 

Figure 1: Fibronectin schematic at pH 7.4 : A) Fn structure : F-I = domain type I, F-II = 

domain type II and F-III = domain type III [19, 24, 26, 67, 68]. B) Distribution of Fn charge 

on the different domains. 
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Given the intriguing protein biology of Fn, many investigators have been interested in 

studying Fn adsorption to biomaterial substrates. This work has particularly focused on 

looking at the difference in the exposure of key protein binding sites, and in particular 

changes in antibody recognition of the protein’s peptide sequence that is achieved according 

to different surfaces (hydrophilic vs. hydrophobic), and its effect on cell behavior [29-32]. 

However, more and more studies are now focusing on the ability of Fn to complex with other 

molecules in order to form bio-engineered multilayers [33-36] for specific applications. 

Hence, the shift in thinking of Fn as a single coating (e.g. 2D interface) to a multilayer 

construct (e.g. 3D interface) has attracted much interest since it could allow one to use 

multilayer constructs as a biomolecular tank, taking advantage of Fn’s ability to entangle with 

complex macromolecules. Such complex multilayer films can also be bioactivated via 

insertion of biomacromolecular species such as proteins [37], DNA [38], polymer/DNA 

complexes [33] or growth factors [39]. The use of thin polyelectrolyte multilayer films 

obtained from Layer-by-Layer assembly (LbL) has been particularly appealing for 

applications where cell-biomaterial interactions [40] are intentionally directed at bio-

functionalized surfaces. A previous study showed that multilayer (PLL-PGA) loaded in BMP-

2 allowed the biomolecule to be released and subsequent myoblast cells, cultured on the 

materials, to differentiate into osteoblasts [39]. The investigators have extended their 

knowledge of Fn interactions with substrates into the 3D realm by focusing on the use of 

multilayer coatings composed of poly-L-lysine (PLL), a biodegradable polyelectrolyte and 

Fn. A previous study has described the nature of the electrostatic complexation between 

negatively charged Fn and positively charged PLL [34, 41], where the work highlighted the 

unique protein structure of Fn to be an important factor (more so than film charge or number 

of layers) in controlling the interaction between multilayer films and living cells [34]. Given 

the interactive relationship previously defined between other serum and plasma proteins with 

D-PHI and human monocytes [7], it is hypothesized here that an adsorbed Fn protein in single 

or multilayer forms (PLL-Fn)5, at the material interface, would also be able to establish 

unique protein configurations, that would minimize the response of monocytes to the 

polyurethane materials, and be dependent on the subtle changes in chemical groups within 

those D-PHI type polyurethane formulations. The interactions of Fn with biomaterial surfaces 

such as D-PHI becomes even more important when one considers the possibility of generating 

multilayered structures of Fn on substrates, with the intention to harbour growth factors or 

biomolecules.   
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The first aim of the current work was to study the intrinsic influence of D-PHI 

material chemistry on Fn adsorption and its influence on peptide presentation to antibodies 

that would recognize those peptide sequences on Fn, in order to determine the relative 

importance of the polar vs hydrophobic and anionic nature of D-PHI, on the developed Fn 

coatings (for both single and multilayer structures). Secondly, it was desired to investigate the 

influence of D-PHI chemistry and its surface directed Fn structures, either in single layer or 

multilayer form, on the activity of human monocytes. The intrinsic interest of this work is 

aimed at gaining a better understanding of the relationship between D-PHI’s chemical 

composition and the protein rearrangement of Fn with respect to monocyte activity. 

 

2. Materials and Methods  

2.1. D-PHI film preparation  

D-PHI synthesis was carried out by free radical polymerization of a divinyl oligomer 

(DVO), Methacrylic Acid (MAA) and Methyl Methacrylate (MMA) with different molar 

ratios, varying the anionic (MAA) to hydrophobic (MMA) ratio relative to polar non-ionic 

character (DVO) (Supplementary Figure S1). The DVO is obtained by the reaction of 

hydroxyethyl methacrylate (HEMA), poly (hexamethylene carbonate) diol (PCN) and lysine 

diisocyanate (LDI) [3]. Respectively for DVO : MAA : MMA, the formulation referred to as 

original D-PHI had a 1 : 5 : 15 stoichiometry, whereas HHHI (High Hydrophobic, High Ionic) 

was 1 : 20 : 39 [6]. The polymerization initiator used is benzoyl peroxide (BPO), and was 

incorporated into the reaction at a ratio of 0.0032 mol of BPO per mole of vinyl group from 

the 3 associated monomers, and the chemistries were previously described in great detail 

elsewhere [3, 6]. The homogenization of the 3 monomers with the polymerization initiator 

was carried out at room temperature for 20 h with stirring and protected from light. 50 µL of 

viscous solution was deposited in 96-well polypropylene plates and the polymerization was 

performed at 110°C for 24 h under nitrogen [6, 7]. The thickness of polyurethane films was 

approximately 1.4 mm (measured by scanning electron microscopy) and the root mean square 

(rms) roughness of the surfaces was measured by atomic force microscopy (dimension ICON 

microscope from Bruker) to vary between 5 and 21 nm across the surfaces. The two materials 

were shown to be similary smooth and featureless based on scanning electron microscopy 

images (Supplementary Figure S2); and to have a similar atomic composition at the polymer 
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surfaces based on X-ray spectroscopy methods (described in section 2.4.5) (Supplementary 

Table S1). 

2.2 Fn preparation 

Fn was purified from human plasma following a three-step affinity chromatography 

process, as previously described by Poulouin et al. [42]. This purification process has been 

shown to provide a protein solution exhibiting a purity of approximately 98% (w/w). Fn 

concentration was determined by optical absorbance measurement A1%
280nm = 12.8 (Ɛ = 1.28 

g.L-1.cm-1 at 280 nm for a 1g/L solution of Fn). 

2.3 Fn deposition 

Thin films were assembled on polyurethane disks synthesized in 96-well plates 

(diameter: 6.5 mm) [note: surface area is accounted for in all data analysis]. All surfaces were 

treated with 70% ethanol overnight and rehydrated by the addition of sterile filtered 

phosphate buffered saline (PBS) overnight. The biofunctionalization was generated using well 

established protocols in the laboratory which have already defined the conditions for the 

formation of stable films [41]. Either a single Fn coating (during 10min with Fn at 0,1 

mg/mL) or Layer-by-Layer deposition of oppositely charged components (alternating five 

times between the two charged polymers for a total of 10 layers) (PLL-Fn)5 were applied to 

the polyurethane substrates [41]. Specifically, poly-L-lysine 70-150 kDa (PLL) (0.1 mg/mL) 

was used as the polycation and human plasmatic Fn (0.1 mg/mL) as the polyanion (e.g. Fn 

has an acidic isoelectric point (pI=5.5-6.0) and is most negatively charged at pH 7.2 [43]) 

(Figure 1.B). We chose to work with PLL because it is a natural positive polyelectrolyte 

made of a key amino-acid, lysine, which upon degradation could be metabolised into an 

amino-acid (e.g. lysine) needed for the synthesis of new proteins [44, 45]. Solutions were 

allowed to adsorb for 10 min to generate each layer and then were withdrawn. Surfaces were 

gently rinsed 3 times for 1 min in PBS between each coating.  

 

2.4 Characterization of surfaces 

2.4.1 Contact angle 

The samples were dried at room temperature for 48 h in a desiccator and the contact 

angle measurements were performed using a micro syringe to deposit a 10 μl drop of water 

(with an 18M-Ohm resistivity) on the D-PHI films. Values were measured for three drops on 

each of 3 separate samples per test group, with the different drops being in different locations. 



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

79 

The contact angle measurements were performed on a Kruss optical analyser. All of these 9 

measurements generated an average static angle measurement. A control measurement to 

assess the possible affects of PLL itself that may have contaminated the outer surface, if not 

completely coated with Fn was assessed prior to the experiments with Fn and showed no 

affect on values relative to the control surfaces themselves (D-PHI = 81.1 ± 1.1 vs D-

PHI+PLL = 77.7 ± 1.9; HHHI = 82.4 ± 3.9 vs HHHI+ PLL= 80.6 ± 2.1).  

 

2.4.2 Total protein quantification  

Samples were coated with a monolayer of Fn or a thin film of (PLL-Fn)5 as described 

in section 2.3. Samples were incubated in 120 μL of 2% sodium dodecyl sulfate (SDS) for 24 

h at room temperature. The bicinchoninic acid (BCA) assay was undertaken according to the 

manufacturer's protocol (Thermo Scientific) [6]. After elution by SDS, the surface was 

assessed for residual protein by BCA assay, and none could be detected above the background 

of the polymer itself, confirming the effectiveness of the SDS treatment for protein removal.  

 

2.4.3 Quantification of Fn using monoclonal antibodies 

The presentation of Fn epitopes in the adsorbed protein state was measured by an 

ELISA (Enzyme Linked ImmunoSorbent Assay). After coating and rinsing with PBS, 

samples were incubated with monoclonal antibodies against specific soluble Fn sequences for 

1h at room temperature: anti Cell-Binding Domain (dilution 1/30000) (abcam, ab26245) (III-

9/10 domain), anti N Term (dilution 1/43000000) (Millipore, MAB1936) (I-1 to 5 domain) 

and anti C Terminal (dilution 1/667) (Santa Cruz Biotechnology, P5F3) (III-13 to 15 domain). 

Samples were then rinsed with PBS Tween 0.05%, and incubated with a secondary antibody, 

anti-mouse IgG (dilution 1/1000) (Thermo scientific, prod#31430) for cell-binding and N 

Term, and secondary antibody anti-mouse IgM (dilution 1/1000) (Santa Cruz Biotechnology, 

sc-2064) for C Term 1 h at room temperature. TMB (tetramethylbenzidine) substrate was then 

added on the sample and was incubated for 10 min at room temperature. The reaction was 

stopped with 2N sulfuric acid, and the absorbance read in a microwell plate reader at 450 nm. 

Bovine serum albumin (BSA) was used as a control to assess for non-specific interactions. 

The findings showed virtually no absorbance of significance from the antibodies for these 

controls (Supplementary Table S2). The absorbance was normalized to total Fn in order to 

provide a means of discussing the Fn data in relation to the two materials for a given mono or 

multilayer. 
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2.4.4 Immunofluorescence 

The visualization of the Fn coating on the different polyurethanes was carried out with 

an Fn fluorescently labeled with Alexa 568 using LSM710 confocal laser scanning 

microscopy (CarlZeiss) in order to assess for uniformity of the protein distribution 

(Supplementary Figure S3). 

 

2.4.5 Atomic composition of surface (Energy dispersive X-ray spectrometry) 

Samples subjected nickel metallization and Scanning electron microscopy (SEM) 

images were recorded with a LEICA S430i microscope. The same field of view was then 

scanned using an energy-dispersive X-ray spectrometer (EDS) to acquire a set of X-ray maps 

for C, O and N using the PhiRhoz method (Leo UIF software) in order to characterize the 

atomic composition of the two polymer surfaces. EDS was carried out 3 times with 3 different 

samples and 5 different spots per sample. 

 

2.5 Cell culture 

2.5.1 Monocyte isolation and culture 

Monocytes were isolated from whole blood obtained from healthy volunteer donors at 

Mount Sinai Hospital, Toronto, Ontario (University of Toronto ethics approval #22203) [6, 

7]. 18 ml of blood were added to 20 mL of Histopaque-1077 and centrifuged at 2000 rpm for 

30 min. The top layer of the plasma platelet-rich phase was removed and the leukocyte layer 

containing the monocytes and the Histopaque layer were transferred to a new tube. Several 

washes with RPMI medium containing EDTA and FBS were performed [46]. Monocytes 

were seeded (200 000 cells/P96 well) onto the different samples and cultured for 24 and 72 h 

at 37°C and 5% CO₂.  

 

2.5.2 Scanning electron microscopy (SEM) 

Samples were fixed with a 3% glutaraldehyde solution overnight, subjected to ethanol 

dehydration, and critical point dried prior to sputter coating (8 nm platinum). Samples were 

analyzed using a Hitachi S 2500 Scanning Electron Microscope (Hitachi, Mito City, Japan) at 

an operating voltage of 10kV (Faculty of Dentistry, University of Toronto). 
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2.5.3 Metabolic activity  

Samples were incubated with WST-1 reagent (water-soluble tetrazolium-1; Roche, 

Mississauga, Canada) for 1 h at 37°C, after which absorbance was measured at 450 nm. After 

reading the absorbance, samples were conserved to quantify DNA mass. 

 

2.5.4 DNA mass quantification 

Samples were incubated with lysis buffer containing 1% Triton X-100, 100 mM 

EDTA and PBS (pH=7.2) for 1 h on ice. For the analysis, 10 μL of cellular lysate was mixed 

with 1xTNE (Tris/NaCl/EDTA) and Hoechst 33258 DNA stain, and compared to DNA 

standards prepared from calf thymus DNA. Fluorescence was measured with excitation and 

emission wavelengths of 360 and 460 nm, respectively [46]. 

 

2.5.5 Enzyme linked immunosorbent assays (ELISAs) for cytokines 

Pro-inflammatory (TNF-α) and anti-inflammatory (IL-10) biomarkers were measured 

in the supernatants according to the manufacturer's instructions (eBioscience). Supernatants 

were collected 18 h after the medium change to quantify the cytokines released by the cells 

during the defined period. 

2.6 Statistical analysis  

Statistical analysis was performed with SPSS Statistics 17.0 (SPSS Inc., Chicago, IL) 

by analysis of variance (ANOVA) or by an independent samples t-test, where appropriate, 

with statistical significance reported for p<0.05. All experiments were repeated in triplicate 

with three technical replicates for each experimental value. Experiments performed with 

monocytes were repeated with three distinct donors. 

 

3. Results 

3.1 Analysis of the influence of surface chemistry on Fn protein interactions 

The quantity of Fn adsorbed, as a monolayer or within a (PLL-Fn)5 multilayer films, 

on the different polyurethanes D-PHI (i.e. original formulation) and HHHI (i.e. high anionic 

content relative to original D-PHI) is shown in Figure 2. The level of adsorbed Fn with a 

simple Fn coating is very different on the two different polyurethanes formulation. The results 

show that a smaller quantity of Fn is present on D-PHI (0.06 µg/cm2) whereas on the HHHI 

material the Fn deposited quantity reach 0.5 µg/cm2. In both cases the base coating of Fn is 
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very well distributed (see confocal images in Supplementary Figure S3). The latter result is 

consistent with the standard quantity of Fn generally adsorbed at interfaces when a 

homogeneous monolayer of Fn covers the surface [47]. The quantity of Fn deposited on the 

two polyurethanes based-materials within the multilayer film yielded slightly different 

amounts but exceeded their respective monolayers. The amount of Fn adsorbed within the 

(PLL-Fn)5 multilayer is two times lower on HHHI when compared to that of the original D-

PHI (1.8 µg/cm2 vs 3.6 µg/cm2 respectively). This demonstrates that the quantity of Fn 

adsorbed on D-PHI is highly differentiated for the monolayer vs multilayer deposition. The 

relative amount of anionic and hydrophobic character of the materials seems to play an 

important role in Fn structure at the polyurethane interfaces.  

 

 

Figure 2: Quantification of Fn adsorption by BCA on D-PHI and HHHI surfaces studied with 

different coating protocols, n=4 per experiment, repeated 3 times, mean ± S.E., ***p<0.01. 

The two conditions of each material are significantly different. 

 

Contact angle analysis was then performed to characterize the relative surface 

energetic nature of the two polyurethanes materials (Figure 3). The contact angle value for 

the as-cast materials was approximately 81.5° (e.g. approximate mid-point between 81.1±1.1 

for D-PHI and 82.4±3.9 for HHHI). This is relatively typical of segmented polyurethanes in 

the literature, which report contact angle values that range from about 80-90° [48-50]. For the 

original D-PHI the introduction of a Fn-based coating led to significant changes for the 

observed contact angle values. A decrease in water contact angle to 68.9° is observed with a 

simple Fn layer deposition, whereas an increase to 95.3° was observed with the (PLL-Fn)5 

coating. Interestingly, the Fn single deposition or (PLL-Fn)5 multilayer coatings on HHHI did 
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not significantly change the water contact angle (78.4° ± 8.2 and 88.5° ± 4.3 respectively) 

relative to the as made HHHI sample (82.4°±3.9), and yielded a much smaller change 

between each other than that observed for the original D-PHI and protein substrates. These 

findings imply that different structural presentations of Fn were being generated as a result of 

the interactions of Fn with the two different surfaces, which themselves present different 

anionic and hydrophobic character relative to their non-ionic polar nature.  

 

 

Figure 3: Water contact angle measurements for D-PHI and HHHI with different coatings. 

n=3, repeated 3 times, means ± S.E. ***p<0.01, #p<0.01 for D-PHI between No coating and 

Coating Fn or No coating and (PLL-Fn)5. The average contact angle values of the as-cast 

materials prior to protein coating is around 81.5° (e.g. 81.1±1.1 for D-PHI and 82.4±3.9 for 

HHHI) (represented by the line). 

 

Given these observations, it was important to further consider the availability of 

peptides to be recognized by their paired antibodies. This would provide some information on 

structural presentation of the active peptide sequences on Fn, for the different coatings, and 

thereby assess the influence of material chemistry on Fn structure (Figure 4). Note that the 

Supplementary Table S2 shows that the BSA control, which represents non-specific 

interactions, has an extremely low absorbance for the 3 different antibodies, implying that the 

reported values in Figure 4 specifically represent epitopes that are detected on Fn. The 

availability of the N-Terminal sequences, normalized to the quantity of Fn, increased with the 

addition of the (PLL-Fn)5 multilayer structures on the two polyurethanes, and hence a change 

in protein presentation to the antibody associated with peptides on the Fn with the 

introduction of the multilayer form was confirmed (Figure 4.A). The absorbance level and 
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hence the number of active N-Terminals was different depending on the original substrate 

material used, indicating an influence of the material chemistry on the recognition of the 

peptide sequences by the Fn antibodies. Note that HHHI exposed the fewest number of 

antibodies recognized N-terminal sequences available for both monolayer and multilayers 

(irrespective of the fact that HHHI absorbed more protein in monolayer and the least amount 

of protein in multilayer). In contrast to the trend with the N-terminal binding, the availability 

of the C-Terminal and Cell Binding sequences with the addition of (PLL-Fn)5 multilayers 

decreased on the two polyurethanes relative to the monolayer-Fn materials, demonstrating a 

change in anti-body recognized epitopes on the Fn structure, depending on whether it is 

adsorbed alone or in a multilayer (Figure 4.B and 4.C). Further emphasizing the influence of 

chemistry, that was observed in the case for N-terminal, HHHI exposed significantly fewer C-

Terminal and Cell Binding sequences than did D-PHI for the Fn monolayer. However, in 

contrast to N-Terminal data, there were no differences between the two materials for the 

multilayer structures. 

 

Figure 4: Availability of Fn peptide sequences measured by ELISA. Three monoclonal 

antibodies are used: A) N Terminal Domain, B) C Terminal Domain and C) Cell binding 

Domain (see Figure 1 for their location). The absorbance is normalized to the quantity of Fn 

adsorbed from the BCA assay. BSA was used as a control. n=4 per experiment, repeated 3 

times. Data represent the mean ± S.E. * p<0.05, *** p<0.01. 
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3.2 Study of monocyte behavior on Fn coated surfaces 

The behavior of human monocytes on the different surfaces was of particular interest 

because of the important wound healing/inflammation role that these cells play around 

implant sites where ECM and monocytes will interact with biomaterials. There was relatively 

very little difference in DNA levels associated with adhered cells between day 1 and 3 for D-

PHI or HHHI (Figures 5.A and 5.B) when comparing the different protein coatings for a 

given material. However, the HHHI surface distinguished itself by showing statistically more 

DNA than D-PHI (approximately 2 times higher, e.g. ~ 2000 for D-PHI to ~ 4000 ng/cm² for 

HHHI), with or without Fn. The metabolic activity (Figures 5.C and 5.D) decreased for all 

materials and conditions, between days 1 and 3. The HHHI has many attached cells with a 

very low metabolic activity on day 3, which would imply a lower activated state of the cells. 

Note that the ratio metabolic activity/DNA quantity (Supplementary Table S3) also shows a 

decrease between day 1 and day 3 for both materials indicating that monocyte activation is 

reduced.  

 

Figure 5: DNA mass quantification on A) D-PHI and B) HHHI with different coatings after 1 

day and 3 days of incubation. Evaluation of metabolic activity using WST for C) D-PHI and 

D) HHHI with different coating conditions after 1 day and 3 days of incubation. n=3 per 

experiment, repeated 3 times with 3 different blood donors. Data represent the mean ± S.E. 

*** p<0.01 between day 1 and day 3. 
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Given that cell morphology (cell size, cytoplasmic spreading and pseudopodia) has 

also been correlated with monocyte activation [51], then the latter was taken into 

consideration when evaluating the monocyte-biomaterial interactions. It was observed that on 

the HHHI surface with single Fn or multilayered Fn the monocytes had a smaller cell surface 

area (approximately 0.05 µm²) and shorter pseudopodia extensions (Figure 6.B). In contrast 

the original D-PHI had more spread cells when compared to HHHI (Figure 6.A), with or 

without Fn. The HHHI surface enabled adhesion, although with less cell surface interaction 

area, and did not activate extensively (i.e. very round cells), with or without Fn. The 

monocytes on the original D-PHI have a significantly more elevated surface area when 

compared to the HHHI (D-PHI is 4 times higher, approximately 0.2 µm²) (Figure 6.B).  

 

 

Figure 6: A) Morphology of cells on D-PHI and HHHI surfaces with different coating 

conditions at 3 days of monocytes incubation, obtained by SEM. B) Measurement of surface 

area for monocytes on the two surfaces with different coatings at 3 days of incubation (SEM 

images). n=3, repeated 3 times with 3 different blood donors. Scale bars represent 15μm. 

***p<0.01 
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Another measure of monocyte activation can be assessed by cytokine release. TNFα is 

a pro-inflammatory cytokine and IL-10 is an anti-inflammatory cytokine and both are 

typically released upon cell adhesion to biomaterials [52]. TNFα and IL-10 values were 

approximately 2 to 3 times higher on D-PHI than on HHHI, (Figures 7). For TNFα, the 

quantity is approximately 3 times higher on D-PHI when compared to HHHI (Figure 7.A and 

7.B), while for IL-10 the levels are approximately 2 times greater for D-PHI (Figure 7.C and 

7.B). Furthermore, while the introduction of Fn coatings did not appear to change the 

temporal cytokine profiles from that of native HHHI, the latter was not the case for D-PHI, as 

in both of the Fn states monitored for TNFα and in the Fn coating for IL-10 on D-PHI there 

were significant changes between days 1 and 3 for cytokine detection in the presence of 

protein coatings, but there were no differences for the native D-PHI material on its own for 

the two time points. 

 

 

Figure 7: Quantification of the pro-inflammatory cytokine TNF-α on A) D-PHI and B) HHHI 

with different coating conditions after 1 day and 3 days of incubation. Quantification of the 

anti-inflammatory cytokine IL-10 on C) D-PHI and D) HHHI with different coating 

conditions after 1 day and 3 days of incubation. n=3, repeated 3 times with 3 different blood 

donors. Data represent the mean ± S.E. *** p<0.01 between day 1 and day 3. 

 



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

88 

In summary, it was observed that HHHI contributed to a lower activation state of cells 

and a low inflammatory phenotype in the presence of Fn coatings. To the contrary, the 

original D-PHI has cells with a more elevated activation state and showed stronger markers of 

inflammatory character than HHHI, and the introduction of Fn coatings did not appear to 

substantially alter those observations, although there were changes in temporal effects in the 

presence of Fn. The interactions with Fn in the two states (mono and multilayers) indicate that 

the substrate chemistry interacts quite differentially with their biological environment. The 

data as a whole show this to be true whether that interaction is protein or cellular in nature. 

4. Discussion 

When a medical device is implanted, the immune system typically recognizes it as a 

foreign body, enabling a significant recruitment of inflammatory cells including monocytes, 

neutrophils and lymphocytes. Monocytes are of particular importance for the long-term 

function of the biomaterial [46, 53]. Cell–protein interactions are believed to be important in 

directing the monocyte response to a biomaterial surface, where both the type of protein and 

its conformation upon adsorption to the biomaterial surface can be influenced by material 

chemistry [31]. There have been very few studies that have investigated the relation of 

material chemistry with respect to comparisons of mono vs multilayer protein structures with 

polyurethanes, and specifically none with immuno-modulatory materials such as the D-PHI 

structures. The multilayer structures are particularly attractive for their potential use as 

biomolecular reservoirs for inserting bioactive therapeutics [39].   

The results of the current study show that important changes in the protein 

organization on the surfaces can occur with small variations in surface hydrophobicity and 

anionic content generated by the two polyurethanes, with HHHI showing a more tempered 

effect relative to this protein behavior when compared to the original D-PHI (Figures 2-4). 

Here, the simplistic relationships of hydrophobic/hydrophilic character give way to more 

complex biochemical/chemical arrangements. The surface changes would suggest that the 

heterogeneity in material chemistry appears to be a more critical element than that of the 

material’s relative hydrophobicity. This is particularly observed in terms of inducing changes 

in the protein’s presentation at the surface for the multilayer states. HHHI contains greater 

diversity in terms of polar non-ionic, anionic and hydrophobic character when compared to 

the original D-PHI, since it contains a more balanced contribution of anionic function relative 

to the other two groups. It has been shown that the nature and distribution of chemical groups 

on surfaces can induce changes in protein presentation [47]. In view of these results it is 
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therefore hypothesized that the polymer’s heterogeneity (anionic, polar non-ionic and 

hydrophobic functional groups) plays a key role in the adsorption of Fn and could partially 

explain some of the protein and cellular activity.  

It is important to consider how subtle changes in material chemistry can influence the 

structure and function of these proteins. Upon adsorption to surfaces, Fn undergoes changes 

that affect its biological activity [54-58]. Previous studies have shown that the type, quantity, 

and conformation (activity) of adsorbed proteins are influenced by the underlying substrate, 

and specifically the surface’s heterogeneity, roughness and inherent chemistry [54, 59-63]. 

Given that the two surfaces were both very smooth (see Supplementary Figure S2), and 

elemental analysis was similar (Supplementary Table S1), this leaves only surface chemical 

group heterogeneity to consider. Here, HHHI differentiates itself from the original D-PHI by 

consistently showing the lowest presentation of all three peptide sequences (Figure 4) 

whether in monolayer or multilayer form. Further, the observation that the presentation of 

peptide sequences was not the same in all instances for monolayer vs multilayer data 

emphasizes the importance of the protein’s physical state. The contact angle data was an early 

indicator that protein interactions could be different, and as a result it was seen that the 

presentation of Fn to the antibodies was affected by the interaction of protein with the 

substrate. For instance, the relative change in hydrophobicity, post-protein adhesion in 

multilayer, differed significantly as a function of material chemistry (e.g. D-PHI’s contact 

angle changed for the two protein states relative to non-protein coating, but HHHI was not 

significantly different for either protein state relative to its native surface, Figure 3).  

A previous study showed that when Fn is present in small quantities, the conformation 

and orientation of the adsorbed Fn molecule promotes the exposure of the cell binding domain 

[57]. This is also what Figure 4 shows in the presence of a single Fn coating. Note that 

HHHI, which adsorbed the most Fn in monolayer also had the least cell binding domain 

available. Conversely, D-PHI adsorbed the least Fn in monolayer, and made available a much 

greater number of cell binding sequences. Yet, HHHI is the surface that had the greatest 

number of adhered monocytes (Figure 5.B) while showing a very lightly activated state 

(Figures 5.D and 6). This observation requires an explanation and it is likely found in the 

observation that the size of the monocytes/macrophages were 4x larger on D-PHI than on 

HHHI, indicating that the cell surface area available to interact with the Fn binding domain 

was much greater than would be suggested by the DNA data. Note that monocyte/macrophage 
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spreading is a marker of activation [51], and hence the D-PHI substrates are much more 

activated relative to HHHI, and this transcends the Fn state, in mono or multilayer form. 

Given that increased cell size, cytoplasmic spreading, and the presence of pseudopodia 

are activation markers for monocytes [51] then the larger the cells are, the more they are 

spread with a strong presence of pseudopodia, and the more they show the release of activated 

cytokines. Again here, when considering the relative differences in the chemical heterogeneity 

of the two polyurethanes and what was observed above for the effect of chemical changes on 

Fn interactions, it would appear that the distribution of surface charge and chemical function 

distribution may also be implicated in the observation with the monocytes. Previous studies 

have shown that the cell adhesion is not only determined by surface wettability, but is also 

affected by the surface functional group and its density, and is influenced by the conformation 

of the Fn adsorbed [64]. The cytokine data appears to accentuate the relationship with protein 

rearrangement for (PLL-Fn)5 coatings as they show that TNF-α and IL-10 values are higher 

on D-PHI than on the HHHI. TNF-α is a pro-inflammatory cytokine and its generation by 

monocytes is another important indicator of monocyte activation because it is a potent 

inflammatory cytokine that can activate virtually all cells [65]. Note that it is only the original 

D-PHI material with Fn (e.g. the substrates showing the highest values in Fn related antibody 

activity) that displayed a significant temporal change in TNF-α activity relative to the non-

protein coated D-PHI, which itself retained high TNF-α values and no significant temporal 

activity changes (Figure 7). HHHI on the other hand which showed low antibody activity, 

showed no change in temporal behavior between 1 and 3 days for TNF-α release. 

All these results lead us to propose a schematic representation of structural 

arrangement and molecular organisation for single and multilayer Fn, and subsequent human 

monocyte behavior, on D-PHI and HHHI polyurethanes (Figure 8).  
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Figure 8: Schematic representation of structural arrangement and molecular organisation of 

single and multilayer Fn, and subsequent human monocyte behavior, on D-PHI and HHHI 

polyurethanes. 

 

For the case of D-PHI a low amount of Fn adsorption (less than 0.06 µg/cm2) (Figure 

2) is observed in a monolayer coating. This is lower than what was previously observed for 

Fn adsorption on other substrates (e.g. SiO2) which has been estimated to 0.4 µg/cm2 [47]. 

Moreover, the size of Fn is about 120 nm length in an unfolded conformation with its globular 

domains being 2nm in diameter, versus 30 nm for the globular form. Therefore, to completely 

cover a surface of 1 cm², 0.3 to 0.4 µg of Fn is needed if the protein is in this unfolded state, 

and more is required if the globular state exists. These considerations suggest that the D-PHI 

surface is not totally covered with Fn and that there is spacing between the globular Fn 

structures, even though the Fn is evenly distributed (e.g. the immunofluorescence results 

(Supplementary Figure S3) show qualitatively that the surface is covered homogeneously 

across the sample from a microscopic point of view). Moreover, in this latter case, the 3 

sequences of Fn are readily available to the antibody markers (Figure 4) and presented in a 

manner that renders the surface more hydrophilic (Figure 3) as the water contact angle is 
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decreased. These results suggest that Fn has been kept in its native globular conformation or 

is partially unfolded for D-PHI (Figure 8). By adopting this arrangement, this allows 

accessibility of the CBD and C terminals sequences and show a slightly lower accessibility of 

the N terminals (Figure 4).  

In contrast, with multilayers the model in Figure 8 depicts that there is higher Fn 

adsorption and lower availability of the sequences per mass of total Fn, except for the N 

terminal, and hence the Fn appears to have adopted an increased unfolded conformation. In 

fact, a previous study showed that Fn within the (PLL-Fn)5 film exhibits a change of 

conformation leading to the formation of intermolecular ß-strands, suggesting interactions 

between Fn molecules in the form of aggregation [41]. This hypothetical model is further 

confirmed in part for D-PHI by the contact angle results which show a significant difference 

in contact angle between the mono and multilayer conditions, implying that a very different 

structural presentation of Fn was generated as a result of the interactions of D-PHI with Fn. 

Specifically, it is noted that for D-PHI, the contact angles values are significantly lower with 

the Fn coated surfaces (i.e. 68.9° ± 1.8 ) in comparison to its non-Fn surface (81.1o ± 1.1). 

For the case of the single Fn coating condition, a high amount of Fn adsorption onto 

the HHHI surface (Figure 2) was observed and in turn presented a relatively lower 

availability of the 3 different sequences to the antibodies used in the assays on Fn, in 

comparison to D-PHI (Figure 4). These results suggest that Fn molecules appear to have 

adopted a more unfolded conformation in contact with the HHHI surface, with a potential for 

early self-assembly of the sequences, as shown in Figure 8. In fact by adopting this unfolded 

conformation, the different Fn sequences are altered and therefore are least accessible to the 

antibodies. HHHI is a protein altering surface, probably influenced by the higher anionic and 

hydrophobic heterogeneity. These results also show that for the multilayer condition, there is 

an increase Fn adsorption (Figure 2) and always a low availability of CBD and N terminal 

sequences for the protein (Figure 4). Hence, Fn appears to be in an unfolded state. For HHHI, 

this hypothesis is confirmed in part from the contact angle results which show minimal 

change in values between the mono and multilayer conditions, e.g. almost no change with its 

non-Fn values (e.g. 82.4o±3.9). Hence, on the surface of the multilayer Fn coatings, it appears 

that the Fn is sometimes in a partially unfolded form because the results of the N terminal 

analysis (Figure 4) show a lower availability for HHHI than on D-PHI.  
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Note that in the multilayer condition, it was observed that all surfaces showed a higher 

availability of the N terminal domain for the multilayer vs Fn coatings. Therefore, Fn appears 

to interact with Fn and / or PLL in a manner that masks the C terminal sequences and cell 

binding domains (CBD), but not the N terminal (Figure 8). This could be explained by the 

overall charge of the different domains within Fn (Figure 1.B). The PLL is positively 

charged, such that it would interact with the CBD (III-9/10) having an overall charge of -2. 

The N terminal (I-1/2/3/4/5) having an overall charge of +2, would not favor interactions with 

the PLL. Likewise, the terminal C sequence (III-12/13/14/IIICS/15) with an overall charge of 

+2 may not be considered favored to interact with the PLL. However, upon closer 

examination of the C terminal region, domains III-12/13/14 have an overall charge of +10 

while domains III-IIICS/15 have an overall charge of -8. It can be postulated that PLL may 

preferentially react with the latter of these two domains, and therefore the antibody may not 

recognize the entire sequence of the C terminal domain composed of the five sub-elements, 

despite the overall positive charge. 

Previous studies have shown that plasma Fn can readily change shape in response to 

environmental conditions which, in turn, can lead to differential expression of its multiple 

functional sites [66]. Change in conformation or fragmentation of Fn is essential for the 

activation of monocytes via VLA-5 (on the RGD sequence) [24] and VLA-4 (on C terminal 

domain) (Figure 8) [26]. This may explain the results showing the low availability of the 

RGD cell binding sequence and C terminal domain, and hence the low activation state of 

monocytes for HHHI with mono or multilayer. In contrast, on the D-PHI surface, the results 

show that there is a greater availability of the RGD cell binding sequence and C terminal 

domain when looking at the monolayer of Fn, and the monocytes are more activated because 

there is a greater presence of pseudopodia (marker of inflammation). In addition, D-PHI but 

not HHHI, showed significantly higher cytokine release levels at day 1 vs day 3 for three of 

the four Fn surfaces, indicating a greater initial inflammatory state post interaction with Fn 

(Figure 8). Hence, the results are in agreement with the moderate activation of the 

monocytes, since the RGD sequence was available, allowing a partial monocyte activation.   

These results show the importance of the intrinsic chemical heterogeneity of the 

material where, depending of diversity of the hydrophobic, ionic and polar character that 

make up the material, the behavior of Fn will vary and influence its presentation to the 

biological milieu. 
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5. Conclusion 

The results presented in this study show the importance of chemical heterogeneity 

associated with co-polymeric polyurethanes, linked to the intrinsic material chemistry, on 

protein chain structure and presentation to the biological environment, more specifically the 

change in antibody recognition of the Fn’s peptide sequences, as well as how this parallels the 

activation of immune cells such as monocytes. The ability to generate stable thin films that 

retain low monocytic activity after introducing the Fn layers onto HHHI is of great interest for 

the development of future bio-functionalized substrates, because it suggests that it would be 

technically possible to introduce multi-polyelectrolyte layers on substrates like HHHI without 

modifying the intrinsic biological activation of innate immune cells. This offers the possibility 

of introducing into these multilayer films, therapeutic molecules and biomacromolecules 

which could allow one to further modulate the response and behavior of bioprocesses such as 

wound healing, hyper-proliferation, and coagulation, to name a few, while retaining the 

properties already acquired by the chemistry of the native biomaterial. 
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Supplementary Figures: 

 

 

Supplementary Table S1: Energy dispersive X-ray spectrometry (EDS) show the atomic 

composition of the D-PHI and HHHI surfaces. n=3, repeated 3 times, 5 different spot per 

sample. 

 

Supplementary Table S2: Availability of Fn peptide sequences measured by ELISA. Three 

monoclonal antibodies are used: A) N Terminal Domain, B) C Terminal Domain and C) Cell 

binding Domain (see Figure 1 for their location). BSA was used as a control. n=4 per 

experiment, repeated 3 times. Data represent the mean ± S.E. * p<0.05, *** p<0.01. 
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Supplementary Table S3: ratio of metabolic activity vs DNA quantity on the D-PHI and 

HHHI with different conditions and 2 times of incubations. 

 

 

 

Supplementary Figure S1: Schematic representation of the polyuethane’s monomers A) 

methacrylic acid (MAA) with its pendent carboxilic acid group which provides the polymer 

with the anionic content. B) methyl methacrylate (MMA) with its pendent methyl group which 

provides hydrophobic character and B) divinyl oligomer (DVO) with its carbonates and 

urethanes which provide non-ionic polar character. 
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Supplementary Figure S2: Scanning Electronic Microscopy (SEM) images represent the 

surface without coating of the two materials D-PHI (left) and HHHI (right). n=3, repeated 3 

times. Scale bars represent 400 μm. 

 

 

 

 

Supplementary Figure S3: Confocal laser scanning microscopy images (CLSM) represent 

the D-PHI or HHHI surface with or without Fn coating. Fn was fluorescently labeled with 

Alexa Fluor 568. The image shows full surface coverage. n=3, repeated 3 times. Scale bars 

represent 100 μm. 
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Conclusion 

Les résultats présentés dans cette étude montrent l'importance de l'hétérogénéité 

chimique associée aux polyuréthanes copolymères et plus particulièrement, l’influence de la 

chimie intrinsèque des polyuréthanes sur l’adsorption, la disponibilité de séquences spécifiques 

de la Fn et l’activation des cellules immunitaires que sont les monocytes. La possibilité de 

générer des multicouches à la surface du polyuréthane tout en conservant une faible activité 

monocytaire présente un grand intérêt pour le développement de futurs matériaux bio-

fonctionnalisés. Cela offre la possibilité d'introduire dans ces films multicouches des molécules 

thérapeutiques qui pourraient permettre de moduler davantage la réponse cellulaire et les 

processus tels que la coagulation, l’inflammation et la cicatrisation des plaies, tout en 

conservant les propriétés existantes acquises par la chimie du biomatériau d’origine. 

 

Cette étude a montré que les matériaux O-D-PHI et HHHI présentaient des propriétés 

intéressantes en diminuant l’activation des monocytes. L’idée a donc été d’utiliser ces 

polyuréthanes, non plus comme matériaux autosupportés, mais comme matériaux de 

recouvrement pour des surfaces de cobalt chrome, alliage métallique utilisé dans la fabrication 

des stents, afin d’améliorer leur hémocompatibilité. 
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Résumé 

L’implantation de biomatériaux, en particulier métalliques, entraîne des réactions 

tissulaires spécifiques susceptibles de compromettre leur bio-intégration et/ou des interactions 

cellulaires optimales. Afin de minimiser ces réactions biologiques indésirables, les surfaces de 

ces biomatériaux peuvent être recouvertes de polymères tels que les polyuréthanes. Les 

polyuréthanes sont particulièrement intéressants car ils présentent une biocompatibilité 

supérieure aux substrats métalliques, sont d’une grande diversité chimique et possèdent des 

propriétés mécaniques ajustables. Le cobalt chrome est un alliage métallique largement utilisé 

pour la conception de biomatériaux, notamment pour des applications dans le domaine 

cardiovasculaire. Il présente de nombreux avantages (non magnétique, résistant à l'usure, à la 

corrosion et à la chaleur …) mais il est également pro-thrombotique et pro-inflammatoire, d’où 

la nécessité d’améliorer la biocompatibilité de ce support.  

L’objectif de ces travaux était de générer des films minces de polyuréthanes (D-PHI) 

sur des surfaces de cobalt chrome (CoCr). Deux formulations de D-PHI ont été testées : le 

matériau d'origine (O-D-PHI) et une formulation contenant des caractères hydrophobe et 

ionique plus élevés (HHHI). Les polyuréthanes ont été dilués dans du tétrahydrofurane (THF, 

solvant) pour générer des films minces et ont été comparés aux matériaux de base (épais). 

L’utilisation du solvant THF a permis de générer des films minces de quelques micromètres 

recouvrant l’ensemble de la surface de CoCr de manière homogène. Les résultats ont montré 

que le solvant influençait les propriétés physiques et chimiques des revêtements D-PHI. En 

effet, les résultats obtenus par spectrométrie dispersive X-ray (EDS) montrent que la 

composition atomique de surface est légèrement mais significativement modifiée tout comme 

l’angle de contact. De plus, les images obtenues par microscopie à force atomique (AFM) 

montrent l’apparition progressive de domaines présentant des organisations cristallines dont la 

forme et la taille dépendent de l’épaisseur du polyuréthane (films minces par rapport aux 

matériaux épais), l’apparition de ces cristaux étant plus rapide sur les films minces. La 

calorimétrie différentielle à balayage (DSC) et l’AFM ont permis de montrer que cette 

structuration est due à la cristallisation du monomère de Divinyl Oligomère (DVO). Après trois 

semaines, une stabilisation complète de l'état cristallin a été observée ainsi qu’une stabilité dans 

un environnement aqueux et à 37 ° C sur toutes les surfaces. L'adsorption de deux protéines 

plasmatiques humaines, l'immunoglobuline G (IgG) et la fibronectine (Fn), impliquées dans les 

processus d’inflammation et de coagulation, a ensuite été étudiée sur les films minces et les 

matériaux épais de polyuréthane. L’exposition du segment Fab de l’IgG est connue pour 
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favoriser l’adhésion et l’étalement des monocytes. Le Cell Binding Domain de la Fn, contenant 

le séquence RGD, active les monocytes et favorise la sécrétion de cytokines pro-inflammatoires 

telles que TNF-α et le domaine N terminal contribue à la réticulation du caillot de fibrine ce qui 

favorise une augmentation de la taille du thrombus et l’adhésion plaquettaire. L'exposition de 

séquences protéiques spécifiques (Fab-IgG et Cell Binding Domain / domaine N terminal de la 

Fn) a été fortement réduite sur les deux matériaux D-PHI, quelle que soit l’épaisseur, par rapport 

au CoCr. Lorsqu’on compare les polyuréthanes entre eux, l’exposition du segment Fab de l’IgG 

et du domaine N Terminal de la Fn est influencée par la topographie de surface des matériaux 

et non par la formulation. En revanche, la disponibilité du CBD de la Fn est influencée par la 

chimie intrinsèque des matériaux. Ces résultats sont d’un grand intérêt pour recouvrir des 

substrats métalliques afin d’améliorer la réactivité des cellules immunitaires et éviter 

l’activation de la coagulation. 
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Abstract 

Biomaterial implants often lead to specific tissue reactions that could compromise 

their bio-integration and/or optimal cellular interactions. Polyurethanes (PU) are of particular 

interest as coatings to mask CoCr’s bioactivity, since they are generally more biocompatible 

than metal substrates, present a broad range of chemistry, and have highly tunable-mechanical 

properties. In the current work, complex polyvinyl-urethanes (referred to as D-PHI materials) 

are studied for their surface phase structures: specifically, an original D-PHI polymer (O-D-

PHI) and a differential formulation with relatively higher hydrophobic and ionic content 

(HHHI) are of interest. The PUs are diluted in tetrahydrofuran (THF) to generate thin films 

which differentially influence the physical and chemical properties of the D-PHI coatings. 

AFM images over time show the gradual appearance of domains exhibiting crystalline 

organisation, and whose shape and size were dependent on D-PHI thickness (thin films vs 

non-solvent cast resin materials). After three weeks, a complete stabilization of the crystal 

state is observed. The thin coatings are stable in an aqueous and 37°C environment. The 

adsorption of two human plasmatic proteins Immunoglobulin G (IgG) and Fibronectin (Fn), 

involved in inflammation and coagulation, was studied. The exposure of specific protein 

sequences (IgG-Fab, Fn-Cell Binding Domain and Fn-N-terminal domain) were dramatically 

reduced on both D-PHI materials when compared to bare metal CoCr. The implications of 

these findings would be relevant to defining coating strategies used to improve the blood 

clotting and immune cell reactivity to CoCr implant materials. 

 

Introduction 

Medical devices are clinically used in a wide range of applications and their 

performance is highly dependent on the nature of their surfaces and the latter’s interaction 
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with defined proteins and cells. Post implantation of any biomaterial, a tissue reaction occurs 

which results in an inflammatory response driven, in large part, by immune related proteins 

and cell contact activation. An appropriately modulated innate immune response would 

improve the acceptance of a given biomaterial by the host and its bio-integration with tissues. 

Polyurethanes (PU) are attractive polymers for the biomedical industry1,2, as they present a 

broad range of chemistry, and their inherent chemical characteristics yields tailored 

mechanical properties. This in turn may enable enhanced biocompatibility, when the polymers 

are synthesized with defined compositions and microdomain features.  

Recent work has focused on the synthesis of advanced-urethane vinyl based systems 

and their properties for reducing inflammatory responses by human blood monocytes3,4. 

These polyfunctional polyurethanes (referred to as D-PHI, or degradable 

polar/hydrophobic/ionic) contain in their original formula, a divinyl polycarbonate-lysine 

urethane oligomer –DVO-, methacrylic acid –MAA- and methyl methacrylate –MMA- 

(Supplementary Figure S1). The original D-PHI (O-D-PHI) had a molar ratio of 1:5:15, 

respectively, with DVO representing a polar non-ionic unit, MAA yielding anionic character, 

and MMA providing hydrophobic character. O-D-PHI has been shown to be biocompatible 

and non-toxic to cells when used in the engineering of vascular tissues with vascular smooth 

muscle cells (VSMCs)5, endothelial cells6 and fibroblasts7. Furthermore, O-D-PHI has been 

shown to reduce the pro-inflammatory activation of monocytes when compared to tissue 

culture polystyrene (TCPS) and polylactic glycolic acid (PLGA)4,8, two prominent 

biomaterials reported on in the literature. 

The block structure chemistry of D-PHI can be tuned by varying the hydrophobic and 

anionic monomer content relative to the polar divinyl oligomer content in order to obtain 

formulations that interact with human monocytes differentially. For example, an alternate 
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DVO/MAA/MMA ratio of 1:20:39 (referred to as HHHI, high hydrophobic and high ionic) 

appears to promote a further reduced inflammatory response by human blood monocytes 

relative to that of O-D-PHI with a 1:5:15 ratio3,8.  

The combination of polar, hydrophobic and ionic character presents an opportunity to 

display diverse chemical group presentation, within different micro-domains, at material 

surfaces when exposed to unique environments, such as protein solutions. Such chemical 

group diversity is not unlike that which is also exhibited by different peptide residues found in 

proteins. Previous research showed that O-D-PHI’s unique chemical structure enables one to 

direct specific binding sites and their respective exposure states for adsorbed immunoglobulin 

G (IgG)8 and human plasma-derived fibronectin (Fn)3. The latter are important modulators of 

cellular responses, and specifically to those of monocytes. Immediately after implantation, 

when blood comes into contact with any biomaterial, there is a spontaneous protein 

adsorption on the surface9, before the interaction of the biomaterial with inflammatory cells. 

Therefore, the type, concentration, and conformational arrangement of the adsorbed proteins 

influence the recruitment and activation of immune cells9,10. The monocyte / macrophage 

interaction with a surface has been shown to depend on a defined number of plasma proteins, 

including IgG11 and Fn12. 

IgG is the most widespread immunoglobulin in extracellular fluids. Fragment antigen 

binding (Fab) enhances long-term macrophage adhesion8,13 and their exposure at the 

biomaterial/protein interface influences the activation of immune cells, more particularly 

monocytes and macrophages. 

Fn is an extracellular matrix glycoprotein and exists as a compact soluble form within 

plasma. It is composed of three types of repetitive modules (I, II and III), which contain 

binding domains to a wide range of extracellular and cellular surface molecules such as the 



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

111 

 

Cell Binding Domain (CBD) and N Terminal domain14 previously shown to play a role in 

inflammation15,16 and coagulation 17,18 respectively.  

Cobalt chrome (CoCr) has been used as an implant biomaterial because of its 

physico/chemical properties and is common in cardiovascular medical devices such as, stents, 

heart valves and pacemakers. It is non-magnetic, resistant to wear, corrosion and heat and is 

considered by many literature studies to be biocompatible19,20, although there is some 

controversy related to this material. Previous studies have shown that bare CoCr is pro-

thrombotic and pro-inflammatory due to its ability to activate platelets and coagulation 

proteins; and to induce leukocyte adhesion and activation21,22. Therefore, it would be of 

interest to improve the surface properties of CoCr.  

 The goal of this study was to investigate the potential use of thin film D-PHI materials 

for coating CoCr surfaces which come in contact with the innate immune cells. This is of 

significant importance as D-PHI has never been characterized in a thin film form. 

Specifically, there would be concern if D-PHI’s critical anti-inflammatory nature was lost. 

The absence of this knowledge is vital to the premise that coating reactive CoCr materials will 

yield low inflammatory character5,8. Moreover, there are no reports in the polyurethane 

literature which describe the multiphase structure characterization of a dual phase polymer 

with vinyl chemistry combined with step growth chemistry. Despite the dominant effect of 

cobalt chrome chemistry on proteins, it has never been conceived to use complex 

polyurethanes in thin film form to alter the reactivity of cobalt chrome. 

Hence, it was essential to characterize these thin films and their interaction with CoCr in order 

to better understand the structure and molecular organization of D-PHI in contact with CoCr. 

We thus focus on the physico-chemical surface characterization of the D-PHI coatings on 

CoCr and the subsequent IgG and Fn, behavior on these surfaces.  
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Materials and Methods 

Cobalt Chrome surface 

 CoCr surfaces (L605, Goodfellow) were electropolished and the specimens designed 

to fit into the wells of 96-well plates (6 mm diameter, 0.25 mm thickness). CoCr surfaces 

were cleaned with pure water for 1 h, and then immersed in TFD 9-10 (detergent) for 2 h. 

Finally, the surfaces were washed in 70% ethanol for 2 h, sonicated in water (3 times during 

10 min) and autoclaved. 

Polyurethanes resins  

D-PHI synthesis was carried out using a previously established method5. Divinyl 

oligomer (DVO) were mixed with a methacrylic acid (MAA) and methyl methacrylate 

(MMA) mixture and added to the initiator benzoyl peroxide (BPO, 0.032 mol/mol vinyl 

group) to generate the polyurethane precursor solutions (Supplementary Figure S1). 

Respectively for DVO/MAA/MMA, the resin formulation referred to as original D-PHI (O-D-

PHI) had a 1: 5: 15 stoichiometry, whereas HHHI (High Hydrophobic, High Ionic relative to 

O-D-PHI) had a stoichiometric ratio of 1: 20: 398. The viscosity of the as prepared resin 

mixtures for O-D-PHI and HHHI precursors, prior to the addition of solvent, was measured 

using a MCR 301 rheometer (Anton Paar), equipped with a plane-plane geometry in 

aluminum (measuring system was 25 mm in diameter). The values of 2.404 ± 0.693 Pa.s and 

0.04± 0.011  Pa.s were determined for O-D-PHI and HHHI respectively.  

Polymerized vinyl-urethane materials  

The two DVO/MAA/MMA precursor resin mixtures were used to generate i) the bulk 

cast material or ii) the thin films materials from solutions containing THF.  
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For the bulk polyurethane material, briefly, the samples were generated by direct 

deposition of a drop (50 µL) solution consisting of the resin mixtures in 96-well 

polypropylene plates as previously reported8. 

Thin films (in the low µm-range of thickness) were prepared by first diluting the PUs 

resin mixtures in THF in order to decrease their viscosity. Different ratios of the resin 

mixtures and THF were first investigated and it was established that a respective resin: THF 

ratio of 1:32 and 1:16 for the O-D-PHI and HHHI resin mixtures would enable the generation 

of thin films of similar thicknesses for the two compositions. The viscosity of the resin: THF 

solutions was measured to be 0.0003 Pa.s for both solutions. A drop of resin: THF solution 

(10 µL) was deposited on the 6 mm diameter CoCr discs before polymerization.  

In both cases (thick bulk or thin film), the polymerization was initiated at 65°C during 

1h (to allow solvent evaporation), followed by 24h under nitrogen at 110°C4,8. [Note: all 

experiments were carried out in triplicate, 3 times with 3 different syntheses]. 

 

Characterization of polyurethane based-materials 

Profilometry measurement 

A profilometer (Dektak 150 from Veeco) was used to obtain thicknesses 

measurements of D-PHI coatings. The reported thickness values correspond to the 

measurement of 3 independent scratches.  

Scanning electron microscopy (SEM) and Energy Dispersive X-ray spectrometry (EDS) 

Samples were subjected to nickel metallization (2 x 30 seconds) and then underwent 

SEM using a LEICA S430i microscope operating in secondary electronics mode. The same 

field of view was then scanned using an energy-dispersive X-ray spectrometer (using Silicon 
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Drift detector) to acquire a set of X-ray maps for C, O and N using the PhiRhoz method 

(Bruker AXS Microanalysis GmbH) and to characterize the atomic composition of the 

polymer surfaces.  

Atomic Force Microscopy (AFM) 

AFM experiments were performed in Peak Force QNM mode with a Dimension ICON 

microscope from Bruker. All measurements were carried out in air at room temperature with a 

ScanAsyst tip (Constant of stiffness k = 0.4 N/m, Bruker). The sample measurements were 

carried out using both dry and wet states (water 18M-Ohm). All images were obtained using 

the same probe with the same peak force. Images were analyzed using NanoScope Analysis 

software version 1.5 from Bruker Nanoscope. 

Differential Scanning Calorimetry (DSC) 

DSC was carried out with a DSC Q100 model (TA Instrument). Polymer samples were 

placed in an aluminium cell (approximately 5 mg) and cooled at -80°C. Upon initial scans it 

was observed that the crystalline phases were below 50oC, and hence the heating 

thermograms were recorded from -60°C to +50°C at 5°C/min under argon flow. Melting 

temperature values were taken as the onset point from the first heating cycle. 

Water Contact Angle (WCA) 

The samples were dried at room temperature for 72h in a desiccator and the contact 

angle measurements were performed on the different surfaces using a 10 µL drop of pure 

water (18 M-Ohm resistivity) deposited with a micro syringe3. Values were measured for 

three drops on each of three separate samples per test group. The contact angle measurements 

were performed with a Drop Shape Analysis System KRUSS DSA 10MK2 goniometer. The 

results were analyzed using Drop Shape Analysis DSA 1 software. 
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Protein analysis 

Fibronectin preparation 

Fn was purified from pooled plasma isolated from different human donors following a 

three-step affinity chromatography process, as previously described by Poulouin et al.23. This 

purification process has been shown to yield protein in solution with a purity of 

approximately 98% (w/w). Fn concentration was determined by optical absorbance 

measurement A1%
280nm = 12.8. 

Protein adsorption 

Protein adsorption was performed using human IgG (0.2 mg/mL, sigma I4506) or human 

plasma-derived Fn (0.1 mg/mL). Solutions were exposed to the substrates and protein 

adsorbed for 2h at 37°C. The substrates were then gently rinsed three times in PBS to remove 

loosely retained protein.  Protein adsorbed substrates were incubated in 120 μL of 2% Sodium 

dodecyl sulfate for 24h at room temperature. The bicinchoninic acid (BCA) assay was used to 

quantify the SDS eluates and was performed according to the manufacturer's protocol 

(Thermo Scientific). After elution by SDS, the surface was further assessed for residual 

protein by BCA assay, and none could be detected above the background of the substrates 

themselves, confirming the effectiveness of the SDS treatment for protein removal. 

Quantification of specific protein sequences using monoclonal antibodies 

The presentation of Fn epitopes in the adsorbed protein state was measured by ELISA 

(Enzyme Linked ImmunoSorbent Assay) as described in previous work3. Samples were 

incubated with monoclonal antibodies against specific Fn sequences: anti Cell-Binding 

Domain (dilution 1/30000) (abcam, ab26245) (III-9/10 domain), and anti N Terminal (dilution 

1/43000000) (Millipore, MAB1936) (II-1/2 I-7/8/9 domain). Then, samples were incubated 

with a secondary antibody, anti-mouse IgG (dilution 1/1000) (Thermo scientific, 
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prod#31430). Bovine serum albumin (BSA) was used as a control to assess for non-specific 

interactions. The absorbance was normalized to the total Fn, as measured by the BCA assay 

described above. 

Following the substrate coating with IgG, Fab exposure was quantified using an HRP-

conjugated Fab-specific IgG (Sigma, A0293) and a tetramethylbenzidine (TMB) substrate 

solution (eBioscience), with absorbance read at a wavelength of 450 nm. The absorbance was 

normalized to total IgG as measure by BCA assay described above. 

Statistical analysis  

Statistical analysis was performed using the SPSS Statistics 17.0 software (SPSS Inc., 

Chicago, IL) for an analysis of variance (ANOVA). Statistical significance was reported for 

p<0.05. Unless otherwise stated all experiments were repeated in triplicate with three 

technical replicates for each experimental value.  

 

Results and Discussion 

Surface characterization for thin film of polyurethanes 

To mask the inherent bio-reactivity of metallic medical devices, some research has 

focused on the use of material coatings such as polyurethanes24, complex co-polymers (e.g. 

poly(hydroxystyrene-b-isobutylene-b-hydroxystyrene))25. However, it has been reported that 

polymer coatings are not entirely inert, and display hypersensitivity reactions to the polymer26 

with long-term adverse effects of increased inflammation27. 

In the current study we have investigated CoCr substrates coated with a novel lysine-

derived vinyl polymerized urethane platform material, by generating two formulations, O-D-

PHI and HHHI. To work with thin films of D-PHI materials, it was essential to dilute the O-

D-PHI and HHHI polymer resins in THF prior to their polymerization, in order to generate 
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the desired range of film thickness (note: the original resins were too viscous to generate low 

micron-thin films). The use of THF with D-PHI rather than its application in a neat form was 

anticipated to possibly influence the physical state of the material surfaces, as a previous 

study showed that the use of different solvents had an impact on the nature and crystallization 

of polypyrrole films28. The thickness was effectively reduced with the solvent cast materials, 

from the order of mm for bulk materials (i.e. O-D-PHI = 1.4 ± 0.1 mm and HHHI = 1.3 ± 0.2 

mm) to µm for thin films when THF was used (i.e. O-D-PHI = 4.9 ± 1.3 µm and HHHI = 5.2 

± 1.8 µm). Analysis using SEM/EDS images show that the CoCr surfaces coated with thin 

films of D-PHI were homogenously covered (Supplementary Figure S2). The atomic 

composition analysis of the polymer coated surfaces (Table 1) shows a slight but significant 

decrease in carbon content between the bulk materials and thin films coated on CoCr. There 

was also a significant increase in oxygen and nitrogen on the thin films. Both of the latter 

atomic elements would be associated with the polar groups of the polymer which are 

interacting with the evaporating THF from the surface, and would draw the polar groups to 

the surface.  

 

Table 1: Atomic composition of surfaces with different polyurethane formulations obtained 

using EDS. Data are expressed in % as mean ± SD, n=3 repeated 3 times, 5 different spots. 

фp<0.001 between O-D-PHI bulk and thin film; # p<0.001 between HHHI bulk and thin film. 
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The inherent differences in surface chemical changes resulting from the solvent 

process subsequently led to the need to characterize the surface physical structure of the 

different materials as well as their chemical differences. Figure 1 shows the presence of 

crystals (relatively hard domains by AFM) and amorphous zone (relatively soft domains by 

AFM) on the surface of the materials. Given that the oligomeric carbonate is the only 

component of the polymer system known to crystalize, it was hypothesized that the crystalline 

domains implicated the oligomeric urethane carbonate monomer within these crystal 

domains29. These crystal structures were different in appearance depending on film thickness 

(solvent cast vs non-solvent). On thin films, crystals were smaller but distributed over the 

entire surface whereas on bulk materials, crystals were much larger and not present across the 

whole surface. 

Figure 1 shows the results of a time course study that reveals a slow transformation of 

crystals over time, with the crystalline domains eventually forming homogeneously over the 

entire surface at some time between 11 and 20 days, although the density of crystals was 

greater for the THF processed thin films. The crystallization evolved more slowly for the non-

solvent cast films vs the THF processed thin films of D-PHI. The process stabilized for all 

surfaces by approximately 20 days post polymerization. This is in accordance with other 

studies where the use of solvent in the generation of thin films based on polylactic acid 

reveals different re-organization of the chains by AFM30. The findings of the current work 

imply that a minimum of 20 days are required after the polymerization of the coated materials 

to enable a stabilized surface to be established for bio-characterization. All subsequent surface 

characterization and protein experiments were carried out at 20 days post synthesis. This 

included the data reported on Table 1.  

 

 



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

119 

 

 

 

Figure 1: Topography of CoCr surfaces with different D-PHI formulations: Crystal formation 

as a function of time in a dry environment with light. Images were obtained by Atomic Force 

Microscopy at 1, 4, 7, 11 and 20 days post synthesis. n=3, repeated 3 times. Scale Bar:10 µm. 

 

Since the crystallization of the D-PHI PUs was suspected to be driven by the presence 

of the polycarbonate (e.g. DVO) moiety and not the lower molecular weight vinyl monomer 

segments, we performed additional AFM experiments (Figure 2), to define the features of 

each relevant component. 
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Figure 2 : Topography of CoCr surfaces and verification of the presence or not of crystals for 

polymerized DVO or MAA/MMA alone on the CoCr substrates. Images were obtained by 

Atomic Force Microscopy. n=3, repeated 3 times. Scale Bar:10 µm. 

 

Figure 2 shows that only the DVO component and not the MMA/MAA component, when 

isolated alone and reacted, crystallizes from 1-day post polymerization. These results were 

further verified using DSC (Table 2), where a T°m was observed for the polymerized DVO, 

but no crystalline melt phase was found for the polymerized MMA/MAA material. Note that 

the T°m was the same for the four cast surfaces of D-PHI (thin film or bulk film) as well as for 

the polymerized DVO (i.e. approximately 34oC ± 1). These T°m values were identified during 

the first heat cycle. However, they were no longer detected in a second heat cycle, which 

suggests that it takes a long time for them to reform, as indicated by the kinetics of 

crystallization (Figure 1). The reported Tg for MAA is 220°C31, and was also confirmed by 

DSC in our experiments, while the reported Tg value for MMA is 105°C32, and shown to be 

120oC by DSC in our lab. Neither of the materials show a crystal melt value at higher values.  
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Table 2: Thermal properties of different polyurethane surfaces and of different components 

for these polyurethanes. This table represents the melting temperature on the first heating 

cycle obtained by DSC. n=1, repeated 2 times. ND = No Detected 

 

The formation of the crystals for all D-PHI materials (thin film and bulk material for 

both O-D-PHI and HHHI) was investigated under different environmental conditions. 

Whether that crystallization was allowed to proceed in a dry, or wet (e.g. water) environment, 

and in the presence of light or protected from light at room temperature, the formation of 

crystals proceeded for all materials over 20 days in a similar manner (hence we only report 

data for one condition (dry/light) in Figure 1). The final nature of the crystals was more 

defined by the combination of the polyurethane material and solvent than the combination of 

environments studied. Further, we examined the stability of the crystalized samples after they 

were formed. The behavior of the polymerized samples was investigated over three days in 

different conditions, exposed to a wet environment vs dry air, and in the light vs dark. 

Regardless of the combinations of the environmental condition’s the crystals were preserved. 

From this work it was evident that crystals that have been formed in polymerized samples 

over 11 days at room temperature show relative stability at 37oC vs being completely melted 

if the sample was treated at 60oC for 24h (Data not shown). The melting value of pure 

polycarbonate oligomer as measured by DSC was in the range of 50-60oC which is in 
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agreement with previous work29. Tang et al. showed that the polyurethane oligomer’s crystal 

melt temperature dropped to 45oC when copolymerized with other monomers. In the current 

study, the presence of other monomers co-polymerized with the polycarbonate oligomer 

reduced the oligomer’s melt temperature to approximately 35oC. 

 The above findings provide for the first time the conditions needed to generate a stable 

and reproducible D-PHI substrate with respect to the relative distribution of carbonate, 

urethane, MMA and MAA moieties in the material, as well as their crystalline state. This was 

required for subsequent studies focused on determining the effect of relative chemical group 

distribution and concentration (e.g. O-D-PHI vs HHHI) on protein interactions with thin films 

formed on CoCr substrates. 

 

Study of protein behavior  

Given that previous studies have described the importance of relative surface 

hydrophobicity to the nature of protein adsorption by entropic effects33 and that there were 

shifts in relative polar chemistry associated with thin vs bulk cast films (Table 1), it was 

therefore of interest to examine the relative change in hydrophobicity on the thin film vs bulk 

film substrates using contact angle methods, with and without protein binding (Table 3).  
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Table 3: Water contact angle measurements of different surfaces with different coatings. 

Results are expressed in degrees as means ± S.D. n=3, repeated 3 times. 

 

Since the mean square roughness of all surfaces was less than 221 nm 

(Supplementary Table S1), physical roughness can be ruled out as a major contributor to the 

differences in contact angle values, and the question of surface chemistry and crystal domain 

distributions become more relevant. The results show that the contact angle (Table 3) 

decreases between bulk material (i.e. O-D-PHI = 83° ± 2.8 and HHHI = 80° ± 3.8) and thin 

films of PUs (i.e. O-D-PHI = 76° ± 2.0 and HHHI = 77° ± 2.0). This is suspected to be a 

direct reflection of the slightly more polar character of the thin films (Table 1), and possibly 

due to the increased number of microdomains relative to more heterogeneous large domains. 

The surface of CoCr is much more hydrophilic than that of the coated polymer surfaces, with 

a value of 56° ± 5.6 which is in agreement with the literature (i.e. 59°)22. Table 3 also reveals 

a decrease of hydrophobicity with the addition of proteins -Fn or IgG- on the four D-PHI 

surfaces. That change was irrespective of the D-PHI chemistry and was typically twice as 

great for the thin films (-17 and -18 for O-D-PHI and HHHI respectively) vs the bulk material 

(-9 and -8 for O-D-PHI and HHHI respectively). In contrast to the polymers with Fn or IgG 

adsorption, the contact angle increases on CoCr in the presence of protein. The differences 
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observed between the shifted contact angle values on the protein-coated PUs and protein-

coated CoCr suggest that the manner by which Fn and IgG adsorbs onto the D-PHI surfaces 

and the CoCr was very different. It must be pointed out that contact angle analysis used to 

probe surface energetics alone provides an incomplete interpretation and understanding of the 

physical interactions with proteins34.  

Therefore, we undertook studies at the molecular level using ELISAs. Given the 

availability of monoclonal antibodies, it was possible to study specific sequences of Fn and 

IgG that were exposed and therefore may be potentially be available for the cells to interact 

with. Gradually, as the proteins adsorb to the surface, it was hypothesized that they may 

undergo conformational changes in order to minimize the total free energy of the system35. 

The results presented in Figure 3 show that exposure of the Fab fragment related to 

IgG was significantly greater on CoCr than on the four D-PHI surfaces. Note that this 

exposure was significantly lower on thin films of PUs when compared to bulk material. When 

the surface contact angle was examined for all the materials (e.g. with vs without IgG), it was 

observed that there was a strong correlation (R² = 0.82) between the change in contact angle 

and the level of Fab presentation for given surfaces (Supplementary Figure S3). Exposure of 

IgG Fab was previously reported to be a critical factor required to increase monocyte 

adhesion and propagation8,13. The ability of D-PHI to limit Fab exposure by binding IgG from 

the solution thus would be anticipated to minimize IgG activation of pro-inflammatory 

activity on adherent monocytes8. The significant decrease in IgG Fab segment exposure on D-

PHI materials (Figure 3) appears to show that the chemistry of the PUs vs bare CoCr allows 

for a more passive adsorption of IgG, considered to be a marker of low inflammatory nature 

and hence the results suggest the importance of these biomaterials as immunomodulators. The 

observed differences in the adsorption and behavior of the IgG protein, between thin film vs 
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bulk material in novel, and suggest that small changes in surface atomic composition, as well 

as shape, size and distribution of the crystals (Figure 1) over the surface have a strong impact 

on presentation of the protein (also supported by contact angle data for the comparison of thin 

film vs bulk (Table 3)). 

 

Figure 3: Quantification of Fab exposure measured by ELISA. Absorbance is normalized to 

IgG adsorbed quantity from the BCA assay. Results are expressed as means ± S.D. n=3, 

repeated 3 times., *p<0.05, **p<0.01, ᶲp<0.001 between CoCr vs PUs 

 

 Fn is known to have a role in inflammation via its Cell Binding Domain (CBD) and in 

coagulation through its N terminal segment. In order to better show the statistical differences 

between the four polymer coated surfaces, the values for the CoCr are only reported on in the 

text here and not compared in Figure 4 so that statistical differences between the four 

polymers can be clearly seen. The availability of the CBD sequence was found to be 4 times 

greater on CoCr when compared to the different D-PHI coatings, with the value for CoCr = 

85 A.U/µg (Data not shown), while D-PHI thin film or bulk materials being approximately 

between 10 to 20 A.U/µg respectively (Figure 4 A). Looking more closely at the four 
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polyurethane materials (Figure 4 A), there is a significant difference between O-D-PHI and 

HHHI bulk (p<0.001) and between O-D-PHI and HHHI thin films (p<0.01), showing that the 

different chemistries of PU lead to different behavior on adsorption of Fn and presentation of 

the CBD. The CBD contains the amino acid sequences RGD and PHSRN. The synergy 

between these two sequences favors the fusion of macrophages to form foreign Body Giant 

Cells (FBGC)15 and activates monocytes through the VLA-5 receptor, thereby inducing the 

production of proinflammatory cytokines such as IL-1, IL-6 and tumor necrosis factor-alpha 

(TNF-α) by these activated cultured human monocytes16. 

 

Figure 4: Availability of Fn peptide sequences measured by ELISA on polymer coated CoCr 

surfaces. Two monoclonal antibodies are used: A. Cell binding Domain and B. N terminal 

Domain. Absorbance is normalized to Fn adsorbed quantity from the BCA assay. Results are 

expressed as means ± S.D. n=3, repeated 3 times. ***p<0.001, **p<0.01 and *p<0.05 

 

The availability of the N terminal domain on Fn (Figure 4 B) was significantly higher 

(e.g. 4-times) on bare CoCr as compared to bulk and thin D-PHI materials, with a value of 

100 A.U./µg for CoCr vs values between 5 to 20 A.U./µg for PUs thin film or bulk polymer 



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

127 

 

(Figure 4B). In a specific comparison of the four polyurethane coated materials, a significant 

difference was observed between O-D-PHI bulk and thin film (p<0.001), as well as HHHI 

bulk and thin film (p<0.05), suggesting that changes in surface topography related to shape, 

size and distribution of the crystals influences the availability of N terminal sequence of Fn. 

Again, the changes in surface contact angles (Table 3) also support that there would likely be 

a change in protein presentation between these surface features. The N terminal domain and 

more particularly the 70 kDa fragments of Fn play an important role in coagulation. This 

latter domain contributes to cross-linking activity within fibrin clots by formation of -(-

glutamyl)-lysyl bonds, and catalyzed by the thrombin-activated coagulation factor XIII 

(FXIIIa, plasma transglutaminase)36. This cross-linking increases both thrombus size and 

platelet adhesion18.  

The accessibility of Fn sequences (CBD and N-terminal) is therefore influenced 

differentially by two parameters, e.g. the chemical composition and the surface topography 

with the presence of crystals. These novel results further support fundamental work 

previously reported on for other materials3 which showed an influence of the intrinsic 

chemistry of material on the availability of the Fn sequences. In other work, it has also been 

shown that material chemistry (polystyrene vs hydroxyapatite) influenced the adhesion of 

osteoblastic cells suggesting a different accessibility of Fn sequences37. Topography has also 

been shown to have a role in the availability of Fn sequences. Specially, in co-polymer 

systems, the chemistry of the polymers was kept the same but the distribution of the block 

components of the co-polymer was different, thereby causing a different topography of 

surfaces. These results yielded changes in the adsorption as well as availability of Fn peptide 

sequences38. Hence, our findings suggest that the chemistry of the D-PHI PUs as well as their 

processing in the form of thin films may allow for a more passive adsorption of proteins, 

which in turn could modulate the response of cells in a favorable manner with respect to both 
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inflammatory and coagulation processes. Importantly, and certainly not contemplated in 

earlier studies, this effect is more pronounced with the thin film of PUs than with the bulk cast 

PUs.  

 

Conclusion 

The chemical and physical characterization of biomaterial surfaces with thin films of 

D-PHI on metallic substrates were studied here and yield novel discoveries with respect to 

protein/material interactions. The results show that the introduction of copolymeric D-PHI 

surfaces in combination with thin film structures appears to enhance the homogeneous nature 

of the surfaces. Exposure of IgG-Fab, and Fn derived CDB and N terminal domains was 

substantially reduced on all the D-PHI materials when compared to bare metal CoCr, and 

there was an overlayed differentiation of the D-PHI coatings, although substantially less than 

the difference observed for the CoCr vs D-PHI. The chemical diversity and the topography 

present in the structure of the D-PHI PUs may be a critical factor in supporting favorable 

biomaterial-protein interactions. The results also suggest that the use of polar solvents like 

THF slightly modified the D-PHI surfaces. Importantly these modifications appear to be 

favorable regarding the subsequent exposure of specific plasma protein sequences. The results 

are encouraging and support the need for further investigations with human blood cellular 

components, implicated in inflammatory and coagulation processes with thin films as these 

newly processed materials are behaving significantly different from their bulk counterparts. 

The latter would provide a more extensive assessment of the beneficial phenomena 

demonstrated here for the D-PHI PU surfaces.  
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Supplementary Figures  

 

 

Supplementary Figure S1: Schematic representation of the D-PHI’s monomers. A) 

methacrylic acid (MAA) with its pendent carboxilic acid group which provides the polymer 

with the anionic content. B) methyl methacrylate (MMA) with its pendent methyl group 

which provides hydrophobic character. C) divinyl oligomer (DVO) with its carbonates and 

urethanes which provide non-ionic polar character. All materials react with each other via 

their vinyl groups in a free radical polymerization. 

 

Supplementary Figure S2: Topography of CoCr surfaces coated with D-PHI or not, obtained 

by Scanning Electron Microscopy (SEM), n=3, repeated 3 times. Scale bar: 400 μm. 
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Supplementary Table S1: Roughness of the different surfaces obtained by AFM. Results are 

expressed as means ± S.D. n=3, repeated 3 times. *p<0.05 between HHHI bulk and thin film 

 

 

Supplementary Figure S3: Correlation between the relative change in surface contact angle 

for all the materials (with vs without IgG) and the level of Fab presentation. O-D-PHI bulk: 

black circle, O-D-PHI thin film: black square, HHHI bulk: black triangle, HHHI thin film: 

white circle and CoCr: white square 
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Conclusion 

Pour le recouvrement de surface du CoCr, des films minces de polyuréthanes ont été 

générés. Le tétrahydrofurane a été utilisé comme solvant pour diluer les solutions de D-PHI 

afin d’obtenir des films micrométriques. La caractérisation physico-chimique montre un 

recouvrement homogène du CoCr par ces films minces de polyuréthane de quelques microns 

d’épaisseur. L’utilisation du solvant a légèrement modifié les propriétés physiques et chimiques 

des films minces comparés aux matériaux épais avec notamment une apparition de cristaux au 

cours du temps plus rapide, due à l’utilisation du solvant. L'exposition du Cell Binding Domain 

et N terminal Domain de la fibronectine ainsi que le Fab-IgG est réduite sur tous les matériaux 

D-PHI (films minces et matériaux épais) par rapport au CoCr nu. Les résultats ont également 

montré que l’exposition du segment Fab de l’IgG et du domaine N Terminal de la Fn est 

influencée par la topographie de surface des matériaux et non par la formulation. En revanche 

la disponibilité du CBD de la Fn est influencée par la chimie intrinsèque des matériaux. La 

diversité chimique et la topographie de surface présentes dans la structure des polyuréthanes D-

PHI peuvent être un facteur critique pour permettre des interactions favorables entre 

biomatériaux et protéines. Les légères modifications de surface avec l’utilisation d’un solvant 

semblent être favorables en ce qui concerne l'exposition ultérieure de séquences spécifiques de 

protéines plasmatiques telles que l’IgG et la Fn.  

 

Les résultats sont encourageants et confirment la nécessité de poursuivre les recherches 

sur l’activation des composants cellulaires du sang, impliqués dans les processus 

inflammatoires et dans la coagulation. Ceci permettrait une évaluation plus approfondie des 

phénomènes bénéfiques démontrés ici pour les surfaces de D-PHI. 
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Résumé 

Un des problèmes majeurs constaté après implantation d’un biomatériau dans le 

domaine cardiovasculaire est l’apparition d’une thrombose après contact avec le sang. Dans ce 

contexte, les monocytes jouent un rôle essentiel car ils sont impliqués à la fois dans les 

processus d’inflammation et de coagulation. En effet, ils sont capables de sécréter des cytokines 

pro-inflammatoires et d’exprimer le facteur tissulaire, initiateur important de la voie extrinsèque 

de la coagulation. Le cobalt chrome (CoCr), un alliage métallique utilisé dans la fabrication des 

endoprothèses vasculaires, s'est révélé potentiellement pro-thrombotique et pro-inflammatoire. 

Afin de masquer ces propriétés, la stratégie a donc été de recouvrir la surface de CoCr par un 

polyuréthane spécifique, le HHHI. En effet, des études précédentes ont montré qu’il favoriserait 

une réponse anti-inflammatoire des monocytes. L'objectif de ces travaux a été d’étudier la 

réactivité du sang au contact de CoCr recouvert de films minces de polyuréthane (HHHI), et en 

particulier de déterminer si ces films minces pouvaient masquer les effets pro-thrombotique et 

pro-inflammatoire du CoCr. 

Les résultats ont montré que la présence de films minces de HHHI à la surface du CoCr 

limite la génération de thrombine, l'activation de la coagulation et la formation d’un réseau 

intense de fibrine au contact de sang total par rapport au CoCr nu. L'activation de monocytes 

purifiés a également été atténuée à la surface du CoCr recouvert de polyuréthane avec une 

génération de thrombine, de facteur tissulaire et une sécrétion de cytokines pro-inflammatoires 

fortement diminuées. Ces résultats ont également été observés avec l'étude des macrophages. 

L'identification des protéines adsorbées à la surface de HHHI incubé avec du plasma pauvre en 

plaquettes a montré des quantités inférieures de fibrinogène, de fibronectine et de complément 

C3, C4 et C8 par rapport au CoCr, ces protéines étant connues pour avoir un rôle dans la 

coagulation et/ou l’inflammation. La présence de films minces de HHHI sur le CoCr réduit 

donc le phénotype pro-thrombotique et pro-inflammatoire des monocytes et des macrophages 

et empêchent l'activation de la coagulation conduisant à la formation d'un réseau de fibrine en 

présence de sang total. 
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Abstract 

Monocytes are at the crossroads between inflammation and coagulation processes 

since they can secrete pro-inflammatory cytokines and express tissue factor (TF), a major 

initiator of coagulation. Cobalt-chrome (CoCr), a metal alloy, used as a biomaterial for 

vascular stents, has been shown to be potentially pro-thrombotic and pro-inflammatory. 

Research work with family of degradable-polar hydrophobic ionic polyurethanes (D-PHI), 

call HHHI, has been shown to exhibit anti-inflammatory responses from human monocytes. 

We have generated here multifunctional polyurethane thin films (MPTF) based on the HHHI 

chemistry as thin coating for CoCr and have evaluated the reactivity of blood with MPTF-

coated CoCr. The results showed that the coating of CoCr with MPTF derived from HHHI 

prevents thrombin generation, reduces coagulation activation, and suppresses fibrin formation 

in whole blood. Activation of monocytes was also suppressed at the surface of MPTF-coated 

CoCr and specifically the decrease in thrombin generation was accompanied by a significant 

decrease in TF and pro-inflammatory cytokine levels. Mass spectroscopy of the adsorbed 

proteins showed lower levels of fibrinogen, fibronectin and complement C3, C4, and C8 when 

compared to CoCr. We can conclude that MPTFs reduce the pro-thrombotic and pro-

inflammatory phenotype of monocytes and macrophages on CoCr, and prevented clotting in 

whole blood. 

 

1. Introduction  

A dominant limitation of cardiovascular related biomaterial implants in whole blood is 

the challenge of thrombosis. Specifically, stent thrombosis remains an important issue 

because of its serious adverse effects on patient care [1]. Studies have focused largely on 

minimizing coagulation through the adhesion of biomolecules that reduce clotting protein 
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activation and the adhesion / activation of platelets. In the context of thrombosis related to 

biomaterials, the multi-faceted nature of all the main blood components renders a biological 

approach quite challenging, since the factors associated with the complement system and 

leukocytes have also been implicated in coagulation protein and platelet activation pathways. 

Unfortunately, many biomaterial studies have been limited in their assessment of leukocytes 

in their analysis of clot formation. These latter cells are more often studied in the context of 

inflammation and tissue integration. Yet, over the last decade the hematology field has clearly 

accentuated and delineated their role in thrombosis [2–4]. Hence, related clotting and pro-

inflammatory states have to be considered simultaneously in biomaterial design [5].  

Monocytes reside at the crossroads of inflammation and coagulation processes [2–4]. 

They are among the first cells to arrive at the site of injury post implantation [6]. In blood, 

human monocytes are the major source of tissue factor (TF). In the resting condition, 

monocytes express low levels of intracellular TF. However, pathological activation leads to a 

rapid and transient expression of TF by monocytes. For example, bacterial lipopolysaccharide 

induces monocytic TF expression in vitro and in vivo [7,8]. This TF expression is under the 

control of the transcription factor NF-B [9]. TF is a major initiator of blood coagulation [10]. 

Blood contact with biomaterials represents a potential exogenous stimulus to induce TF 

expression by monocytes. For example, TF expression by monocytes has been observed in 

vivo during or after cardiopulmonary bypass [11,12]. TF is a high affinity receptor for factor 

VII and activated FVII (FVIIa). The formation of the TF-FVIIa complex is responsible for the 

first traces of thrombin generated via the activation of factor X and IX [13,14]. Moreover, 

monocytes are of particular importance in the remodeling of tissues around long-term 

implanted biomaterials. After recruitment to the site of inflammation, monocytes will 

differentiate into macrophages that can have a pro- or an anti-inflammatory phenotype and 

influence the outcome of tissue regeneration and wound healing. Therefore, the effect of 
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macrophages can be beneficial or deleterious. Post implantation, a biomaterial  can be 

encapsulated and rejected via a classical foreign body response (FBR) generated by the 

immune system [15,16], which involves the fusion of macrophages to form foreign body 

multinucleated giant cells (FBGC). The presence of the latter cells are characteristic of 

chronic inflammation [17]. 

Cobalt chrome (CoCr) is a metal alloy used in the fabrication of vascular stents 

[18,19]. It is non-magnetic, resistant to wear, corrosion and heat, and is often described as 

being “biocompatible” [20,21]. However, this material has severe limitations with respect to 

blood compatibility. Previous studies have shown that bare CoCr is pro-thrombotic and pro-

inflammatory due to its ability to activate platelets and coagulation factors, and to induce 

leukocyte adhesion and activation [22,23]. A strategic approach to improve this material is to 

generate thin film coatings of biomaterials using polymers and/or bioactive molecules. For 

example, previous studies have shown that CoCr can be surface modified using phosphoric 

acid in order to alter its wettability, change the surface chemistry, and reduce the roughness 

features [23]. Modification of these properties influences the adsorption of fibrinogen (Fg) 

and albumin resulting in a decrease of platelet adhesion and activation [23]. Another 

candidate for coating includes the class of polymers defined as polyurethanes (PUs). PUs 

have excellent mechanical properties and depending on the selected chemistry, have exhibited 

moderate to good blood compatibility, in part because of the phase domain structure [24]. 

Further, they are generally easy to prepare in various forms. For example, the use of polymers 

consisting of 1,4 diisocyanatobutane (BDI)-based poly(ester-urethane) ureas and poly(ether-

ester-urethane) ureas have been shown to be of interest for the development of cardiovascular 

devices [25,26]. 

A particular polyurethane of interest to our work is a polyfunctional polyurethane 

(referred to as D-PHI, or Degradable Polar/Hydrophobic/Ionic). D-PHI is a platform of 
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multiple polymers with multifunctional chemistry. In their original formulations, these were 

developed to contain a divinyl polycarbonate-lysine urethane oligomer –DVO-, methacrylic 

acid –MAA- and methyl methacrylate –MMA- (Supplementary Figure S1). D-PHI has been 

shown to be generally quite compatible and non-toxic to multiple cell types when used in the 

engineering of vascular tissues with vascular smooth muscle cells (VSMCs) [27], endothelial 

cells [28] and fibroblasts [29]. Furthermore, the D-PHI platform has been shown to reduce the 

pro-inflammatory activation of monocytes when compared to tissue culture polystyrene 

(TCPS) and polylactic glycolic acid (PLGA) [30,31], two very prominent materials reported 

on in the biomedical literature. The block structure chemistry of D-PHI has been formulated 

by varying the hydrophobic and anionic monomer content relative to the polar divinyl 

oligomer content in order to obtain a range of formulations that differentially interact with 

human monocytes. For example, a specific DVO/MAA/MMA ratio of 1: 20: 39 (referred to as 

HHHI, high hydrophobic and high ionic) has been reported to promote a significant reduction 

in inflammatory biomarkers released from human blood monocytes relative to that of original 

D-PHI formulation with a 1: 5: 15 ratio [31,32]. Battiston et al., showed that the surface of 

HHHI exhibited less presentation of the Fab-IgG binding site than the 1:5:15 ratio of 

monomers.  Since previous studies have implicated the Fab domain as being critical for 

monocyte–biomaterial interactions [33], the selection of the HHHI material is of inherent 

interest to the current work. None of the physical properties which have been measured and 

previously reported on to compare HHHI vs. the original D-PHI formulation, such as contact 

angle, surface chemical group composition via X-ray photoelectron spectroscopy, gel content 

(monomer conversion) were shown to explain the differences in protein (IgG) or cellular 

(monocyte) interactions observed with the change in chemistry introduced by HHHI. This 

suggests that it may be more the distribution of the different chemical functional groups 

associated with the specific change in chemistry that is possibly implicated as the primary 
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mediator resulting in different protein binding and presentation of Fab activating groups to the 

cells, followed by the subsequent cellular responses observed with this material [31,32]. 

We have generated multifunctional polyurethane thin films (MPTF) (5 µm thick) of 

HHHI in order to study their use as thin coatings for CoCr [34]. The HHHI formulation was 

characterized in a previous study and their surface morphology, wettability and thickness 

were reported by Gossart et al. [34]. Note that at no time in our studies at 37oC did we see any 

sign of delamination. We have shown that the exposure of specific sequences of fibronectin 

(Fn) and immunoglobulin G (IgG) (Fab-IgG, and the cell binding domain (CBD) and N 

terminal domain of Fn) were significantly lower on materials coated with this PU when 

compared to bare metal CoCr. Further, in other work by Battiston et al. [31] it was 

specifically shown when using defined inhibitors of the IgG Fab domains that this domain, in 

preference to the Fc domain of IgG, was highly correlated to reduced monocyte activation 

upon exposure to different biomaterials. This process was highly dependent on the relative 

anionic content in the polymer.  In the work of Gossart et al., [32] it was further shown to be 

beneficial with respect to regulating monocyte activation. Given the prevalence of tissue 

factor in activated monocytes in vascular systems, it was of interest to investigate the use of 

the HHHI material with respect to addressing monocyte activated pro-thrombotic events. 

The objective of the current study was therefore to evaluate the reactivity of blood on 

MPTF coated onto CoCr, and in particular to determine if thin films of the HHHI materials on 

the order of a few micrometers would be able to mask the pro-thrombotic and pro-

inflammatory effects of CoCr from whole blood elements. In the first phase of this work, we 

studied the activation of coagulation from whole blood in contact with these biomaterials, 

whereas in the second phase of the work, we assessed the molecular and blood element 

behavior of individual cells, specifically monocytes and macrophages, in order to elucidate 
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key mechanistic pathways involved for the HHHI coated CoCr substrates in comparison to 

non-coated CoCr. 

 

2. Material and Methods 

2.1. Cobalt-Chrome discs 

Electropolished CoCr discs (L605, 6 mm diameter, 0.25 mm thickness) were 

purchased from Goodfellow (Lille, France). These discs were designed to fit into the wells of 

96-well plates. Before using them in the experiments, the CoCr discs were incubated with 

70% ethanol for 1h at room temperature and rinsed with PBS. Some CoCr discs were 

incubated with 1% human serum albumin (HSA) endotoxin free (Bio-pure, Clinisciences, 

Nanterre, France) for 2h at 37°C, and were used as a negative control with respect to blood 

thrombus formation. All experiments were performed in 96-well plates. 

2.2. HHHI coating preparations 

HHHI synthesis was carried out using previously established methods [27]. Divinyl 

oligomer (DVO), methacrylic acid (MAA) and methyl methacrylate (MMA) at a 

stoichiometry of 1: 20: 39 [31] were mixed with the initiator benzoyl peroxide (BPO, 0.032 

mol/mol vinyl group). The resin mixture was diluted in tetrahydrofuran (THF) (250 µL of the 

resin mixture with 3.750 ml of THF) and cast onto CoCr discs, to generate thin films as 

previously described [34]. Subsequent to adding  the resin/THF solution onto the CoCr 

substrates, the polymerization was then performed at 65°C for 1h, and completed at 110°C for 

24h under nitrogen gas purge [30,31]. 
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2.3. Blood collection 

Whole human blood was obtained from healthy volunteers who were exempt of 

medication for at least 10 days, following full informed consent, according to the Declaration 

of Helsinki. Legal and ethical authorization for the use of collected blood for research was 

obtained through a national convention between the French National Institutes of Health and 

Medical research (INSERM) and the French Blood Institute (EFS; convention number 

A18ZPA07000011). Blood was collected via venipuncture into siliconized Vacutainer™ 

tubes (Becton Dickinson, Le Pont de Claix, France) containing different anticoagulants as 

specified in the following procedures. 

2.4. Monocytes and macrophages 

Ethylene diamine tetra-acetic acid (EDTA) anticoagulated whole blood was 

centrifuged at 120 g for 15 min. The buffy coat was collected and monocytes were further 

purified using anti-CD14-coated microbeads according to the manufacturer’s instructions 

(Myltenyi Biotec, Paris, France). Pure monocytes (>98%) were resuspended in RPMI medium 

without fetal calf serum. For the different experiments, the monocyte concentration was 

adjusted to either 100 000 or 300 000 monocytes/mL, as specified in the following studies. 

Monocytes were incubated 8 days with 5% fetal calf serum RPMI at 37°C and 5% 

CO2 to allow for the differentiation towards macrophages. The latter population was used to 

perform macrophage related experiments. 

2.5. Preparation of platelet-free plasma (PFP)  

Platelet-free plasma (PFP) was prepared from citrated blood (sodium citrate 0.129 M) 

using a double centrifugation protocol. Whole blood was centrifuged at 1200 g for 15 min. 

The PFP was then collected and centrifuged at 13000 g for 3 min. 



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

146 

 

2.6. Scanning Electron Microscopy (SEM) 

SEM was performed on samples incubated in whole blood (anticoagulated with 

lithium heparinate) after 24h of incubation at 37°C and for monocytes/macrophages prepared 

from EDTA anticoagulated blood after 24h of incubation at 37°C for monocytes and 8 days of 

incubation at 37°C for macrophages. All samples were rinsed with PBS and fixed with a 3% 

glutaraldehyde solution overnight at 4°C, subjected to ethanol dehydration, and then 

underwent gold metallization (2x 1 min). Samples were analyzed using a JEOL It 100 

scanning electron microscope, at an operating voltage of 10 kV. The semi-quantification of 

monocyte surface area was obtained using Image J software. 

2.7. Immunofluorescence of whole blood components 

Surfaces were rinsed with PBS, fixed with a 4% para-formaldehyde solution for 20 

min at room temperature and then rinsed with PBS. The permeabilization of the cells was 

performed with PBS-Triton 0.1%-Tween 20 0.05% for 15 min at room temperature. Non-

specific binding sites were blocked by incubating the substrates in PBS-BSA 3% for 1 h at 

room temperature. Nuclei were labelled using NucBlue (Invitrogen). Specific antibodies were 

used to label fibrin (Clone 59D8, generous gift from Pr. CT. Esmon [35]), leukocytes (CD45, 

clone YTH24,5, ABD Serotec) and platelets (CD42b, clone SZ2, Beckman Coulter). Images 

were recorded with a LSM710 confocal microscope (Carl Zeiss). 

2.8. Thrombin generation 

Thrombin generation on the different surfaces was measured using citrated whole 

blood or in the presence of pre-seeded purified monocytes with PFP, by means of the 

Calibrated Automated Thrombogram (CAT) method [36] (Thrombinoscope BV, Maastricht, 

Netherlands).  



Chapitre 3 : Résultats & Discussion 

147 

 

Thrombin generation studies for whole blood experiments were carried out as follows. 

Paper discs (5 mm diameter and 180 µm thickness) (Whatman 589/1, Whatman GmbH) were 

placed in flat-bottom wells of a 96-well polystyrene microplate (Thermo Electron 

Corporation). Separately, 30 µL of citrated whole blood was incubated in the different 

condition (CoCr and CoCr coated with HSA or HHHI) was mixed with 10 µL of P2Rho, a 

rhodamine-based thrombin substrate (1.8 mmol/L) and 20 µL CaCl2 (50 mmol/L). 

Immediately after mixing, 5 µL of the mixture were loaded onto the paper discs and covered 

with 40 µL of mineral oil (USB Corporation). In parallel, a calibration experiment was carried 

out where the CaCl2 containing solution was replaced with 20 µL of a thrombin calibrator 

(300 nmol/L thrombin activity, Diagnostica Stago, Asnières, France). The fluorescence signal 

from the instrument was recorded with a Fluoroskan Ascent microplate fluorometer at an 

excitation of 485 nm and emission of 538 nm (Thermolabsystems). Samples were run at least 

in triplicate and the experiment repeated a minimum of three times. The calibrated thrombin 

generation curves were calculated as previously described [37]. All procedures were 

performed at 37°C in the absence of exogenous TF. 

For monocyte coated substrates, measurements were conducted with 80 μL PFP in a 

total volume of 120 μL. Thrombin generation was performed in the absence of TF. Samples 

that were spiked with 20 μL thrombin calibrator (Diagnostica Stago, Asnières, France) were 

run in parallel with each cycle of test sample. Thrombin generation was triggered by the 

addition of 20 µL FluCa (2.5 mM fluorogenic substrate Z-Gly-Gly-Arg-AMC, 87 mM 

calcium chloride). The fluorescence level was read using a Fluoroskan Ascent reader (Thermo 

Labsystems) equipped with a 390/460 nm filter set, and thrombin generation curves were 

calculated using the thrombinoscope software. The velocity index (nM/min) values for the 

latter protocol was calculated as the ratio [Peak/(time to Peak-LagTime)]. LagTime (LT) is 

related to the initiation phase of coagulation on the thrombinoscope. The velocity index is 
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related to the initiation and amplification phase of coagulation. The endogenous thrombin 

potential (ETP) represented the total activity of thrombin generated.  

2.9. Tissue Factor activity assay  

TF activity at the surface of adherent monocytes was determined as the ability of 

monocytes to promote factor X activation in the presence of activated factor VII (factor VIIa, 

Novoseven, 10nM) using a chromogenic activity assay [38]. The specificity of the assay was 

ascertained by using a blocking anti-TF MoAb (CD 142, clone HTF-1, BD Pharmingen, Le 

Pont de Claix, France). A standard curve was constructed using relipidated recombinant 

human TF (PPP reagent low, Diagnostica Stago, Asnieres, France). TF quantitation was 

expressed as pM of TF for 10 000 monocytes / well. 

2.10. TNF-α, IL-10 and thrombin-antithrombin complex levels  

TNF- and IL-10 concentrations after 24h incubation were measured in the 

supernatants by ELISA (Invitrogen), according to the manufacturer’s instructions, in 

conditioned media for monocytes or macrophages after 1 day or 8 days of incubation, 

respectively. Thrombin-antithrombin (TAT) complexes were measured by ELISA in the 

plasma after incubation of whole blood on the different surfaces for 1 or 5h, and according to 

the manufacturer’s instructions (Siemens Healthcare diagnostics, Enzygnost TAT micro). 

2.11. Mass spectrometry 

The bicinchoninic acid (BCA) assay was used to quantify the adsorbed protein on the 

material samples according to the manufacturer’s protocol (Thermo Scientific), then a protein 

digestion was carried out with the following protocol: after incubation with plasma for 2 

hours at 37oC, surfaces were briefly rinsed with 1% PBS solution. Adsorbed proteins were 

submitted to a proteolysis stage by applying a trypsin solution onto the material. The digestion 

was carried out overnight at 37°C with trypsin (Promega, Madison, WI), at a ratio of 1:10, 
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trypsin to protein. To stop the reaction with trypsin, the sample was treated with 50 μL of 

10% formic acid (FA). This step was followed by two washing steps with 100% acetonitrile 

(ACN) to collect peptides in separate Eppendorf tubes for the different materials. After 

evaporation, peptide solutions were then concentrated using ZipTips (Agilent Technologies, 

OMIX 96 C18 10 μL). Briefly, ZipTips were first equilibrated with 100% ACN, and then 

conditioned in 0.1% FA before sample loading. The unbound fraction was eluted by several 

washing steps (0.1% formic acid FA) followed by centrifugation. The bound peptides were 

then eluted using a 50% ACN, 50% FA 0.1% solution and centrifugation (2500 g for 5 min). 

This step was repeated 3 times. Peptide samples were concentrated by evaporation using a 

Speedvac, and finally dissolved in 10 μL of 0.1% FA for nanochromatography. All 

experiments were carried out with a hybrid linear ion trap–orbitrap mass spectrometer (LTQ 

Orbitrap Elite, Thermo Scientific) equipped with a nano-ESI source and coupled to a liquid 

nano-chromatography system (Easy-nLC II, Thermo Scientific). Mass spectrometry 

Analysis, protein identification and quantification were performed according Obry A. and 

al, 2014 [39].  

2.12. Statistical analysis 

Statistical analysis was performed using GraphPad Prism software (San Diego, CA) 

and using an analysis of variance (ANOVA) or an independent samples t-test. Where 

appropriate, the statistical significance was reported for p < 0.05. All experiments were 

repeated in triplicate with three technical replicates for each experimental value. 
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3. Results and Discussion 

Thin films significantly reduce biomolecular and inflammatory cell activation, thrombin 

generation, and fibrin formation induced by CoCr in whole blood 

Cardiovascular medical devices that are used in direct contact with blood should have 

good blood compatibility and avoid activation of protein and platelet complexes, as well as 

minimize activation of immune sensitive processes that could catalyze the former. Foreign 

surfaces such as metallic substrates may activate blood cells leading to uncontrolled 

thrombotic and inflammatory responses that ultimately result in the failure of the implant [5]. 

It is therefore essential to limit the thrombogenicity of bare metal surfaces used as 

cardiovascular devices. One option involves the coating of bare metal surfaces with multi-

functional polymers that are capable of minimizing the denaturation of key proteins that 

activate cellular elements and more specifically monocytes [30,32]. In this study, we have 

investigated the use of a novel polymer derived from a platform system, HHHI, for such a 

purpose as it can be formed into thin crosslinked films which mask the direct contact between 

the metal and the blood. These materials have been specifically shown to reduce monocytes 

activation. The end-point objective was to reduce the probability of monocyte activated 

thrombosis. 

To evaluate the biological effect HHHI thin films on CoCr, well defined surfaces 

(CoCr (positive control), CoCr-HSA (negative control) and CoCr-HHHI) were incubated for 

24h at 37°C with whole blood. Hemolysis is a detrimental event to the outcome of biomaterial 

implantation as it destroys erythrocytes that are abundant blood cells and are important for the 

transport of oxygen (O2) from the lung to all tissues and cells, as well as carbon dioxide (CO2) 

from tissues back to the lung. They also play a pivotal role in enabling platelets to interact 

with surfaces in flow systems. We assessed hemolysis on the 3 different surfaces. No 
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induction of hemolysis was observed for any of the experiments after the contact of whole 

blood (Supplementary Figure S2). When examining the whole blood contacted surfaces by 

SEM, the images (Figure 1) showed that an intense fibrin network was formed on the bare 

CoCr surface, with a large presence of platelets, leucocytes and red blood cells trapped within 

it. On the HSA passivated surface, no fibrin network was detected but the presence of what 

were likely activated platelets and leukocytes was observed. On HHHI-coated CoCr surfaces, 

very few cells were adherent, and among those found, the cells were mostly red blood cells.  

 

 

Figure 1: Cell morphology after 24h incubation at 37°C of whole blood on bare CoCr, CoCr 

coated with HSA or HHHI. SEM images are representative of 3 different experiments 

performed in triplicate with 3 different blood donors. Scale bar = 10 µm 

 

The nature of the deposited blood elements was confirmed by immunostaining with 

specific antibodies against fibrin, platelets and leukocytes (Figure 2 and Supplementary 

Figure S3. The CoCr showed an extensive amount of fibrin, platelets and leukocytes whereas 

when these surfaces were coated with HSA (CoCr-HSA) the number of leukocytes and 

platelets were substantially reduced and only showed a few isolated fibrin domains. When 

CoCr was treated with thin films of HHHI, the adhesion of platelets was eliminated and no 
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fibrin formation was seen. There were a few adherent leukocytes however their activated state 

was much less noticeable than either of the other two surfaces. Previous studies have shown 

that platelets and neutrophils were activated after CoCr contact [22,23]. However, the results 

of our current study show a global cell activation with extensive leukocyte mediated events, 

suggesting that anti-platelet therapy, which is often proposed after cardiovascular device 

implantation may not be sufficient to prevent all pathways that lead to clot formation, and 

specifically those occurring via leukocyte cell activation. The importance of this hypothesis is 

substantiated by a recent a multicenter European study [1], where it was shown that thrombi 

from patients with stent thrombosis were heterogenous in composition. One feature of these 

thrombi was the presence of numerous leukocytes suggesting an important role for 

inflammatory activity in the pathogenesis of stent thrombosis events. 

 

 

Figure 2: Immunostaining after 24h of incubation of whole blood at 37°C on bare CoCr, 

CoCr coated with HSA or HHHI. Confocal microscopy images are representative images of 2 

different experiments performed in triplicate with 2 different blood donors. Cell nuclei (blue), 

fibrin (green), platelets (red) and leukocytes (yellow). Scale bar = 50 µm. 
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The formation of a fibrin network on bare CoCr indicates that coagulation is activated. 

This activation of coagulation may be partially mitigated with HSA coating of CoCr; 

however, it is clear that the presence of HSA has a limited ability to remain at the surface and 

block leukocyte activation and the formation of fibrin networks, as these complexes are still 

clearly evident on the CoCr-HSA substrates. In contrast, the HHHI coatings appear to 

completely prevent the activation of coagulation and fibrin networks, as it mitigates cell 

adhesion and subsequently cell activation. This is an impressive outcome when considering 

that the materials do not inherently possess any pharmaceutical anticoagulant function, and 

they solely achieve this outcome based on the unique multi-function chemistry and its 

interaction with the blood elements. Previous studies have shown that HHHI based materials 

are potent disruptors of monocyte activation. This feature was previously described to be 

achieved by enabling reduced denaturation of key proteins known to activate these cells, e.g. 

fibronectin and immuno-globulin G [30,31].  

In order to quantify the activation of coagulation in whole blood induced by the 

different surfaces, we have measured thrombin generation. Thrombin is the key enzyme that 

allows the conversion of fibrinogen to fibrin in order to form a clot, but it also plays a role in 

inflammation [40] and the activation of complement factors [41]. In this study, we have 

measured thrombin generation in whole blood using an adapted global test: the Calibrated 

Automated Thrombogram (CAT). This technique allowed for thrombin detection despite the 

presence of red blood cells [37]. As shown on Figure 3A, the velocity of thrombin generation 

at 1h was significantly (p<0.001) higher on CoCr (299 ± 54 nM/min) as compared to CoCr-

HHHI (105 ± 37 nM/min). With respect to the kinetics of thrombin generation, the velocity on 

CoCr was decreased at a value similar to the 2 other surfaces only after 5h. Similar results 

were obtained when Endogenous Thrombin Potential (ETP) was assessed (Supplementary 

Figure S4A and B).  
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Figure 3: Thrombin generation and TAT complexes in whole blood on bare CoCr, CoCr 

coated with HSA or HHHI. A) Kinetic of thrombin generation (CAT) at 1h, 2.5h, 5h and 16h 

of incubation at 37°C. n=2-4, triplicates with 2-4 different blood donors, Mean ± SD, 

***p<0.001. B) Quantification (ELISA) of Thrombin/Antithrombin complexes in plasma 

after 1h or 5h of whole blood incubation at 37°C. n=6, triplicates with 6 different blood 

donors, Medians and quartiles, ***p < 0.001, **p < 0.01 and *p < 0.05. 

 

Importantly, the activation of coagulation in whole blood was substantially different 

among the different surfaces (Figure 3B) as evaluated by the amount of 

thrombin/antithrombin (TAT) complex using the enzyme immunoassay. In agreement with 

the thrombin generation observed in whole blood, the level of TAT complex, reflecting 

activation of the coagulation, was higher on bare CoCr (2.2 ± 0.1 μg/L) after 1h of whole 

blood incubation when compared to the HSA coated surfaces with a significant (at p<0.05) 2-

fold reduction (1.1 ± 0.1 μg/L). The level of TAT complexes was reduced by almost 3-times 

in the presence of the HHHI coatings (0.7 ± 0.1 μg/L). After 5h of whole blood incubation, 

the level of TAT complex was similar for all surfaces. This may be explained by an enzymatic 

degradation or dissociation of the complexes in this static test. 
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Under healthy physiological conditions, endothelial cells provide an anticoagulant and 

antithrombotic barrier which is in direct contact with blood [42]. Vascular homeostasis is 

maintained through the release of numerous vasodilatory and vasoconstrictive substances 

from the endothelium, and by surface proteins expressed by endothelial cells, such as 

thrombomodulin and heparin-like molecules, which exhibit antithrombotic actions through 

defined pathways. In particular, heparin-like molecules act as cofactors for antithrombin 

which contributes to the antithrombotic properties of the endothelium [43]. Bare CoCr is a 

foreign surface that does not have the ability to exhibit the properties of the endothelium as 

demonstrated by the observed thrombin generation, confirmed from the increased level of 

TAT complexes, both reflecting the activation of coagulation. The HHHI coatings prevents 

the burst in coagulation activation observed with CoCr. The presence of activated platelets 

and leukocytes and the formation of an important fibrin network at the surface of bare CoCr 

confirm the observation that this metal is procoagulant and that blood contact with this 

metallic substrate can initiate thrombus formation, whereas the HHHI coating on CoCr 

prevents thrombin generation and fibrin formation.  

 

Reduction of tissue factor generated by monocytes activation is a key biomolecular 

factor in the reduction of thrombin generation on CoCr coated with HHHI thin films  

The initiation of clotting involves a highly interconnected mechanism of activated 

molecular sequences, where the intrinsic pathway of coagulation, initiated by the contact of 

blood proteins, and the extrinsic pathway, initiated by TF, converge into the common pathway 

resulting in platelet activation that accelerates thrombin formation and allows the formation of 

a fibrin rich clot [5]. Activation of the extrinsic pathway is TF-dependent and monocytes can 

provide a major source of TF in blood [10]. They are able, after activation, to express TF at 
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their membrane. Membrane-associated TF is fully active and able to initiate the coagulation 

cascade. Moreover, its activity is largely increased in the presence of negatively charged 

phospholipids such as phosphatidyl serine [44]. Thus, given the high level of adherent 

leukocytes shown in Figure 2 on CoCr surfaces, it was hypothesized that TF expression by 

monocytes is likely to be implicated in some manner with respect to the activation of 

coagulation observed on CoCr in whole blood. Moreover, a previous study has shown the 

importance of leukocytes and more particularly of monocytes in triggering coagulation, in 

addition to the more traditional studied pathways involving platelets on biomaterial surfaces 

[45]. These studies showed that the quantity of TAT complex formation was almost negligible 

in platelet poor plasma (PPP) or platelet rich plasma (PRP) when compared to whole blood, 

therefore potentially implicating the importance of leukocytes [45]. To support this 

hypothesis, we purified monocytes and then incubated them on the different surfaces and 

tested for cell adhesion, thrombin generation in PFP, TF activity and cytokine release. 

Macrophage adhesion and their cytokine release were also investigated. Monocytes were first 

incubated at 37°C for 24h on different surfaces (CoCr, CoCr-HSA and CoCr-HHHI). No 

differences in cell mortality were observed on the different surfaces as shown by the LDH 

data (Supplementary Figure S5A). Monocyte morphology was observed by SEM (Figure 

4A). Monocyte activation after adhesion can be evaluated, in part, by the morphology of these 

cells i.e. increase of the cell size, cytoplasmic propagation and presence of pseudopodia which 

are markers of activation [46]. On the CoCr surface, monocytes were very spread with a 

strong presence of pseudopodia suggesting activation. Spreading and pseudopodia were less 

important on CoCr-HSA whereas monocytes on CoCr coated with HHHI were very small, 

round with a low presence or absence of pseudopodia suggesting low monocyte activation on 

CoCr coated with thin films as compared to bare CoCr. By measuring monocyte surface area 

(Figure 4B) we have observed a significant (p<0.001) increase (4x) of the cell surface area on 
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CoCr as compared to HHHI-coated CoCr (232 ± 123 μm² for CoCr vs 40 ± 23 μm² for 

HHHI). In the presence of HSA, the surface area of monocytes was also significantly reduced 

as compared to CoCr but was still significantly increased, almost twice, when compared to 

HHHI-coated CoCr. According to their morphology, monocytes were therefore much less 

activated on the PU-coated CoCr as compared to CoCr and even CoCr-HSA.  

 

 

Figure 4: Morphology of isolated monocytes after 24h of incubation at 37°C on bare CoCr, 

CoCr coated with HSA or HHHI. A) SEM images are representative of 3 different 

experiments performed in triplicate with 3 different blood donors. Scale bars = 50 µm and 10 

µm (inset). B) Measurement of surface area from SEM images. Each point represents the 

surface area of one monocyte. 18 images were measured per conditions. Mean ± SD. ***p < 

0.001 and **p < 0.01. 
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To confirm that the changes in cell morphology were related to cell activation, and to 

determine the implication of monocytes in the activation of coagulation observed in whole 

blood, the pro-coagulant activity of monocytes was investigated through the measurement of 

thrombin generation at the cell surface. As shown on Figure 5A, the velocity index, reflecting 

the initiation and amplification phases of coagulation, was significantly (p<0.05) increased by 

2x on CoCr as compared to the HHHI-coated CoCr (12.2 ± 3.4 nM/min for CoCr vs 6.3 ± 2.1 

nM/min for HHHI). In the presence of HSA, the velocity index had an intermediate value to 

the above two states (8.2 ± 2.3 nM/min), with no significant difference compared to either 

CoCr or CoCr-HHHI. The time required to produce the first traces of thrombin (LagTime) 

that would allow for the amplification of the coagulation was significantly (p<0.05) lower for 

the CoCr surface as compared to HHHI-coated CoCr (2.1 ± 0.6 min vs 4.3 ± 1.3 min 

respectively) (Figure 5B). Again, the HSA coated CoCr displayed a LagTime value that was 

intermediate and not significantly different from those of CoCr or CoCr-HHHI. These results 

suggest that thin films of HHHI delay the initiation of thrombin generation and reduce the 

level of thrombin generated and thus globally reduce the CoCr-induced pro-thrombotic 

phenotype of monocytes. Supporting this hypothesize was the observation that the correlation 

coefficients between monocyte surface area, LagTime and Velocity index were highly 

significant (r² = 0.999 for monocyte surface vs LagTime and r² = 0.989 for monocyte surface 

vs velocity index). The observed effect on thrombin generation is mainly due to an effect of 

the monocyte, as no significant difference was observed between the materials when only PPP 

was used in the assay (Supplementary Figure S6). 
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Figure 5: Thrombin generation and TF activity of isolated monocytes incubated on bare 

CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. A - B) Thrombin generation (CAT): Velocity index 

(A) and Lagtime (B) after 24h of incubation at 37°C. n=6, triplicates with 6 different blood 

donors, Mean ± SD, *p<0.05. C-D) TF activity after 1h of incubation (C) and Kinetic at 1h, 

5h et 24h of incubation at 37°C (D). n=5, triplicates with 5 different blood donors, Medians 

and quartiles (A, B and C) and Mean ± SD (D). ***p < 0.001 and **p < 0.01. 

 

As the LagTime parameter for thrombin generation is highly dependent with the level 

of TF [47], monocyte TF activity was evaluated (Figure 5C and D). TF activity was 

measured at the surface of intact cells as a function of time. As early as the 1h time point 
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(Figure 5C), TF activity was significantly (p<0.01) increased for monocytes in contact with 

the CoCr surface (0.2 ± 0.1 pM) as compared to the HHHI-coated CoCr (0.7 ± 0.02 pM) or 

HSA (0.7 ± 0.03 pM). Over time (5 and 24h) (Figure 5D), CoCr-induced TF activity is still 

induced at 2x higher than when compared to PUs-coated CoCr or HSA.  

 

As NF-B activation has been shown to be involved in TF gene transcription, we have 

looked at NF-B translocation into the monocyte’s nuclei (Supplementary Figure 7). We 

observed a high NF-B activation after 1 hour for monocyte contact with CoCr or CoCr-HSA. 

In contrast, only a faint NF-B activation was observed after contact with CoCr-HHHI. These 

results could explain the differences that were observed in TF expression induced by the 

different surface at latter times (5 and 24h). It was interesting to see that even after a short 

period of 1 hour of contact with CoCr, monocytes were able to display a significant level of 

TF activity. This activity could not be explained by the generation of new protein synthesis as 

the latter would require at least 4h or more, even if the TF gene is an early response gene 

(mRNA synthesized in 1 to 2h) [7]. It has been reported that approximately 1.5% of human 

monocytes express low levels of intracellular [48] or membrane encrypted TF [49] in resting 

conditions. We can hypothesize that monocyte TF activity from cells on the surface of CoCr 

is then likely due in large part to the early activation of the already present, but encrypted TF 

immediately following contact with CoCr, and/or that TF activity may be increased by the 

translocation of negatively charged phospholipids on the external cell membrane of activated 

monocytes [50]. CoCr is known to oxidize at its surface, and the oxide by-products carry a 

negative charge at physiological conditions (neutral pH).  Such negative charged species have 

been reported to contribute which to TF activation [51–53].When monocytes are recruited to 

the site of biomaterial implantation, they will evolve into macrophages that could secrete pro-
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inflammatory and/or pro-wound-healing cytokines and growth factors that influence 

subsequent healing events, and can contribute to the eventual fate of the implanted 

biomaterial [54]. To study macrophage behavior, monocytes were incubated for 8 days on the 

different surfaces, allowing them to reach the supposed state of differentiation in macrophages 

[55]. The morphology of macrophages was observed by SEM (Figure 6A). On a CoCr 

surface, the macrophages had the appearance of a fried egg (about 10 times the size of the 

monocytes on the same surfaces), highly spread with a strong presence of pseudopodia. This 

was not observed on HHHI-coated CoCr. An intermediate phenotype was found on the HSA 

coated CoCr. Macrophage surface area was significantly (p<0.001) increased 3-times on 

CoCr as compared to the HHHI-coated CoCr (1519 ± 978 μm² for CoCr vs 578 ± 451 μm² for 

HHHI) (Figure 6B). For HSA the surface area was 1020 ± 738 μm². According to their 

morphology, macrophages were therefore much less activated on PU-coated CoCr as 

compared to CoCr and even CoCr-HSA. Looking at the morphology of macrophages, it seems 

that they tended to fuse with each other. One hypothesis was that the phenomenon of foreign 

body giant cells (FBGC) could occur with a longer incubation time. FBGC are formed when 

the foreign body exceeds the capacity of a single macrophage to internalize foreign objects. 

Macrophages adhering to the biomaterials will fuse and form a large multi-nuclei cell to try to 

remove the foreign body [56,57].  
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Figure 6: A) Morphology of isolated macrophages after 8 days of incubation at 37°C on bare 

CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. A) SEM were representative images of 3 different 

experiments performed in triplicate with 3 different blood donors. Scale bar = 50 µm. B) 

Measurement of surface area from SEM images. Each point represents the surface area of one 

monocyte. 18 images were measured per conditions. Mean ± SD. ***p < 0.001 and **p < 

0.01. 

  

Thin films of multi-functional HHHI coatings significantly reduce the CoCr-induced 

release of the pro-inflammatory cytokine TNF-α by monocytes/macrophages 

The extent of the inflammatory response induced by the biomaterial can be evaluated 

in terms of specific pro-inflammatory cytokines released from adherent 

monocytes/macrophages such as tumor necrosis factor (TNF-α), interleukin-6 (IL-6) or IL-12 
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and anti-inflammatory cytokines such as IL-10 [58,59]. In particular, TNF-α release is an 

important indicator of monocyte activation because it is a potent inflammatory cytokine that 

can activate virtually all cells [60] and is implicated in inflammation and tissue destruction in 

chronic inflammatory diseases [61]. 

 To evaluate the pro- or anti-inflammatory state of monocytes and macrophages after 

contact with the different biomaterials, the secretion of the pro-inflammatory cytokine, TNF-

α, and of the anti-inflammatory cytokine IL-10 were measured in the 24h culture supernatant 

after 8 days of monocyte incubation (Figure 7). The results were normalized by cell 

quantification performed using the LDH assay (Supplementary Figure S5A and B). On 

CoCr, the level of TNF-α secreted by monocytes (Figure 7A) was 5 times higher (p<0.01) 

than on the HHHI-coated CoCr (5229 ± 138 μg/ml for CoCr vs 1435 ± 111 μg/mL for HHHI). 

A significant difference (p<0.05) between HHHI-coated CoCr and HSA in TNF- secretion 

was also observed but there was no statistical difference between HSA and CoCr. The 

secretion of IL-10 (Figure 7B) was also largely enhanced after CoCr or HSA contact when 

compared to HHHI-coated CoCr (10.6 ± 0.7 μg/mL for CoCr vs 2.3 ± 0.1 μg/mL for HHHI). 

On CoCr or CoCr-HSA, monocytes secreted a large amount of pro- and anti-inflammatory 

cytokines suggesting a strong activation of the cells that is sequestered by the unique 

chemistry of the HHHI thin films coatings as in this condition the level of secreted cytokines 

(TNF-α and IL-10) was low. These results were aligned with our observations on cell 

morphology and procoagulant activity. Macrophages on CoCr also exhibited more than 2-

times increase (p<0.001) in TNF- secretion (Figure 7C) when compared to HHHI-coated 

CoCr (167 ± 8.5 μg/mL for CoCr vs 66 ± 0.8 μg/mL for HHHI). On HSA, TNF- secretion 

was not different when compared to PU-coated CoCr. IL-10 secretion was similar on all 

surfaces (Figure 7D). The overall conclusion is that the interaction of 
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monocytes/macrophages with thin films of HHHI limits their activation resulting in a 

modification of their inflammatory phenotype.   

 

 

 

Figure 7: Quantification (ELISA) of TNF-α and IL-10 in the 24h supernatant of monocytes 

(A-B) and macrophages (C-D) incubated on bare CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. 

Results are normalized by cells quantity. n=6, duplicates with 6 different blood donors, 

Medians and quartiles, ***p<0.001, **p<0.01 and *p<0.05. 
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Previous studies have shown that activated monocytes (endotoxins, immune 

complexes, monocyte chemotactic protein (MCP-1) or TNF-α) are able to induce the 

expression of TF [62,63]. Moreover, plasmatic TF antigen has been shown to be correlated 

with the expression of TNF-α and MCP-1 in chronic thromboembolic pulmonary 

hypertension [64]. The observed secretion of TNF-α by monocytes or macrophages in contact 

with CoCr may explain the TF activity measured at latter times (5h and 24h), values that 

remain 2x higher than that measured on the other surfaces. 

Many recent reports have focused on the controlled release of bioactive molecules to 

reduce inflammation and improve tissue repair. For example, to treat local inflammation, a 

study has used a chitosan hydrogel loaded with anti-TNF-α antibodies [65]. Matrices formed 

on the biomaterial surface were reported to be rich in cytokines, growth factors and 

chemoattractants. This favors the recruitment of innate immune system cells to the site of 

injury [55]. Therefore, it is important to minimize TNF-α secretion. HHHI therefore has a 

considerable advantage with regards the low level of TNF-α secreted by monocytes on this 

surface. 

Surface chemistry appears to potentially play a contributing role in the activation of 

adherent leukocytes [66]. More specifically, the behavior of monocytes/macrophages and 

whole blood is differentiated according to the surface chemistry, as in this study we controlled 

for surface roughness [34]. In this work, we observed that 5 μm thick thin films on the surface 

of CoCr could modulate the cellular response. We recently have shown [34] that the 

differential adsorption of two plasma proteins, IgG and fibronectin, were observed on the 

CoCr vs CoCr-HHHI surfaces. The exposure of the Fab fragment from IgG was significantly 

higher on CoCr when compared CoCr coated with the PU. Exposure of IgG is a critical factor 

shown to increase monocyte adhesion and propagation [31,33]. Regarding human plasma 
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fibronectin, exposure of the cell binding domains (CBD) and N-terminal domain was 

significantly increased by 4x on CoCr as compared to CoCr surfaces coated with HHHI. The 

CBD contains the amino acid sequences RGD and PHSRN. The potential synergy between 

these two sequences favors the fusion of macrophages to form foreign body giant cells 

(FBGC) [67] and activates monocytes through the VLA-5 receptor, inducing the production 

of proinflammatory cytokines such as IL-1, IL-6 and TNF-α [68]. The N-terminal domain and 

more particularly the 70 kDa fragments of Fn play an important role in coagulation. This 

latter domain contributes to cross-linking activity within fibrin clots by the formation of -(-

glutamyl)-lysyl bonds, and is catalyzed by the thrombin-activated coagulation factor XIII 

(FXIIIa, plasma transglutaminase) [69]. This cross-linking increases both thrombus size and 

platelet adhesion [70]. All these observations suggest that the surface chemistry of the HHHI 

coatings may be controlling thrombin formation indirectly via multiple pathways that are 

mediated, in part, by monocytes, and that harnessing this relatively simple multifunctional 

polymer chemistry in a manner that reduces monocyte activation appears to be in part 

influenced by the nature of protein adsorption [71], which in turn has been shown to influence 

the degree of adhesion and activation of monocytes and macrophages, as well as the secretion 

of cytokines. The latter in turn could propagate the generation of TF, and thus produce TAT 

and clot formation. 

It is well known that the adsorbed protein layer onto a biomaterial surface is of 

particular importance for subsequent events and may condition cell behavior [55]. Therefore, 

in order to gain a further understanding with respect to the mechanisms occurring on the 

surface of these different materials, an analysis of the adsorbed proteins was carried out by 

mass spectrometry after adsorption of PPP for 2h at 37 ° C. Principal component analysis 

(PCA) was used to evaluate the capacity for the different surfaces to show a relative 

abundance of different adsorbed proteins (Figure 8A). In this analysis, the two first 
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components of the PCA explain nearly 80 % of the total variability. Principal component 1, 

which accounts for 46 % of the total diversity, allows one to discriminate between bare CoCr 

and CoCr coated with HHHI. The finding of differences on these surfaces would signal the 

extent of distinctiveness in terms of protein adsorption. Not surprisingly, the CoCr-HSA 

surface is discriminated from the other surfaces in the second component because of the 

presence of HSA which accounts for another 32 % of the analyzed proteins. At a more 

focused level, the relative abundances of two subsets of proteins are presented (Figure 8B 

and 8C). Figure 8B shows that fibrinogen (Fg) alpha chain/beta chain and Fn proteins are 

presented at a higher relative abundance on CoCr surfaces, while a rather low level was 

present on CoCr-HSA surface, and an intermediate level was found for HHHI. The low level 

of adsorbed proteins on the CoCr-HSA may be in part explained by the presence of HSA 

protein that prevented access of other proteins from interacting with the surface. With respect 

to complement system proteins, e.g. C3, C4 and C8, the profiles are highly comparable to 

what was displayed in Figure 8C. Note that many other proteins have been identified but only 

a few differentially detected proteins were reported on here, as they are known to have a role 

in coagulation and / or inflammation. Specifically, Fg was shown to be actively involved in 

neutrophil adhesion [72], to lead to activation of the procoagulant state in platelets [73] and to 

promote the monocytes adhesion [74]. Fn is known to have a role in coagulation by 

consolidating the fibrin clot [69] and inflammation by activating monocytes [68]. Fn, as is Fg, 

is also known to activate platelets [73]. C3 complement protein is known to have a role in 

monocyte adhesion [75]. Monocytes and neutrophils have receptors for complement products 

(C3a, C4a, C5a) which leads to their activation [76,77]. These latter results related to the 

complement system were very interesting and provide an alternative perspective in regards to 

studying the reactivity of the blood cells in contact with the PUs investigated here. 
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Figure 8: Principal components analysis (PCA) and compared relative abundance of specific 

proteins by mass spectrometry on the different surfaces (bare CoCr, CoCr coated with HSA or 

HHHI) after 2h of incubation of PPP. A) Graphical representations of the PCA results 

(principal components 1 and 2). B) Illustration of relative quantification for proteins 

fibrinogen alpha chain, beta chain and fibronectin and C) complement C3, complement C4, 

complement C8. The results are presented as mean ± SEM. CoCr was used as a reference 

material and considered as a 100%. n=3, duplicate with pool of 18 different blood donors. 

Mean ± SEM, ***p<0.001, **p<0.01 and *p<0.05. 
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4. Conclusion 

There is a need for establishing effective biomaterials in the area of medical 

cardiovascular devices, and this is driving the scientific community to improve the blood and 

tissue compatibility of these biomaterials. The strategy identified in this study focused on 

applying multifunctional thin film polyurethane coatings onto metal surfaces in order to 

neutralize its pro-thrombotic and inflammatory properties. This study highlighted that thin 

films of HHHI coated on CoCr circumvent the fibrin network formation associated with 

whole blood interaction with CoCr substrates, without the need for any anticoagulant 

adjuvants. In particular, the expression of TF by monocytes after contact with CoCr could be 

responsible for the initiation of coagulation and this phenomenon should become a more 

mainstream consideration in the evaluation of other blood contacting biomaterials. In the 

current work this pathway is impaired by the HHHI coatings that reduce the pro-thrombotic 

and pro-inflammatory phenotype of monocytes and macrophages induced by CoCr.  
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Supplementary materials: 

Viability assay 

The viability of monocytes and macrophages was evaluated using an LDH assay, 

applying the Pierce LDH Cytotoxicity Assay Kit (Thermo Scientific) and following the 

manufacturer's instructions. The 96-well plate was centrifuged at 1500 g for 5 min at room 

temperature and the supernatants were collected. The total quantity of LDH for 300 000 

monocytes/mL was obtained using Triton 0.1% for cell lysis over 45 min à 37°C. To 

determine LDH activity, the absorbance at 680 nm (background signal) was subtracted from 

the absorbance at 490 nm. 

Hemolysis  

Whole blood (anticoagulated with lithium heparinate) was incubated on the different 

surfaces for 24h at 37°C. The presence of hemoglobin was measured in the poor platelet 

plasma obtained after centrifugation (1200 g, 15 min) using formic acid. The absorbance was 

read at 405 nm.  

Detection of NF-B activation in monocytes by immunofluorescence 

Surfaces were rinsed with PBS, fixed with a 4% para-formaldehyde solution for 20 

min at room temperature and then rinsed with PBS. The permeabilization of the cells was 

performed with PBS-Triton 0.1%-Tween 20 (0.05%) for 15 min at room temperature. Non-

specific binding sites were blocked by incubating the substrates in PBS-BSA (3%) for 1 h at 

room temperature. Nuclei and NF-B were labelled using NucBlue (Invitrogen) and a specific 

antibody (BD Biosciences, Clone 20/NF-kB/p65), respectively. Visualization was performed 

with a LSM710 confocal microscope (Carl Zeiss). 
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Supplementary Figures: 

 

 

Supplementary Figure S1: Schematic representation of the HHHI’s monomers. A) 

methacrylic acid (MAA) with its pendent carboxylic acid group which provides the polymer 

with the anionic content. B) methyl methacrylate (MMA) with its pendent methyl group 

which provides hydrophobic character. C) divinyl oligomer (DVO) with its carbonates and 

urethanes which provide non-ionic polar character. D) Poly(hexamethylene carbonate) diol 

(PCN) contained in the DVO monomer (Sharifpoor et al. Biomacromolecules 2009; 10: 

2729.). All materials react with each other via their vinyl groups in a free radical 

polymerization. 
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Supplementary Figure S2: Quantification of hemolysis after 24h of whole blood incubation 

at 37°C on bare CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. n=3, triplicates with 3 different 

blood donors. Medians and quartiles are presented. 
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Supplementary Figure S3: Immunostaining after 24h of incubation of whole blood at 37°C 

on bare CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. Confocal microscopy representative images 

out of 2 different experiments performed in triplicate with 2 different blood donors are shown. 

Cell nuclei (blue), fibrin (green), platelets (red) and leukocytes (yellow). Scale bar = 50 µm. 

 

 

 

Supplementary Figure S4: Thrombin generation in whole blood on bare CoCr, CoCr coated 

with HSA or HHHI. A) ETP after 1h of incubation and B) Kinetic at 1h, 2h30, 5h and 16h of 

incubation at 37°C. n=2-4, triplicates with 2-4 different blood donors, Medians and quartiles 

(A) and Means ± SD (B) are presented. ***p<0.001. 
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Supplementary Figure S5: Quantification of monocytes (A) and macrophages (B) viability 

by LDH assay after 24h (monocytes) or 8 days (macrophages) of incubation at 37°C on bare 

CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. n=6, triplicates with 6 different blood donors. 

Medians and quartiles are presented. 

 

Supplementary Figure S6: Thrombin generation in poor platelet plasma (PPP) incubated on 

bare CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. A) Velocity index and B) Lagtime after 24h of 

incubation at 37°C. n=6, triplicates with 6 different blood donors. Medians and quartiles are 

presented. 
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Supplementary Figure S7: Immunostaining after 1h of incubation of isolated monocytes at 

37°C on bare CoCr, CoCr coated with HSA or HHHI. Confocal microscopy representative 

images out of 2 different experiment performed in triplicate with 2 different blood donors are 

shown. Cell nuclei (blue) and NF-B (orange). Scale bar = 10 µm. 

 

 

Supplementary Table S1: Water contact angle and coating thickness measurements of 

different surfaces. Means ± S.D. n=3, repeated 3 times. N.A. = Not Applicable 
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Conclusions 

La nécessité de mettre au point des biomatériaux efficaces dans le domaine des 

dispositifs cardiovasculaires incite la communauté scientifique à améliorer la biocompatibilité 

des biomatériaux implantés. La stratégie de cette étude a été de recouvrir le CoCr, utilisé dans 

la fabrication des endoprothèses vasculaires, par des films minces de polyuréthane, HHHI, afin 

de limiter les effets pro-inflammatoires et pro-thrombotiques décrits pour ce métal. La réactivité 

du sang total, des monocytes et des macrophages a été plus particulièrement étudiée et cette 

étude a permis de montrer que la présence de films minces de polyuréthanes à la surface de 

CoCr permettait de limiter la génération de thrombine et d’éviter la formation d’un réseau de 

fibrine lors de leur interaction avec le sang total. Cette activation de la coagulation observée en 

sang total pourrait être, en partie, initiée par l’expression monocytaire de facteur tissulaire, 

initiateur majeur de la coagulation. En effet, les monocytes, au contact du CoCr, s’activent et 

sont capable de synthétiser et d’exprimer à leur surface le facteur tissulaire. Cette voie 

d’activation de la coagulation est limitée en présence des revêtements de polyuréthane qui 

réduisent les phénotypes pro-thrombotique et pro-inflammatoire des monocytes et des 

macrophages induits par le CoCr. Ce travail souligne l’importance d’évaluer la biocompatibilité 

d’un biomatériau dans sa globalité et l’expression du facteur tissulaire par les monocytes, en 

particulier pour tous les biomatériaux en contact avec le sang. 
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Les situations pathologiques affectant le système cardiovasculaire nécessitent la mise 

au point de biomatériaux spécifiques. Ces derniers doivent posséder des propriétés optimisées 

en termes de biocompatibilité avec le tissu sanguin. 

Les endoprothèses vasculaires sont généralement constitués d’une structure métallique 

et ont évolué, en partie, pour permettre l’élution de molécules thérapeutiques. Ces dispositifs 

nécessitent l’utilisation de polymères qui vont jouer le rôle de réservoir de médicaments [130]. 

Cependant, un des problèmes récurrents de ces polymères reste leur hémocompatibilité 

médiocre provoquant un dysfonctionnement endothélial, une inflammation chronique au site 

de l’implantation ou encore une thrombose [91]. Récemment, des travaux menés sur 253 

thromboses de stent ont montré que dans 65,6% des cas les stents implantés étaient des stents à 

élution de médicaments recouverts de polymères alors que seulement 31,2% étaient des stents 

en métal nu, soit 2 fois moins [107]. Ces polymères peuvent également être utilisés dans la 

conception de substituts vasculaires synthétiques. Cependant, des études ont montré que des 

polymères tels que le polytétrafluoroéthylène expansé (ePTFE) et le polyéthylène téréphtalate 

(PET), utilisés pour des greffes vasculaires de grand diamètre, provoquent une thrombose ou 

une hyperplasie néo-intimale lorsqu’ils sont utilisés pour des greffes vasculaires de diamètre 

inférieur à 6 mm [120,125].  

C’est dans ce contexte que s’est inscrit l’objectif global de cette thèse qui a consisté en 

l’étude de la biocompatibilité de polyuréthanes spécifiques destinés à être utilisés pour des 

applications cardiovasculaires. Les polyuréthanes sont de plus en plus utilisés car ils présentent 

de nombreux avantages pour des applications en ingénierie biomédicale. Ils peuvent être 

obtenus à partir molécules de nature chimique variée, ont des propriétés physico-chimiques 

modulables et sont relativement biocompatibles.  

Au cours ce travail de doctorat, un polyuréthane spécifique appelé D-PHI (Degradable-

Polar/Hydrophobic/Ionic) a été utilisé. Des études menées sur plusieurs types cellulaires tels 

que les cellules musculaires vasculaires lisses [9], les cellules endothéliales [11] et les 

fibroblastes [12], ont montré que le D-PHI était biocompatible et non cytotoxique. De plus, ce 

polyuréthane semble diminuer l’activation des monocytes. Cependant, cette activation a 

principalement été étudiée sur l’aspect inflammatoire via la sécrétion de cytokines mais n’a 

jamais été caractérisée sur l’aspect coagulation en suivant l’expression du facteur tissulaire et 

la génération de thrombine, facteur déterminant lorsqu’on s’intéresse, par exemple, à la 

thrombose de stent après implantation.  
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Ce polyuréthane est composé de 3 monomères avec des ratios molaires bien spécifiques. 

Chaque monomère apporte des caractères différents : polaire non ionique (Divinyl Oligomère), 

hydrophobe (Acide méthacrylique) ou anionique (Méthacrylate de méthyle). Ceci génère une 

grande diversité chimique semblable à celle retrouvée dans les résidus peptidiques des 

protéines. De plus, l’utilisation de ce polyuréthane offre la possibilité, en faisant varier les ratios 

molaires, de faire varier ses caractères et ainsi étudier l’influence de la chimie intrinsèque des 

matériaux. Les groupements fonctionnels de surface des matériaux sont connus pour influencer 

l’adsorption et la conformation de protéines ainsi que l’adhésion des cellules [247]. Deux 

formulations principales ont donc été utilisés : la formule originale appelée O-D-PHI et une 

deuxième formulation appelée HHHI (High Hydrophobic, High Ionic) où les caractères 

anionique et hydrophobe ont été augmentés par rapport au caractère polaire.  

Les résultats ont montré une influence de la chimie intrinsèque des matériaux sur 

l’adsorption et la disponibilité de séquences spécifiques de protéines telles que la Fibronectine 

(Fn) ainsi que sur l’activation des monocytes. En effet, le O-D-PHI a montré une plus grande 

disponibilité de séquences spécifiques, impliquées dans l’activation des monocytes, comparé 

au HHHI. Ces résultats sont corrélés avec un étalement des monocytes et une présence de 

pseudopodes, marqueurs d’activation bien connus dans la littérature [248], plus important sur 

le O-D-PHI comparé au HHHI.  

Des travaux précédents ont permis de démontrer l’influence de la chimie intrinsèque des 

matériaux en comparant le O-D-PHI à une autre formulation : le LHLI (Low Hydrophobic, Low 

Ionic), une formulation dérivée de la formule d’origine avec un caractère polaire augmenté 

comparé aux caractères ionique et hydrophobe. Ces travaux ont montré que les monocytes 

semblaient légèrement plus activés sur le O-D-PHI comparé au LHLI. Cependant, lorsque les 

surfaces étaient recouvertes avec de l’immunoglobuline G (IgG), les monocytes conservaient 

le même état d’activation sur le O-D-PHI mais étaient beaucoup plus activés sur le LHLI. Les 

caractères ionique et hydrophobe semblent avoir un rôle important dans la manière dont l’IgG 

s’adsorbe et ses conséquences sur le comportement cellulaire notamment sur l’activation des 

monocytes [249].  

Dans un contexte d’application cardiovasculaire avec implantation de stent, le sang est 

toujours directement en contact avec le biomatériau. La biocompatibilité de ce support est donc 

d’une importance particulière. Elle concerne principalement la réponse thrombotique et 

inflammatoire induite par le biomatériau qui implique l’activation du système immunitaire 

innée humoral [5]. Le cobalt chrome (CoCr) est un alliage métallique souvent utilisé dans la 
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fabrication des stents. Il présente des propriétés intéressantes : il est non magnétique, résistant 

à l’usure et à la corrosion [13,14]. Cependant, des études ont montré qu’il était pro-

thrombotique et pro-inflammatoire [15,16]. En effet, il active les plaquettes et les facteurs de la 

coagulation et induit l’adhésion et l’activation des leucocytes d’où la nécessité d’améliorer la 

biocompatibilité de ce support. L’idée de ce projet a donc été d’associer au CoCr, le 

polyuréthane D-PHI (O-D-PHI et HHHI) qui a montré des propriétés intéressantes au cours de 

notre étude concernant notamment l’activation des monocytes. En associant le polyuréthane au 

CoCr, l’objectif était de masquer les effets pro-thrombotique et pro-inflammatoire du 

support métallique tout en conservant ses propriétés intéressantes telles que ses propriétés 

mécaniques ou sa résistance à la corrosion. Cependant, pour l’application médicale choisie, il 

était impératif de générer des films minces de quelques micromètres d’épaisseurs pour ne 

modifier que très peu l’épaisseur des mailles. En effet, des études ont montré que ce paramètre 

jouait un rôle important dans les phénomènes de resténose et de thrombose [98,99]. Or, ces 

polyuréthanes sont des solutions visqueuses qui génèrent des matériaux épais. L’utilisation d’un 

solvant, le tétrahydrofurane (THF), a donc été nécessaire et nous a permis de générer des films 

minces de quelques micromètres d’épaisseur (5 µm). Le solvant a légèrement modifié les 

propriétés de surface des matériaux tels que la composition atomique de surface, l’angle de 

contact ou encore la cristallisation en surface du matériau influençant la topographie de surface. 

En revanche, ces légères modifications de surface ont eu une influence non négligeable sur 

l’adsorption et l’accessibilité de séquences spécifiques de l’IgG et de la Fn. En ce qui concerne 

l’exposition du segment Fab de l’IgG, aucune différence significative n’a été observée entre les 

2 formulations O-D-PHI et HHHI ce qui indique que la chimie intrinsèque des matériaux 

n’influence pas l’exposition du segment Fab de l’IgG. Cependant, une différence significative 

a été observée au sein d’une même formulation en fonction de l’épaisseur (i.e. O-D-PHI épais 

vs O-D-PHI films minces et HHHI épais vs HHHI films minces). Les films minces de O-D-PHI 

et HHHI entrainent une diminution de l’exposition de ce segment comparé aux matériaux épais. 

Ces résultats suggèrent que l’utilisation de solvant et donc la modification des propriétés de 

surface des matériaux, notamment la topographie, joue un rôle dans l’exposition du segment 

Fab de l’IgG. En ce qui concerne la disponibilité du Cell Binding Domain (CBD) de la Fn, la 

formulation des polyuréthanes a une influence sur l’adsorption de la protéine, avec une 

disponibilité plus faible sur la formulation HHHI comparée au O-D-PHI, quel que soit 

l’épaisseur du matériau. L’exposition du domaine N terminal est, quant à elle, influencée par 

l’épaisseur des PUs et non par la formulation. Notre première étude (Article 1), qui portait sur 

l’étude de l’influence de la chimie intrinsèque des matériaux épais, a montré une influence sur 
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l’exposition du domaine N terminal entre les 2 formulations de PUs. Cependant lors de cette 

étude, l’anticorps utilisé était dirigé spécifiquement contre la séquence fibrine-domaine du 

domaine N terminal (FI 1-5) (voir Figure 1, Article 1) alors que dans l’article 2, l’anticorps 

utilisé était dirigé contre l’ensemble de la séquence N terminale 70 kDa (FI 1-9/F2 1-2). Ceci 

semble suggérer qu’il y a une influence de la chimie intrinsèque sur le domaine N terminal 

détecté avec un anticorps spécifique dirigé contre la séquence fibrine-domaine mais qui n’est 

plus détecté lorsque l’anticorps est dirigé contre une séquence plus grande.  

Il est bien connu dans la littérature que les caractéristiques de surface d’un matériau telles que 

la topographie, l’hydrophobie, la rugosité, la charge ont une influence sur l’adsorption et la 

façon dont les protéines vont s’adsorber. La topographie à l’échelle micrométrique influence 

les interactions protéines-surface [139] et la composition chimique de surface favorise des types 

de liaison différents entre surface et protéines [135]. Une étude a montré que la chimie 

intrinsèque des matériaux influence l’exposition du segment Fab de l’IgG. En effet, 5 

formulations, notamment O-D-PHI, le HHHI et le LHLI (Low Hydrophobic, Low Ionic) ont 

été étudiées. Aucune différence significative n’a été observée entre le O-D-PHI et le HHHI en 

revanche, le matériau LHLI (contenant le caractère polaire le plus élevé et les caractères ionique 

et hydrophobe les plus faibles) expose plus de segment Fab de l’IgG comparé aux 4 autres 

formulations [249]. Ces résultats indiquent que les caractères ioniques et hydrophobes n’ont 

pas influencé l’adsorption de l’IgG mais que l’augmentation du caractère polaire semble 

influencer l’exposition du segment Fab de l’IgG. 

Les modifications de surface dues à l’utilisation de THF n’ont en revanche pas eu de 

réel impact sur l’activité des monocytes. En effet, que les polyuréthanes soient sous forme de 

matériaux épais ou de films minces, les monocytes présentent une morphologie et une sécrétion 

de cytokines caractéristiques d’un faible état d’activation. Cependant, la diminution de 

l’épaisseur peut avoir une influence non négligeable sur la stabilité à long terme du matériau. 

Cette stabilité a été étudiée sur le matériau O-D-PHI épais uniquement et a montré une perte de 

masse de 21% après une période d’implantation de 100 jours chez le rat [243]. Cette étude sur 

la stabilité, non seulement dans le temps mais aussi la résistance à la déformation, sera 

essentielle pour la poursuite de ce projet notamment pour des applications de stents 

cardiovasculaires.  

L’étude de la biocompatibilité de ces films minces de polyuréthanes (O-D-PHI et 

HHHI) a montré que même avec une épaisseur de seulement 5 µm, ces matériaux permettaient 

de masquer les effets pro-thrombotique et pro-inflammatoire du CoCr. Bien que l’article 3 ne 
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montre que les résultats avec le HHHI, la surface de O-D-PHI a également été étudiée mais les 

résultats n’ont pas été publiés. Aucune différence significative n’a été constatée entre les 2 films 

minces de polyuréthanes (O-D-PHI vs HHHI) (Annexe 3). Cependant, nos études réalisées sur 

le sang total ont montré une activation légèrement supérieure de la coagulation (i.e. génération 

de thrombine, dosage de complexe thrombine anti-thrombine) sur le O-D-PHI comparé au 

HHHI. L’adsorption des protéines du « plasma free platelets » (PFP) sur les différentes surfaces 

a montré que le O-D-PHI adsorbe plus de protéines (fibrinogène, Fn et complément C3, C4 et 

C8) comparé au HHHI. En revanche, aucune différence significative n’a été observée quant à 

la réactivité des monocytes excepté l’étalement des cellules, marqueur d’activation.  

Malgré ces légères différences entre les films minces de O-D-PHI et de HHHI, l’étude 

a montré que le recouvrement par ces deux polyuréthanes diminuait fortement et 

significativement l’activation de la coagulation, des monocytes et des macrophages comparés 

au CoCr nu, peu importe la formulation. L’activité du facteur tissulaire (FT), initiateur majeur 

de la voie extrinsèque de la coagulation, a été évaluée à la surface des monocytes à des temps 

courts (1h) et longs (24h) et était beaucoup plus importante sur le CoCr comparé aux films 

minces de O-D-PHI et HHHI, quel que soit le temps d’incubation. L’activité du facteur 

tissulaire (FT) à la surface des monocytes dès 1h peut être expliquée par le fait qu’il existe une 

petite quantité de FT intracellulaire déjà présent dans le monocyte [74] ou inactif dans la 

membrane [75]. Après activation du monocyte, le FT va être activé et exposé à la surface de la 

cellule. En parallèle, l’activation du monocyte via des récepteurs spécifiques va également 

induire la synthèse de FT. Cette synthèse fait intervenir le facteur de transcription NF-B. 

Lorsqu’il est dissocié de son inhibiteur, après phosphorylation de ce dernier, est transloqué du 

cytoplasme vers le noyau, et permet la transcription du gène qui code pour le FT. L’ARNm est 

synthétisé 1h à 2h après activation et la synthèse de la protéine peut se voir dès 4h [250]. Ce 

mécanisme explique donc l’activité tardive du FT observée à 24h. Des marquages de NF-B 

par immunofluorescence ont montré qu’il était beaucoup plus présent sur le CoCr comparé aux 

deux polyuréthanes ce qui implique une transcription du gène plus importante. Ces résultats 

impliquent donc une synthèse de novo de FT impliquant NF-B tandis que l‘activité de FT à la 

surface des monocytes dosé après seulement 1h de contact avec le CoCr implique une activation 

du FT déjà présent dans la membrane du monocyte. Ce mécanisme d’activation et l’expression 

du gène du FT pourraient néanmoins être approfondis. L’étude de l’expression d’ARNm par 

Q-PCR peut être envisagée afin de confirmer ces hypothèses. Il existe divers récepteurs (TNF-

R, TLR, IL1-R …) permettant de dissocier NF-B de son inhibiteur par phosphorylation 
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[251,252]. En bloquant certains récepteurs, il serait possible d’identifier par quel(s) récepteur(s) 

la synthèse de FT est initiée.  

Les macrophages arrivent rapidement sur le site d’implantation et jouent un rôle 

important dans l’intégration d’un biomatériau par le corps et la résolution de l’inflammation 

[253]. Les résultats de notre étude ont montré que, par rapport au CoCr nu, l’étalement des 

macrophages était beaucoup plus faible sur les films minces de polyuréthanes et que ceux-ci 

sécrétaient moins de cytokines pro-inflammatoires (TNF-α) mais autant de cytokines anti-

inflammatoires (IL-10). Ces données suggèrent que les macrophages semblent moins activés 

sur les polyuréthanes comparés au CoCr. Cependant, notre étude s’est limitée à quelques 

analyses, il serait intéressant d’aller plus loin dans la compréhension de l’activation des 

macrophages. Des travaux précédents ont étudié 2 types de supports : l’acier inoxydable 316 L 

et un alliage de magnésium biodégradable appelé JDBM-2. Ils ont montré que la surface 

biodégradable favorisait la fusion des macrophages en « foreign body giant cell » [254]. Dans 

notre étude, nous semblons observer ce phénomène sur le CoCr après 8 jours d’incubation. En 

effet, les macrophages sont joints les uns aux autres comme s’ils allaient fusionner entre eux 

pour former une cellule géante à corps étranger (« Foreign Body Giant Cell »).  

Il est bien connu que les macrophages sont capables de synthétiser et d’exprimer du FT [255], 

tout comme les monocytes, ceci pourrait être une piste intéressante pour examiner l’effet des 

films minces de polyuréthanes sur l’activation des macrophages à des temps plus longs comme 

8 ou 14 jours.  

Un autre paramètre important concernant l’état d’activation des macrophages est leur 

polarisation. Selon l’activation des macrophages par le microenvironnement en lien avec le 

biomatériau, ceux-ci peuvent se polariser vers un état pro-inflammatoire (M1) ou anti-

inflammatoire (M2) [180]. Cette polarisation sera déterminante pour le devenir du 

biomatériau. Une étude a montré que le processus de différenciation des monocytes en 

macrophages et leur polarisation dépendent des micro- et nano-structures présentes à la surface 

du polymère et de l’état d’activation des monocytes [256]. L’étude de la polarisation des 

macrophages sur nos différents support pourrait donc nous donner plus d’informations sur leur 

état d’activation et sur l’intégration du biomatériau. Cette étude pourrait être réalisée par des 

immunomarquages avec des marqueurs spécifiques de polarisation tels que CCR7, CD80 ou 

iNOS pour les macrophages de type M1 et CD36, CD209 ou arginase-1 pour les macrophages 

de types M2 [257,258]. 
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Le système du complément n’a pas été abordé dans cette étude mais joue un rôle 

important dans l’activation de la coagulation et l’inflammation et active notamment les 

monocytes et les neutrophiles [5,6]. Après incubation avec du PFP, les protéines adsorbées sur 

les différentes surfaces ont été quantifiées. Les résultats de spectrométrie de masse montrent 

que les quantités de complément C3, C4 et C8 adsorbées sur le CoCr sont plus importantes que 

sur les films minces de polyuréthanes. Ces résultats mériteraient d’être approfondis. Le dosage 

du complexe C5b-9 est souvent utilisé pour doser l’activation du complément [246] et pourrait 

donc donner des informations supplémentaires concernant les propriétés non-activantes des 

films minces de polyuréthanes comparé au CoCr. 

D’autres types cellulaires sont également importants dans les mécanismes de thrombose 

lié à l’implantation d’un biomatériau, et plus particulièrement des stents, tels que les plaquettes, 

les polynucléaires neutrophiles et les cellules endothéliales [6]. Les cellules endothéliales 

sont d’une importance particulière lorsqu’on s’intéresse aux stents. En effet, un retard de ré-

endothélialisation du stent ou un dysfonctionnement endothélial a souvent été constaté [104]. 

Une étude précédente a montré que le CoCr modifiait le phénotype anti-coagulant des cellules 

endothéliales saines en phénotype pro-coagulant [15]. Il serait donc intéressant d’étudier la 

capacité de ces polyuréthanes à permettre une endothélialisation du stent où le phénotype anti-

coagulant des cellules endothéliales serait conservé.  

La réactivité des plaquettes et des neutrophiles a rapidement été examinée lors de ce 

travail de thèse. Les résultats préliminaires semblent être intéressants. Des images de 

morphologie obtenues par microscopie à balayage (MEB) montrent une augmentation de 

l’adhésion des plaquettes au cours du temps sur le CoCr et les films minces de O-D-PHI et 

HHHI. Cependant, dès 30 min les plaquettes sont activées au contact du CoCr avec une 

présence importante de pseudopodes alors que les films minces de polyuréthane O-D-PHI et 

HHHI empêchent cette activation plaquettaire et ceci durant 8h (Annexe 2, Figure 1). Pour 

évaluer l’activation des plaquettes, un dosage du facteur 4 plaquettaire (PF4, Platelet Factor 

4) a été réalisé. Le PF4 est contenu dans les granules alphas et est libéré par les plaquettes après 

activation. Il induit la sécrétion de cytokines par les monocytes et facilite leur différenciation. 

Il inhibe également l’inactivation de la thrombine via l’héparine et l’anti-thrombine [259]. Les 

résultats montrent un relargage de PF4 par les plaquettes significativement plus important sur 

CoCr comparé au O-D-PHI et HHHI (Annexe 2, Figure 2) indiquant que le recouvrement du 

CoCr par un film mince de polyuréthanes est suffisant pour prévenir l’activation plaquettaire.  
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Concernant les neutrophiles, les images de MEB réalisées sur les différentes surfaces 

incubées avec des neutrophiles pendant 2h montrent qu’ils semblent beaucoup plus activés à la 

surface du CoCr avec des cellules beaucoup plus étalées et une présence de pseudopodes plus 

importante comparée aux films minces de polyuréthanes (Annexe 3, Figure 1). Cette 

activation des neutrophiles a également été évaluée par un dosage de l’activité élastase. 

L’élastase est contenue dans les granules primaires (azurophiles) des neutrophiles et libérée 

après activation, elle est capable de dégrader le TFPI, inhibiteur du FT [6]. L’activité élastase 

des neutrophiles est diminuée de 50% sur les films minces de O-D-PHI et HHHI comparé au 

CoCr (Annexe 3, Figure 2) confirmant la prévention de l’activation des neutrophiles par le 

recouvrement du CoCr avec le HHHI.  

Enfin, toutes les études de cette thèse ont été réalisées dans des conditions statiques. Il 

serait maintenant intéressant de passer sur un modèle dynamique sous flux pour se rapprocher 

des conditions in vivo où le flux sanguin peut modifier l’activation des cellules [260,261]. Une 

étude in vivo, dans un modèle animal, avec implantation d’un stent recouvert d’un film mince 

de polyuréthane serait également nécessaire afin de comparer avec les résultats obtenus in vitro 

et vérifier que les propriétés anti-inflammatoire et anti-thrombotique sont conservées. 

Cependant, cela nécessitera l’optimisation de la méthode de synthèse du polyuréthane. En 

effet, le protocole de synthèse utilise un initiateur de polymérisation par la chaleur, et cette 

polymérisation est lente (24h). Ceci ne pose aucun problème lorsque l’on travaille sur des 

surfaces 2D comme les disques de CoCr car la solution de polymère ne s’écoule pas et reste sur 

le disque jusqu’à polymérisation complète. En revanche, un stent, est une structure 3D qui 

nécessitera donc une polymérisation très rapide afin de figer la solution sur l’ensemble de la 

surface du stent et éviter l’écoulement de la solution de polymère. Pour cela, un autre initiateur 

de polymérisation devra être utilisé afin de réaliser une polymérisation rapide.  

Les travaux de cette thèse ont donc permis de mettre en évidence l’importance de 

la chimie intrinsèque des polyuréthanes sur la manière dont les protéines du sang vont 

s’adsorber. Grâce à l’utilisation d’un solvant spécifique (le tétrahydrofurane), il a été 

possible de mettre au point des films minces de polyuréthanes sur des substituts 

métalliques (CoCr). Les résultats démontrent clairement que le recouvrement du CoCr 

par les 2 matériaux à base de polyuréthane permet de réduire fortement le phénotype pro-

thrombotique et pro-inflammatoire des monocytes et des macrophages et empêche 

l’activation de la coagulation et la formation d’un réseau de fibrine en présence de sang 

total. Le CoCr est un métal de référence dans le domaine des dispositifs médicaux 
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cardiovasculaires qui est fortement sollicité pour la réalisation de prothèses 

endovasculaires. Son recouvrement par ces polyuréthanes, dont la synthèse est maitrisée 

(stabilité, maturation, épaisseur …), a permis d’améliorer son hémocompatibilité. Ces 

matériaux semblent donc très prometteurs et ouvrent des perspectives intéressantes pour 

des applications cliniques.
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I. Annex 1: Results related to Article 3 including unpublished O-D-

PHI coating 

 

Figures 

 

Figure 1: Cell morphology after 24h incubation at 37°C of whole blood on bare CoCr, CoCr 

coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. Representative images obtained by SEM are shown. 

n=3, triplicate with 3 different blood donors. Scale bar = 10 µm 
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Figure 2: Immunostaining after 24h incubation at 37°C of whole blood on bare CoCr, CoCr 

coated with HSA, O-D-PHI and HHHI. Representative images obtained by confocal 

microscopy are shown. Cell nuclei (blue), fibrin (green), platelets (red) and leukocytes 

(yellow). n=2, triplicate with 2 different blood donors, Scale bar = 50 µm. 
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Figure 3: Thrombin generation and TAT complexes in whole blood on bare CoCr, CoCr 

coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. A - B) Thrombin generation (CAT): Velocity after 1h of 

incubation (A) and Kinetic at 1h, 2h30, 5h and 16h of incubation at 37°C (B). n=2-4, 

triplicates with 2-4 different blood donors, Mean ± SD, ***p<0.001. C) Quantification 

(ELISA) of Thrombin/Antithrombin complexes in plasma after 1h or 5h of whole blood 

incubation at 37°C. n=6, triplicates with 6 different blood donors, Mean ± SD, **p < 0.01 

and *p < 0.05. 
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Figure 4: Morphology of isolated monocytes after 24h of incubation at 37°C on bare CoCr, 

CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. A) Representative images obtained by SEM are 

shown. n=3, triplicate with 3 different blood donors. Scale bars = 50 µm and 10 µm (inset). 

B) Measurement of surface area from SEM images. Each point represents the surface area of 

one monocyte. 18 images were measured per conditions. Mean ± SD. ***p < 0.001 and **p 

< 0.01. 
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Figure 5: Thrombin generation and TF activity of isolated monocytes incubated on bare 

CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. A - B) Thrombin generation (CAT): 

Velocity index (A) and Lagtime (B) after 24h of incubation at 37°C. n=6, triplicates with 6 

different blood donors, Mean ± SD, *p<0.05. C-D) TF activity after 1h of incubation (C) and 

Kinetic at 1h, 5h et 24h of incubation at 37°C (D). n=5, triplicates with 5 different blood 

donors, Mean ± SD. ***p < 0.001 and **p < 0.01. 
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Figure 6: A) Morphology of isolated macrophages after 8 days of incubation at 37°C on bare 

CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. A) Representative images obtained by 

SEM are shown. n=3, triplicate with 3 different blood donors. Scale bar = 50 µm. B) 

Measurement of surface area from SEM images. Each point represents the surface area of 

one monocyte. 18 images were measured per conditions. Mean ± SD. ***p < 0.001 and **p 

< 0.01.  
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Figure 7: Quantification (ELISA) of TNF-α and IL-10 in the 24h supernatant of monocytes 

(A-B) and macrophages (C-D) incubated on bare CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or 

HHHI. Results are normalized by cells quantity. n=6, duplicates with 6 different blood 

donors, Mean ± SEM, ***p<0.001, **p<0.01 and *p<0.05. 
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Figure 8: Principal components analysis (PCA) and compared relative abundance of specific 

proteins by mass spectrometry on the different surfaces (bare CoCr, CoCr coated with HSA, 

O-D-PHI or HHHI) after 2h of incubation of PPP. A) Graphical representations of the PCA 

results (principal components 1 and 2). B) Illustration of relative quantification for proteins 

fibrinogen alpha chain, beta chain and fibronectin and C) complement C3, complement C4, 

complement C8. The results are presented as mean ± SEM. CoCr was used as a reference 

material and considered as a 100%. n=3, duplicate with pool of 18 different blood donors. 

Mean ± SEM, ***p<0.001, **p<0.01 and *p<0.05. 
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Supplementary Figure S2: Quantification of hemolysis after 24h of whole blood incubation 

at 37°C on bare CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. n=3, triplicates with 3 

different blood donors. 
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Supplementary Figure S3: Immunostaining after 24h of incubation of whole blood at 37°C 

on bare CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. Representative images obtained 

by confocal microscopy are shown. Cell nuclei (blue), fibrin (green), platelets (red) and 

leukocytes (yellow). n=2, triplicate with 2 different blood donors, Scale bar = 50 µm. 
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Supplementary Figure S4: Thrombin generation in whole blood on bare CoCr, CoCr coated 

with HSA, O-D-PHI or HHHI. A) ETP after 1h of incubation and B) Kinetic at 1h, 2h30, 5h 

and 16h of incubation at 37°C. n=2-4, triplicates with 2-4 different blood donors, Mean ± SD, 

***p<0.001. 

 

 

Supplementary Figure S5: Quantification of monocytes (A) and macrophages (B) viability by 

LDH assay after 24h (monocytes) or 8 days (macrophages) of incubation at 37°C on bare 

CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. n=6, triplicates with 6 different blood 

donors. Mean ± SD. 
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Supplementary Figure S6: Thrombin generation in poor platelet plasma (PPP) incubated on 

bare CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. A) Velocity index and B) Lagtime 

after 24h of incubation at 37°C. n=6, triplicates with 6 different blood donors, Mean ± SD. 

 

 

Supplementary Figure S7: Immunostaining after 1h of incubation of isolated monocytes at 

37°C on bare CoCr, CoCr coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. Representative images 

obtained by confocal microscopy are shown. Cell nuclei (blue) and NF-B (orange). n=2, 

duplicate with 2 different blood donors, Scale bar = 10 µm. 
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II. Annex 2: Effect of polyurethane coatings on platelets reactivity  

 

Material and Methods 

Preparation of platelet-rich plasma (PRP): 

The platelet-rich plasma (PRP) was prepared from citrated blood (sodium citrate 0.129 M) using 

a centrifugation protocol. Whole blood was centrifuged at 120 g for 15 min. The PRP was then 

collected and the platelets concentration was adjusted to 2.106/mL with autologous platelet free 

plasma (PFP) prepared by a double centrifugation at 2500 g for 15 min at 20°C. 

Measurement of PF4 release 

Platelet factor 4 (PF4) levels in supernatants were assayed using an ELISA kit (R&D Systems, 

Abington, UK) according to the manufacturer’s instructions. The supernatants were collected 

then centrifuged at 1200g for 5 min before PF4 assay. 
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Figures 

 

 

Figure 1: Morphology of platelets after 30 min, 2h, 4h or 8h of incubation on CoCr, CoCr 

coated with HSA, O-D-PHI or HHHI. Representative images obtained by SEM are shown. 

n=3, triplicate with 3 different blood donors. Scale Bar = 10 µm 
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Figure 2: PF4 released by platelets after 4h of incubation on CoCr, CoCr coated with HSA, 

O-D-PHI or HHHI. n=6, duplicate with 6 different blood donors. Mean ± SD, *p < 0.05. 
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III. Annex 3: Effect of polyurethane coatings on neutrophils reactivity 

 

Material and Methods 

Human blood collection and neutrophil isolation 

Blood from healthy volunteers was drawn into siliconized VacutainerTM tubes (Becton 

Dickinson, Le Pont de Claix, France) containing ethylene diamine tetraacetic acid (EDTA). 

Neutrophil isolation was performed using the human MACSxpress® Neutrophil Isolation Kit 

(MiltenyiBiotec Inc, Paris, France) according to the manufacturer instructions. Isolated 

neutrophils (≥ 95% purity) were suspended at 3 x 106cell/mL in Endothelial basal medium 

(Promocell). 

 

Measurement of elastase activity of neutrophils 

Elastase activity was assessed by adding the substrate MeOSuc-Ala-Ala-Pro-Val-AMC 

(Millipore, East Midlands, United Kingdom, 16 μM final concentration) to samples and the 

liberation of fluorescent AMC was measured using a fluorescent microplate reader (Infinite 

M200 Pro, Tecan) 
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Figures 

 

Figure 1: Morphology of neutrophils after 2h of incubation on CoCr, CoCr coated with HSA, 

O-D-PHI or HHHI. Representative images obtained by SEM are shown. n=3, triplicate with 3 

different blood donors. Scale Bar = 10 µm 

 

 

Figure 2: Elastase activity of neutrophils after 2h of incubation on CoCr, CoCr coated with 

HSA, O-D-PHI or HHHI. CoCr was used as a reference material and considered as a 100%. 

n=3, triplicate with 3 different blood donors. Mean ± SD, ***p < 0.001. 
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Résumé 

 

La thrombose survenant après implantation d’un biomatériau en contact avec le sang est 

un problème majeur. L’utilisation de polymères comme supports pour les greffes vasculaires 

ou comme matériaux de recouvrement pour les endoprothèses vasculaires (stent) peut améliorer 

leur hémocompatibilité. C’est dans ce contexte que s’insère l’objectif global de cette thèse qui 

a porté sur l’étude de la biocompatibilité de polyuréthanes, appelés D-PHI (Dégradable-

Polar/Hydrophobic/Ionic). Pour cette étude, 2 formulations ont été développées, la formule 

originale appelé O-D-PHI et la formulation HHHI (High Hydrophobic, High Ionic). Elles sont 

constituées des mêmes monomères dont les ratios molaires varient, permettant ainsi de moduler 

les caractères polaires, ioniques et hydrophobes du matériau. L’influence de la chimie 

intrinsèque de ces matériaux sur l’adsorption et la disponibilité de séquences spécifiques de 

protéines plasmatiques (fibronectine et immunoglobuline G) ainsi sur l’activation des 

monocytes a été étudiée. Dans l’optique de recouvrement de stents, des films minces 

micrométrique de polyuréthanes ont été générés à la surface de cobalt chrome et une 

caractérisation de surface a été réalisée. L’adsorption et la disponibilité de séquences 

spécifiques de protéines plasmatiques impliquées dans l’inflammation et la coagulation ont 

ensuite été évaluées ainsi que la réactivité des cellules du sang. Les résultats ont montré que la 

formulation et l’épaisseur du film influencent l’adsorption et l’exposition de séquences 

spécifiques de protéines plasmatiques. En revanche, la réactivité des cellules du sang, 

l’activation de la coagulation et l’inflammation étaient réduites par la présence de films minces 

de polyuréthanes, quel que soit l’épaisseur du film et la formulation. 
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Abstract 

 

Thrombosis occurring after implantation of a biomaterial in contact with blood is a 

major problem. The use of polymers as supports for vascular grafts or as cover materials for 

stents may improve their hemocompatibility. It is in this context that the overall objective of 

this thesis is to study the biocompatibility of polyurethanes, called D-PHI (Degradable-Polar / 

Hydrophobic / Ionic). For this study, 2 formulations were developed, the original formula called 

O-D-PHI and the formulation HHHI (High Hydrophobic, High Ionic). They consist of the same 

monomers whose molar ratios vary, thus making it possible to modulate the polar, ionic and 

hydrophobic characteristics of the material. The influence of the intrinsic chemistry of these 

materials on the adsorption and availability of specific plasma protein sequences (fibronectin 

and immunoglobulin G) and in regards to the activation of monocytes has been studied. In order 

to covering stent, micrometric thin films of polyurethanes were generated at the surface of 

cobalt chrome and surface characterization was performed. The adsorption and availability of 

specific plasma protein sequences, involved in inflammation and coagulation, were then 

evaluated as well as the reactivity of blood cells. The results showed that the formulation and 

film thickness influence the adsorption and exposure of specific plasma protein sequences. In 

contrast, blood cell reactivity, coagulation activation, and inflammation were reduced by the 

presence of thin polyurethane films, regardless of film thickness and formulation. 
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