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Molécules 

AA : Acide acrylique 

AFA5,5: Acide formique/acide acétique 5:5 

AIBN: Azobisisobutyronitrile 

AMPS : Acide-2-acrylamido-2-méthylpropane sulfonique  

CA : Acétate de cellulose  

CFX : Ciprofloxacine 

CH3COOH : Acide acétique  

CHCl3 : Chloroforme 

CMC : carboxymethyl cellulose 

CS : Chitosan 

DCM : Dichlorométhane  

DDSA : Dodécényl succinique  

DMAc : N,N-diméthylacétamide  

DMAEMA : Méthacrylate de 2-(diméthylamino)éthyle 

DMF : Diméthylformamide 

EDA : Ethylène diamine 

EDC : 1-éthyle-3-(3-diméthylaminopropyl) carbodiimide 

ePTFE : Poly(tétrafluoroéthylène) expansé 

ETO : oxyde d’éthylène 

HCOOH: Acide formique  

HDMSO : Hexaméthylènedisiloxane 

NHS : N-hydroxysuccinimide 

MA : Acide malonique 

MEK : Méthyléthylcétone 

P4VP : Poly(4-vinylpyridine) 

PAA : Poly(acide acrylique) 

P(AMPS-co-AA) : Poly(acide-2-acrylamido-2-méthylpropane sulfonique-co- acide acrylique) 

PBC : Poly(butylène carbonate) 
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PBS : Polybutylène succinate 

PCL : Poly(ɛ-caprolactone) 

PDMAMS : Poly(diméthylaminométhyle styrène) 

PEG : Poly(éthylène glycol) 

PEO : Poly(oxyde d’éthylène) 

PES : Poly(éther sulfone) 

PET : Poly(éthylène téréphtalate) 

PEVA : Poly(éthylène-co-acétate de vinyle) 

PGA : Poly(acide glycolique) 

PHB : Polyhydroxybutyrate 

PLA : (Poly(acide lactique) 

PLGA : Poly[(acide-L-lactique)-co-glycolide] 

PLLA : Poly(acide-L-lactique) 

PMMA : Poly(méthacrylate de méthyle) 

PP : Propylène 

PPE : Poly(phénylènéthylène) 

PS : Polystyrène 

PTFE : Poly(tétrafluoroéthylène) non expansé 

PU : Polyuréthane 

PVA : Poly(alcool de vinyle) 

PVP : Poly(vinylpyrrolidone) 

TBAEMA : 2-(tert-butylaminoéthyle) 

TH : Chlorhydrate de tétracycline 

THF : Tétrahydrofurane 

Biologie 

αMEM : Milieu essentiel minimum de Eagle GIBCO® 

AINS : Anti-inflammatoires non-stéroïdiens 

AMPs : Antimicrobial peptides  

aPTT : Temps de céphaline activée 
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BMSCs : cellules souches osseuses mésenchymateuses 

CJMSCs : Cellules souches conjonctives mésenchymateuses  

HaCaTs : Kératinocytes immortels humains 

HUVECs : Cellules endothéliales de la veine ombilicale humaine 

MSC : Cellules souches mésenchymateuses 

NSCs : Cellules souches neuronales 

OECs : Cellules Olfactives engainantes  

PAIs : Activateurs plasminogènes 

PPP : Plasma pauvre en plaquettes  

PSCs : Cellules souches pluripotentes 

PT : Temps de prothrombine 

RC : Ringer cystéiné  

SARM : S.Aureus résistante à la Méticilline 

SMCs : Cellules musculaires lisses 

SVF : Sérum de veau fœtal  

TCPS : Plaque de puits en polystyrène  

tPA : Activateur tissulaire du plasminogène 

uPA : Activateur uro-plasminogène 

Techniques de caractérisations 

AFM : Microscope à force atomique  

ATR-FTIR : Infrarouge à transformée de Fourier en réflectance totale atténuée  

ATG : Analyses thermogravimétriques 

DSC : Calorimétrie différentielle à balayage  

EDX : Analyse dispersive en énergie  

MEB : Microscopie électronique à balayage  

MET : Microscope électronique à transmission  

RSM : Méthodologie de réponse de surface  

WCA : Angle de contact  

XPS : Spectroscopie photo-électronique 
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Divers 

AMPS max : Nanofibres de PCL greffées par l’AMPS dans les conditions maximales de plasma 

AMPS opt : Nanofibres de PCL greffées par l’AMPS dans les conditions optimales de plasma  

ANOVA : Analyse de variance  

APPJ : Jets plasma à pression atmosphérique  

DA-C : Distance aiguille-collecteur  

Dac 5/5: DCM/acétonitrile 5:5 

DBD : Décharge à barrière diélectrique  

DMFAe 5/5 : DMF/acétate d’éthyle 5:5 

FDA : Food and drug administration  

GAD : Décharge par arc glissant  

GAG : Glycosaminoglycane  

HAS : Haute autorité de santé 

LP CCP : Plasma basse pression par couplage capacitif 

NF : Nanofibres 

PIGP : Polymérisation greffante induite par plasma  

RFGD : Plasma de décharge luminescente radiofréquence  

TBAEMA max : Nanofibres de PCL greffées par le TBAEMA dans les conditions maximales de 

plasma 

TBAEMA opt : Nanofibres de PCL greffées par le TBAEMA dans les conditions optimales de plasma 

TBAEMA plus : Nanofibres de PCL greffées par le TBAEMA dans les conditions plus de plasma 

Tg : transition vitreuse  

TIPS : Séparation de phase induite thermiquement  

ULD : Décharge à barrière diélectrique ultraléger  

ULS : Spot plasma froid 

VIPS : Séparation de phase induite par la vaporisation  

VOCs : Composés organiques volatiles 
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Introduction générale     

 

De nos jours, la prévention des adhérences post-opératoires reste, avec la prévention des 

infections, un des objectifs principaux de la chirurgie intra-abdominale. Les conséquences de 

telles affections post-opératoires entrainent des effets négatifs pour le patient (temps de 

convalescence plus élevé, douleurs) mais aussi des dépenses de santé élevées.  

La chirurgie de hernie abdominale représente le deuxième type d’opération la plus 

fréquente avec plus de 20 millions d’interventions par an dans le monde1. Cette pathologie est 

caractérisée par le passage d’une partie des viscères à travers la paroi abdominale suite à 

l’apparition d’un orifice non-naturel (rupture d’une partie de la paroi abdominale) ou par le 

relâchement d’un orifice déjà existant. Dans de rares situations, la hernie abdominale ne 

nécessite pas d’opération mais dans la majorité des cas, il convient d’utiliser une barrière 

mécanique de manière à éviter les récidives. Cependant, comme toute opération, cette chirurgie 

comporte des risques de complications.  

Dans plus de la moitié des cas de traitement de la hernie (dépendant du site), des 

phénomènes d’adhérences ont lieu en raison de la formation anormale de bandes fibrineuses. 

Les stratégies utilisées à ce jour pour limiter la formation de ces bandes se fait par la mise en place 

d’une solution thérapeutique antiadhérente en addition à l’implantation du textile de réfection 

pariétal. Cependant, malgré leur efficacité, toutes ces techniques présentent des inconvénients 

et notamment celui de nécessiter une étape chirurgicale supplémentaire et tous les problèmes 

que cela peut induire2. Une autre solution de prévention a été envisagée dans la littérature avec 

le greffage d’enzyme directement sur l’implant de réfection pariétal mais le coût élevé des 

enzymes sur le marché rend l’industrialisation de ce procédé impossible3. Un autre procédé peut 

être envisagé en prenant en compte les études faites sur l’amélioration des propriétés 

biologiques des matériaux par traitement plasma froid basse pression4–6. En effet, en combinant 

l’utilisation de nanofibres, connues pour leurs propriétés biologiques7, et l’utilisation de 

molécules antiadhérentes greffable par plasma froid8, il est possible de donner des propriétés de 

contactes particulières à ces nanofibres.  

Des phénomènes d’infections prennent aussi place au cours des opérations de réfection 

pariétale. Ces infections peuvent mener à la nécessité de retrait de l’implant, ce qui augmente le 

risque de récurrence. Pour limiter ce phénomène, un agent prophylactique antibiotique, tel que 
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l’AluSpray®, est utilisé mais présente des effets secondaires et ne permet pas d’empêcher toutes 

les infections9. De la même manière que pour les adhérences, il est possible de combiner 

l’utilisation de matériaux nanofibreux avec la mise en place d’un traitement plasma froid pour 

greffer des molécules à propriétés antibiotiques.  

Le nombre de publications traitant du traitement plasma de nanofibres augmente de 

manière importante depuis le début du 21e siècle (Figure 1). Ce nombre montre l’intérêt 

grandissant de la combinaison de ces deux procédés dans différents domaines et notamment 

l’industrie biomédicale.  

 

Figure 1: Evolution du nombre de publications à propos du traitement plasma froid de nanofibres électrofilées (source: SciFinder, 
mots clés: Plasma electrospun, extrait le 07 octobre 2019). 

En raison de toutes ces données, le projet CAPSPIN a été focalisé vers l’utilisation de 

l’electrospinning de polymères suivi d’une fonctionnalisation par plasma froid. A titre de 

comparaison, une autre voie a été développée avec l’utilisation de la technique d’electrospinning 

coaxial, afin d’obtenir des nanofibres de type cœur-peau polymère biodégradable/polymères 

bioactifs (antiadhérent ou anti-infectieux). Deux laboratoires sont impliqués dans ce projet à 

savoir l’Unité Matériaux Et Transformations (UMET) de l’université de Lille et l’unité INSERM 

U1008 (Médicaments et Biomatériaux à libération contrôlée). 

Ce manuscrit est développé en trois grandes parties. Dans un premier point, une étude 

bibliographique a été menée et présente l’état de l’art des solutions antiadhérentes et anti-
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infectieuses utilisées dans le traitement de la hernie viscérale. Cette partie traitera aussi de l’état 

de l’art des matériaux nanofibreux traités par plasma froid et utilisés dans le domaine biomédical. 

Enfin, les deux voies du projet CAPSPIN seront décrites plus en détail.  La seconde partie de ce 

document traite des matériaux utilisés pour mener à bien ce projet ainsi que des différentes 

techniques de mise en forme et la caractérisation physico-chimique et biologique des matériaux. 

Enfin, la troisième partie correspond aux résultats obtenus avec une discussion critique de ces 

derniers. Un feuillet volant est aussi présent dans ce manuscrit pour aider à la compréhension 

des différentes voies ainsi que pour suivre plus clairement les résultats obtenus. Le manuscrit se 

termine par une conclusion générale du projet et présente les différentes perspectives envisagées 

à court et moyen terme.  
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I. Hernies abdominales 

La thématique de ce travail de thèse s’inscrit dans le traitement des hernies et dans 

l’amélioration de la qualité de vie des patients par la modification des solutions thérapeutiques 

actuelles pour ce type d’affection. Les différents types de hernies pouvant se produire au niveau 

abdominal et vont être présentés dans cette partie.  

I.a. Différents types de hernies 

La cavité abdominale est formée des muscles abdominaux et du péritoine décrit comme 

possédant deux feuillets différents : le feuillet viscéral en contact avec les viscères et le feuillet 

pariétal en contact avec les muscles de l’abdomen. Une hernie abdominale (Figure 2) se traduit 

par le passage d’une partie des viscères, entourée du péritoine, à travers un orifice naturel de la 

paroi abdominale (inguinal ou canal obturateur) ou suite à la formation d’un orifice non acquis 

(éventration). Les causes de la hernie peuvent être d’origine congénitale chez les nouveaux nés 

suite à la mauvaise fermeture du canal péritonéo-vaginal, ou bien elle peut se former de façon 

pathologique suite à un effort important, répété ou encore en cas d’obésité.  

 

Figure 2: Représentation schématique de la hernie10 
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La littérature recense plus de 20 millions de procédures de soin de hernie abdominale par 

an dans le monde11 avec plus de 700.000 cas aux États-Unis12 contre 140.000 en France13. Ces 

hernies abdominales peuvent être localisées dans différentes zones de la paroi abdominale 

(Figure 3) et leur fréquence d’occurrence chez les patients dépend de la localisation. Les hernies 

viscérales, suivant leur localisation, peuvent mener à plusieurs pathologies comme des 

étranglements, des obstructions intestinales, des cas d’infertilité ou encore des fistules. Le 

classement des fréquences d’apparition des hernies en fonction de la zone reste très discuté 

aujourd’hui. Cependant, toutes les études montrent que la hernie inguinale reste la plus 

fréquente. Une étude de 2011 publiée par Dabbas et al. permet d’obtenir le classement des 

fréquences suivant : inguinale, ombilicale, épigastrique, incisionnelle puis fémorale14.  

 

Figure 3: Sites de hernies les plus fréquentes15 

 Inguinale 

La hernie inguinale est une protubérance qui se forme au niveau de l’aine entre le muscle 

de l’abdomen et de la cuisse. Elle représente le passage des intestins à travers l’orifice inguinal 

ou à travers un orifice apparu par rupture de la paroi abdominale. Elle est la plus répandue, avec 

plus de 70% des cas de hernies abdominales entre 1985 et 200814 et la fréquence d’apparition est 

plus importante chez les hommes que chez les femmes, avec 27% de risques à long terme chez 

l’homme contre 3% chez la femme11. 

Il est possible de classer les hernies inguinales en deux sous-types : les hernies inguinales 

directes et indirectes. Les hernies inguinales directes sont plus fréquentes chez les personnes 

âgées ou pour les patients ayant une prise/perte de poids très rapide. Elles représentent un 

affaiblissement de la paroi abdominale suite à différents efforts (répétés, importants ou toux 
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intenses). L’extériorisation du sac viscéral se fait à travers la paroi postérieure du canal inguinal 

par un trajet direct d’avant en arrière (Figure 4). Dans le cas des hernies inguinales indirectes, 

aussi appelées oblique-externes, celles-ci peuvent avoir lieu à tout âge, mais pour des raisons 

différentes. Pour les jeunes patients, l’apparition de ce type de hernies est liée à l’existence depuis 

la naissance (ou à la réouverture) d’un canal permettant le lien entre la cavité abdominale et les 

bourses testiculaires, pour les hommes, et par le canal péritonéo-vaginal, pour les femmes, alors 

que pour les personnes âgées, l’apparition se fait pour les mêmes raisons que les hernies directes. 

L’extériorisation se fait par le passage du sac viscéral à travers l’anneau inguinal en suivant le 

cordon spermatique et ce par un trajet oblique d’arrière en avant et de dehors en dedans (Figure 

4)16.   

Figure 4: Différents types de hernie suivant la localisation16 

 Ombilicale 

  La hernie ombilicale est plus fréquente chez l’enfant que chez l’adulte. Dans le cas de 

l’adulte, elle se traduit par une bosse qui se forme au niveau du nombril de la même façon que 

chaque type de hernie pour sa propre zone d’affectation. Chez l’enfant, elle est notamment due 

à un défaut de fermeture de l’orifice ombilical et peut se refermer naturellement au cours des 
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premières années de vie. Cette hernie est définie dans la littérature comme se situant à moins de 

3 cm du nombril et se trouve être la deuxième plus fréquente des hernies abdominales 17. Les 

hernies ombilicales de petite taille (< 2 cm) ne mènent souvent pas à des symptômes graves 

(inconfort généralement) contrairement aux hernies de grande taille (> 4 cm) qui mènent 

notamment à des étranglements18.  

 Epigastrique 

La hernie épigastrique, aussi appelée hernie de la ligne blanche, est plus rare chez les 

patients (1,6 à 3,6%) et peut être notamment due à des efforts physiques importants causant une 

hyperpression abdominale19. Elle est localisée entre le nombril et le processus xiphoïde (se situant 

à la partie inférieure du sternum). La plupart des hernies épigastriques sont rencontrées au cours 

de la vie du patient, même si dans de rares cas, elles peuvent avoir lieu à la naissance et être 

accentuées par un effort excessif. Ce type de hernie n’est pas plus fréquent chez les hommes que 

chez les femmes, mais son apparition moyenne diffère un peu suivant les âges (51-70 ans pour 

les femmes contre 41-50 ans pour les hommes)20.  

 Incisionnelle  

Contrairement aux types de hernies décrites précédemment, la hernie incisionnelle ne 

peut pas être congénitale ou pathologique. Elle peut avoir lieu suite à une chirurgie ouverte au 

niveau de l’abdomen, comme la laparotomie, et se comporte comme une récurrence de hernie, 

ou par accident suite à une blessure à l’arme blanche. Les risques de récurrence de hernie suite à 

une opération ouverte sont de 15% environ, mais cette proportion peut varier suivant plusieurs 

facteurs comme l’âge du patient, les autres pathologies et donc les traitements liés ou encore le 

surpoids21. 

 Fémorale 

La hernie fémorale, aussi appelée crurale, est plus rare que celles décrites précédemment 

et se trouve être quatre fois plus fréquente chez les femmes que chez les hommes, et plus souvent 

chez le nourrisson ou les personnes âgées22. Elle se développe au niveau de l’aine et représente 

un passage des viscères à travers le canal fémoral suite aux mêmes causes que les autres types 

de hernies (obésité, grossesse, efforts etc…) (Figure 4). 
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 Autres hernies 

Il existe d’autres hernies qui se développent beaucoup plus rarement chez les patients. 

Parmi elles, il est possible de citer la hernie du sillon latéral de l’abdomen, aussi appelée hernie 

de Spiegel, qui est une rupture de la ligne Spiegel (zone de faiblesse) se situant entre le muscle 

oblique externe et le muscle grand droit. Le diagnostic de ce type de hernie, notamment pour les 

petits orifices herniaires, est plus complexe que son traitement étant donné que le symptôme le 

plus remarquable est la douleur, variable suivant les patients, et qui n’est pas propre à ce type de 

hernie23. Un autre type de hernie, rare mais notable, est la hernie obturatrice qui représente 

moins de 1% de tous les cas de hernies et touche essentiellement les femmes âgées24. Tout 

comme la hernie inguinale et fémorale, la hernie obturatrice se situe au niveau de l’aine mais elle 

représente le passage des intestins à travers l’orifice obturateur, ce qui cause des douleurs par 

pression sur le nerf obturateur. Enfin, il est aussi intéressant de parler de la hernie 

diaphragmatique qui a lieu, dans la plupart des cas, avant la naissance au moment du 

développement embryonnaire. En effet, ce type de hernie est généralement congénital et est 

caractérisé par une formation incomplète du diaphragme, ce qui entraîne une remontée des 

organes abdominaux vers la cage thoracique. Ceci aura pour effet de gêner le développement des 

poumons et est détectable à la deuxième échographie obligatoire. Il existe deux types de hernie 

diaphragmatique, qui diffèrent par leur zone d’effet et par leur fréquence : la plus fréquente (80% 

des cas), la hernie de Bochdalek qui se fait au niveau arrière-gauche le plus souvent du 

diaphragme et qui mène à des malformations de plusieurs types (cardiaques, digestives, 

neurologiques …) ; et la hernie de Morgagni, plus rare, qui se fait en position avant-droite 

(derrière le sternum), et dont la reconstruction est plus favorable. Ce type de hernie congénitale 

représente une naissance sur 2000 et est généralement associé à une anomalie chromosomique 

(40% des cas)25.  Dans de plus rares cas, la hernie diaphragmatique peut avoir lieu chez l’adulte à 

la suite d’un traumatisme brutal.  

 En raison de leurs nombreuses origines, de leurs fréquences et de leurs conséquences, les 

hernies doivent être soignées pour éviter toute pathologie supplémentaire aux patients. Malgré 

leurs origines très variables, le traitement de la hernie, quel que soit le type, suit le même mode 
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opératoire par pose ou non d’un implant. Ainsi, le traitement de la hernie inguinale sera 

principalement décrit par la suite.  

I.b. Implants et complications post-opératoires 

Une hernie inguinale ne nécessite pas obligatoirement une chirurgie. En effet, certaines 

de ces hernies sont dites réductibles, car l’orifice inguinal formé ne permet pas aux viscères de 

traverser suffisamment et donc de mener à des obstructions ou des étranglements. Dans ce cas 

une simple manipulation est nécessaire. Cependant, le traitement de la hernie inguinale non 

réductible (qui peut mener à des complications) se fait par voie chirurgicale. La réfection de hernie 

est la chirurgie la plus commune en chirurgie générale et représente 140.000 cas par an en 

France26,27. 

I.b.i. Traitement de la hernie 

Il existe deux grands types d’opérations chirurgicales pour traiter la hernie inguinale. La 

première, la laparotomie, est une technique invasive qui consiste à ouvrir l’abdomen au niveau 

de la hernie et à placer un implant de réfection pariétale avant de refermer. La deuxième 

technique, appelée laparoscopie (ou cœlioscopie), est une technique mini-invasive consistant en 

trois incisions dans l’abdomen dans le but d’insérer la prothèse pariétale. Un des orifices créés 

durant cette opération sert à insérer une caméra optique (laparoscope), et les deux autres pour 

des outils chirurgicaux. Cette dernière technique est de plus en plus utilisée, comparée à la 

laparotomie, pour plusieurs raisons : esthétique (cicatrice moins importante), confort (diminue 

les douleurs et les effets sur le transit après l’opération) et chirurgicale (réduit les risques 

d’éventration et le temps d’opération).  

Dans tous les cas d’opérations de hernies, la pose d’un implant viscéral est nécessaire pour 

apporter un renfort mécanique à la paroi abdominale au niveau de l’orifice herniaire. D’après une 

étude de la Haute Autorité de Santé (HAS), le taux de récidive des hernies inguinales ou crurales 

serait de 13% sans la pose d’un implant contre 1,5% si un implant est utilisé. De même, pour les 

hernies ombilicales, abdominales ou les éventrations, le taux de récidive de 11 à 63 % sans la pose 

de l’implant passerait à 0 à 32 % si un implant est appliqué28. Il existe deux types de poses de 

l’implant de réfection pariétale, à savoir intra- et extra-péritonéale (Figure 5). Ces deux 

techniques possèdent leurs avantages et leurs inconvénients. En effet, la pose de l’implant extra-
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péritonéal est facile, mais la fixation doit être solide étant donné que la pression exercée par la 

paroi abdominale sur cet implant tend à le séparer de son lieu de fixation. Pour cette technique, 

de nombreux points de sutures sont nécessaires et peuvent causer des gênes pour le patient. Au 

contraire, l’implant posé en intra-péritonéal a l’avantage d’être maintenu par la pression du 

péritoine contre la paroi abdominale, mais a l’inconvénient d’être plus difficile à poser29.  

 

Figure 5: Deux poses différentes de l'implant de réfection pariétal : (à gauche) extra-péritonéale; (à droite) intra-péritonéale. en 
vert : l'implant; en bleu: le péritoine; les flèches noires représentent la force appliquée par les viscères et le péritoine sur 

l’implant29. 

Dans le cas des poses intra-péritonéales, les implants sont fixés sur les viscères de 

plusieurs manières : à l’aide de fils, d’agrafes résorbables ou non (Figure 6), ou alors par la 

pulvérisation d’un adhésif chirurgical30. Malgré leur nécessité, toutes ces méthodes de fixation de 

l’implant présentent des inconvénients étant donné que l’implant doit rester en place (problème 

dans le cas des fixations résorbables), mais aussi parce que les agrafes peuvent causer des 

traumas et des adhérences secondaires, et parce que les colles posent des problèmes de 

manipulations (dosages, applications…). 

 

Figure 6: (a) Agrafe résorbable SorbaFixTM; (b) Agrafe non-résorbable ProTackTM; (c) Représentation schématique de la méthode 

de fixation de l'implant de hernie par des vis chirurgicales30 
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La forme de l’implant est variable, et l’HAS classe ces formes en trois différentes 

catégories : les implants plans, les implants bifaciaux et les implants préformés (Figure 7)28. Il est 

important de noter que les implants préformés peuvent être plans, bifaciaux (Figure 7d) ou non 

(Figure 7b), ou en 3 dimensions et la forme est choisie en fonction du type de hernie à soigner. 

Parmi les implants 3D, il est possible de citer la forme de dôme (Figure 7c) pour la hernie 

diaphragmatique, la forme plane entaillée pour la technique de Lichtenstein (Figure 7a) ou les 

formes anatomiques qui épousent la forme de la zone atteinte par la hernie.  

 

Figure 7: (a) implant pariétal préformé pour la technique de Lichtenstein ; (b) implant pariétal plan ; (c) implant pariétal 

préformé en dôme pour la hernie diaphragmatique ; (d) implant pariétal bifacial28 

Cependant, chacune des catégories citées précédemment peut être subdivisée par la suite 

en fonction des propriétés de chacune (résistance, maillage, porosité …). En effet, tous ces 

implants de réfection pariétale doivent suivre un cahier des charges pour pouvoir être implantés : 

le matériau utilisé, donc l’implant lui-même, doit être chimiquement inerte, maniable, peu 

coûteux, cliniquement perceptible et ne pas déclencher de réaction (allergies, inflammations ou 

carcinogènes). Au-delà de ces caractéristiques essentielles, la texture du matériau est aussi très 

importante. En effet, il doit posséder un comportement physique acceptable à long terme pour 

continuer à jouer son rôle de barrière mécanique. La porosité du matériau doit être au minimum 
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de 75 µm pour permettre à la fois l’infiltration des macrophages et des fibroblastes mais aussi la 

néovascularisation. Sa résistance doit être supérieure à celle de la paroi abdominale et doit donc 

dépasser les 180 mmHg. Enfin, sa taille doit être adaptée à l’orifice herniaire (avec un offset de 5 

cm dans chaque axe en raison du rétrécissement (« shrinkage ») de l’implant). Par ailleurs, les 

matériaux utilisés pour ces implants peuvent être résorbables, non-résorbables ou un mélange 

des deux31. Dans le cas des implants totalement résorbables, leur utilisation est plutôt rare 

notamment en raison du fait que leur action de barrière ne se fera pas à très long terme (reste de 

la vie du patient). Concernant les matériaux non-résorbables, il s’agit le plus souvent de 

polypropylène (PP), et plus rarement de poly(éthylène téréphtalate) (PET), de 

poly(tétrafluoroéthylène) expansé ou non (ePTFE et PTFE). Les matériaux résorbables sont 

généralement utilisés en combinaison avec les matériaux non-résorbables et sont le plus souvent 

des polyesters, comme le poly(acide glycolique) (PGA), le poly(acide lactique) (PLA) ou des 

copolymères de ces derniers. Il est aussi possible de fonctionnaliser l’implant pour lui apporter 

des propriétés biologiques supplémentaires pour éviter notamment les risques post-opératoires 

qui seront décrits ci-après, mais aussi pour éviter l’utilisation de méthodes de fixation, comme 

c’est le cas par exemple de Glucamesh® qui est couvert d’une colle naturelle (β-D-glucane)32.  

Au-delà du renfort mécanique de la paroi abdominale apporté par l’implant de réfection 

pariétal, il est important de s’intéresser aux risques post-opératoires engendrés par ces derniers. 

Le risque post-opératoire le plus fréquemment observé chez les patients qui ont subi une 

opération suivie d’une pose d’implant viscéral est le phénomène d’adhérence post-opératoire. Il 

existe aussi des risques d’infections, qui sont plus rares mais non négligeables en raison du grand 

nombre d’opérations pratiquées. 

 

I.b.ii. Adhérences post-opératoires (douleurs et mécanisme) 

Les adhérences post-opératoires apparaissent dans 50 à 100% des cas d’opérations intra-

abdominales et mènent à de nombreuses pathologies telles que des cas d’infertilité, 

d’obstruction intestinale, d’étranglement et de douleurs33. Une étude sur 1000 patients a montré 

que, à la suite d’une opération intra-abdominale par incision médiane (chirurgie ouverte), 72% 

des patients ont présenté des adhérences intra-abdominales et 20% des adhérences viscérales. 
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En comparaison, pour les patients ayant subi une coelioscopie, 19,7% d’entre eux ont présenté 

des adhérences intra-abdominales et 5,2% des adhérences viscérales. Ceci montre que le type de 

chirurgie utilisée influence grandement le taux d’adhérences post-opératoires34. Il est aussi 

intéressant de remarquer que, dans la même étude, il a été prouvé que plus le nombre 

d’opérations antérieures subies par le patient est élevé, plus le taux d’adhérences l’est aussi. De 

plus, ces risques post-opératoires mènent à de lourdes dépenses de santé (60 à 600 millions de 

dollars par an) notamment en raison des cas de réinterventions35.  

Le phénomène d’adhérence post-opératoire se traduit par la formation de bandes 

fibrineuses denses qui peuvent obstruer les viscères de façon partielle ou totale. Ces adhérences 

peuvent aussi se créer entre les viscères et les organes proches. Notamment, dans le cas de la 

femme, avec les organes reproducteurs et ainsi déformer ou boucher les trompes de Fallope, ce 

qui mène en premier lieu à des douleurs mais aussi à des cas d’infertilité. 

Suivant la taille de l’obstruction des viscères, une chirurgie n’est pas forcément nécessaire 

pour soigner les adhérences post-opératoires. En effet, pour de petites obstructions, il est 

possible de combattre les adhérences, et donc ces obstructions intestinales, par hydratation 

intraveineuse ou par aspiration gastrique par voie nasale par exemple. Pour les obstructions 

gastriques de plus grande taille, il est nécessaire de réaliser une chirurgie très coûteuse, 

notamment en vue du nombre d’opérations, et qui cause une importante morbi-mortalité36.   

L’origine de ces adhérences intra-abdominales a longtemps été inconnue et de 

nombreuses hypothèses ont été avancées. Les premières études ont montré une origine 

bactériologique de ce phénomène37. Cette théorie a ensuite été abandonnée pour laisser place à 

diverses origines possibles telles que immunologique, suite à un trauma chirurgical et bien 

d’autres38. De nos jours, c’est la voie fibrinolytique qui est préférée pour expliquer ce phénomène, 

et de nombreuses études se focalisent sur la compréhension de ce mécanisme. Le mécanisme 

décrit à ce jour est assez complexe39, il est décrit de manière simplifiée en Figure 840.  
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Figure 8: Schéma chronologique simplifié de la formation d'adhérences intra-abdominales40 

Lorsque le péritoine, constitué de cellules mésothéliales, est blessé, par une incision par 

exemple lors de l’opération chirurgicale, cela entraine l’activation et la migration des 

macrophages du péritoine vers le tissu lymphoïde gastro-intestinal. En parallèle, les fibroblastes, 

les plaquettes (par la cascade de coagulation) et les chimio-attractants (thrombine et plasmine) 

sont activés pour le soin et la régénération des tissus. Les macrophages provenant du péritoine, 

ayant migré, vont permettre l’expression du récepteur P sélectine et se lier au ligand 1 de la 

glycoprotéine P sélectine. Ce dernier phénomène va entrainer l’attraction et l’activation des 

macrophages au site de la blessure, puis le recrutement des mastocytes qui vont permettre le 

relargage d’histamines et de kinines vasoactives. Ces relargages vont causer une augmentation 

de la perméabilité capillaire et ainsi la formation d’un exsudat de fibrine. Ce dernier couvre la 

partie extérieure des viscères et va donc former des adhérences avec les organes proches. En 

parallèle, la blessure des vaisseaux sanguins va activer les cellules endothéliales et causer 
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l’augmentation de fibrinogènes et de relargage de chimiokines. Cette première grande partie du 

phénomène a lieu dans les 3 à 4 heures après la blessure. Les protéines présentes vont ensuite 

servir d’échafaudage pour la migration cellulaire et la formation d’une matrice fibrineuse, qui 

engendrera le début de la fibrinolyse. Cette dernière a lieu lors de l’interaction de 2 enzymes qui 

s’expriment au moment de la blessure : l’activateur tissulaire du plasminogène (tPA) et 

l’activateur uro-plasminogène (uPA). Ces dernières sont responsables de la dégradation de la 

fibrine et empêchent donc les adhérences. Pendant une homéostase classique, les inhibiteurs 1 

et 2 des activateurs plasminogènes (PAIs) contrebalancent la dégradation de la fibrine pour 

favoriser la réparation du tissu. Ce phénomène se produit dans les 5 à 7 jours après l’opération. 

Dans le cas contraire, la reconstruction ne se fait pas correctement du fait de la surexpression de 

ces inhibiteurs, ce qui mène à une organisation de la matrice fibrineuse suivie d’une angiogenèse, 

un afflux de fibroblastes et la synthèse de collagènes, résultant ainsi dans la formation 

d’adhérences fibrineuses39. Ce phénomène est résumé en Figure 941.  

 

Figure 9: Schéma du phénomène de formation de fibrine41 

I.b.iii. Infections 

Les infections nosocomiales affectent 7 à 8% des patients opérés d’une hernie par 

chirurgie ouverte et 1 à 2% des patients opérés par laparoscopie42. Ces infections se traduisent 

par une réponse inflammatoire du corps sous la forme de signes locaux (chaleur, douleur …) et/ou 

généraux (fièvre, chute de pression sanguine …). Il existe deux origines possibles à l’infection. Une 
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origine endogène qui implique que la bactérie provient du patient (de sa peau notamment) et qui 

peut être évitée par une bonne asepsie. La deuxième origine est exogène, qui provient de 

l’extérieur du corps. Cette infection peut se faire par contact (peau …), par gouttelettes (lors de 

toux ou de paroles) ou par aérosols (suspension des bactéries dans l’air)43.  

Concernant la hernie viscérale et son traitement, l’utilisation de filets a permis de réduire 

considérablement les récurrences44 et les infections de la plaie faites lors de l’opération45, mais 

démontre encore dans certains cas une réaction inflammatoire du corps après leur mise en place, 

liée à la présence d’un corps étranger. Plusieurs études montrent que cette réaction est due à 

une infection au niveau viscéral46. En ce sens, Ioannis et al. ont montré qu’un filet de hernie 

viscérale en PP présente toujours une vulnérabilité à une inoculation bactérienne, dans leur cas 

E. coli, et ce même après un an de pose de l’implant. Cette vulnérabilité est beaucoup plus faible 

dans le cas où aucun implant n’est utilisé. Il est intéressant de noter que, quelle que soit la zone 

de mise en place de l’implant, intra- ou extra-péritonéale, la vulnérabilité est similaire47.   

Le taux d’infections dû à l’implantation du filet de hernie dépend de 2 facteurs principaux : 

le type d’implant et la localisation de la hernie. En effet, Leber et al. ont montré que, dans le cas 

d’une hernie incisionnelle, l’utilisation d’un filet de polyester multi-filamentaire (Mersilene®) 

mène à un taux d’infections de l’ordre de 16% des patients contre 6% pour un PP mono-

filamentaire (Marlex®) et aucune infection pour un PP double-filamentaire (Prolene®) ou un 

ePTFE (Gore-Tex®)48. Ils ont aussi démontré que le temps médian d’apparition des infections 

après une pose de filet est de 6 mois. Par ailleurs, Kingsnorth et al. ont observé que suivant le 

type de hernie soignée (abdominale, étranglée ou non etc…), le taux d’infections pouvait varier 

de 0 à 6%, ce qui démontre la nécessité de trouver des solutions visant à limiter ce type de risques 

post-opératoires11.  

 

I.c. Solutions thérapeutiques des adhérences post-opératoires 

I.c.i. Etat de l’art des solutions anti-adhérentes 

Concernant le traitement de la hernie inguinale, il est important de limiter les effets post-

opératoires qui peuvent survenir afin d’améliorer la qualité de vie des patients d’une part, mais 

aussi afin de limiter les dépenses de santé que cela génère. A ce jour, deux grandes familles de 
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solutions thérapeutiques sont envisagées pour la prévention des adhérences post-opératoires : 

les agents pharmacologiques et les dispositifs barrières (barrières mécaniques, instillations 

péritonéales et hydrogels) (Figure 10).  

 

Figure 10: Les 2 grandes familles de solutions antiadhérentes 

I.c.ii. Agents pharmaceutiques  

De nos jours, plusieurs familles d’agents pharmacologiques ont été étudiées pour la 

prévention des adhérences post-opératoires. On peut citer les anti-inflammatoires non-

stéroïdiens (AINS), les corticoïdes, les anticoagulants, les agents fibrinolytiques et les 

antihistaminiques2. Chacune de ces familles de molécules vise à agir sur une des étapes du 

processus de formation des adhérences décrit précédemment. Cependant, les processus de 

formation des adhérences sont aussi responsables de la cicatrisation, et donc de la réparation de 

la zone traumatique (inflammation et dépôt de fibrine). De plus, un autre problème se pose, à 
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savoir la disponibilité du principe actif dans la zone du trauma. En effet, lors d’une opération, il y 

a formation d’aires ischémiques au niveau de la blessure, dans lesquelles le flux sanguin est limité. 

Ainsi, l’acheminement d’une quantité suffisante de principe actif au niveau local peut s’avérer 

difficile. Une analyse de la littérature réalisée par Davey et al. permet une vision globale de l’effet 

de ces différentes familles de molécules sur ces événements post-opératoires49. En premier lieu, 

les AINS inhibent la production de certains facteurs pré-inflammatoires ce qui a démontré de bons 

résultats durant les tests in vivo, mais aucun effet notable sur les adhérences dans le cas des essais 

cliniques. Concernant les corticoïdes, ils ont montré une efficacité dans la prévention des 

adhérences mais réduisent aussi la réponse immunitaire, ce qui augmente les risques d’infections. 

Enfin, les anticoagulants, comme l’héparine, ou les agents fibrinolytiques, comme la 

streptokinase, ont démontré une bonne capacité anti-adhérentes chez les rats avec une limitation 

de la coagulation et donc du dépôt de fibrines. Cependant, des risques importants d’hémorragie, 

et donc de ralentissement de cicatrisation, ont été observés lors des essais chez l’homme. De 

nombreuses études sont encore à réaliser pour permettre l’utilisation d’agents pharmaceutiques 

pour la prévention des adhérences, comme c’est le cas aussi pour les antihistaminiques. De plus, 

il est nécessaire de prendre en compte, dans ces études, à la fois le rapport bénéfices/risques, 

mais aussi le rapport coûts/bénéfices. Parallèlement, une revue systématique, par Gaity et al., 

parue en 2014, a montré que les agents pharmacologiques ne présentent aucun effet anti-

adhérent dans le cas de chirurgie pelvienne chez la femme50.  

I.c.iii. Instillations péritonéales 

L’instillation péritonéale permet de créer une barrière liquide entre les tissus lésés, pour 

éviter le dépôt de fibrine au cours du processus de cicatrisation, par instillation d’une grande 

quantité de liquide (environ 1 litre) dans la cavité péritonéale, après la pose de l’implant et avant 

la fermeture de la paroi abdominale. Cette technique est aussi appelée hydroflotation. L’avantage 

prédominant de cette technique est qu’elle permet de couvrir une zone large autour du site 

traumatique et donc d’empêcher les adhérences locales et proches. De nombreuses solutions ont 

été utilisées dans ce but, comme le sérum physiologique par exemple, mais sont absorbées en 

moins de 24 h par l’organisme2. Or, le processus d’adhérence a lieu dans les 3 à 5 jours après 

l’opération, ce qui fait de ces solutions d’instillat de mauvais candidats pour la prévention des 
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adhérences post-opératoires. D’autres agents liquides ont été développés par la suite. Malgré le 

manque d’efficacité ou de tolérance de certains de ces agents, comme les phospholipides, les 

solutions de polysaccharides (Hyskon®) ou les dérivés d’acides hyaluroniques (Intergel®, 

Sepracoat®), d’autres ont montré de bons résultats51. En effet, Adept® (Baxter BioSurgery, USA), 

une solution d’icodextrines à 4%, a montré une réduction significative du taux d’adhérences pour 

les patients 4 à 8 semaines après une laparoscopie comparée à une solution d’instillation 

classique52. Aujourd’hui, elle reste la seule solution intra-péritonéale autorisée en France pour la 

prévention des adhérences.  

I.c.iv. Hydrogels 

Les hydrogels, ou gels barrières, sont déposés directement sur l’implant de réfection 

pariétal avant fermeture de la paroi abdominale afin de permettre de créer une barrière entre les 

tissus de la zone de trauma. Ils sont spécifiques au site d’implantation, c’est-à-dire qu’ils 

permettent d’éviter l’adhérence aux tissus proches. Dans ce sens, cela permet de parer au 

problème des agents thérapeutiques dont l’effet n’est pas localisé. Cependant, un inconvénient 

important de ces gels est que les adhérences n’ont pas lieu seulement au niveau des tissus lésés 

mais aussi sur les tissus voisins, problème qui n’est pas rencontré dans le cas des instillations 

péritonéales. Plusieurs gels ont été développés comme Spray Gel® (Confluent Surgical, USA), 

Coseal® (Baxter BioSurgery, USA) et Hyalobarrier® (Nordic Pharma, France) parmi d’autres2. Spray 

Gel® est constitué de poly(oxyde d’éthylène) (PEO), et est administré par vaporisation sur la zone 

à traiter. Peu d’études ont été faites sur cet hydrogel, mais les résultats obtenus jusqu’à 

maintenant sont prometteurs pour une application de réduction des adhérences post-

opératoires, avec des réductions du taux d’adhérences jusqu’à 3,6 fois plus importantes que dans 

le cas de patients seulement opérés sans utilisation de solutions antiadhérentielles53,54. Coseal®, 

quant à lui, possède une structure proche de Spray Gel® mais avec une structure isomérique du 

PEO différente. Ce gel est déjà prescrit pour la prévention des adhérences cardiaques55. Enfin, 

dans le cas de Hyalobarrier®, qui est un film hydrogel constitué d’acide hyaluronique réticulé 

résorbable en quelques jours, la littérature montre une réduction de la sévérité des adhérences 

chez les patients mais pas de la fréquence de ces dernières pour des laparoscopies 
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gynécologiques56. En dehors des problèmes de localisation de l’effet anti-adhérent des gels, il est 

important de noter que la maniabilité de ces derniers est aussi assez complexe pour la plupart.  

I.c.v. Barrières mécaniques 

Les barrières mécaniques utilisées pour la prévention des adhérences sont, pour la 

plupart, biorésorbables, spécifiques au site, et sont, comme les hydrogels, à implanter en même 

temps que le filet de traitement de hernie. Parmi ces barrières, il est intéressant de citer 

Seprafilm® (Genzyme, USA) qui est un film d’acide hyaluronique et de carboxyméthyle cellulose 

(CMC) et qui, en contact avec le fluide corporel se transforme en gel en 24h. Son élimination se 

fait en moins de 30 jours par l’organisme. Cependant, cette membrane est très difficile à 

manipuler par le chirurgien, car aucun contact avec des tissus hors de la zone de trauma ne doit 

être fait. En effet, dès que la membrane est en contact avec un tissu, elle se loge dessus, et il faut 

donc un seul contact avec la zone dans laquelle les adhérences peuvent avoir lieu57. Une autre 

barrière mécanique a été développée à base de cellulose régénérée, Interceed® (Johnson & 

Johnson, USA). Elle se présente sous la forme d’un tissu qui se transforme, lui aussi, en gel après 

un contact avec le fluide corporel, et se résorbe en moins d’un mois. Cependant, l’hémostase doit 

être parfaitement maîtrisée pendant l’opération car la présence de sang dans le matériau 

entraine une diminution de l’efficacité, qui se traduit par une diffusion des fibroblastes à travers 

la membrane et donc une augmentation du taux d’adhérence58. De la même manière que pour 

les hydrogels, et malgré leurs avantages, ces barrières mécaniques présentent le défaut d’avoir 

un effet anti-adhérent local et d’être difficiles à manipuler.  

 Au-delà des avantages et des inconvénients cités précédemment des solutions 

thérapeutiques des adhérences post-opératoires existantes à ce jour, un inconvénient majeur est 

commun à toutes. En effet, quelle que soit la solution thérapeutique envisagée aujourd’hui, elle 

nécessite forcément une étape chirurgicale supplémentaire, ce qui a pour effet d’allonger le 

temps d’opération mais aussi de multiplier les risques liés à cette opération (infections, mauvaise 

pose de l’agent anti-adhérent etc…). 
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I.d. Solutions thérapeutiques des infections 

En dehors des adhérences, les risques d’infections post-opératoires restent très 

importants. Même si une étude a montré que l’utilisation d’antibiotiques comme traitement 

prophylactique pouvait être préconisée pour des patients dits « à risque », la prise d’antibiotiques 

reste un sujet controversé de nos jours59.  

Les infections les plus fréquentes dans le cas des réfections pariétales sont dues à 

Staphylococcus spp. (notamment S. aureus), Streptococcus spp., aux bactéries à Gram négatif 

(notamment Enterobacteriaceae) et aux bactéries anaérobies (Peptostreptococcus spp.)60.  

Ces infections peuvent mener à de lourdes conséquences, à savoir le rejet de l’implant, 

des dommages aux organes environnants (abcès, péritonites, fistules …), ou à des récurrences de 

hernies. Malgré la plus faible fréquence de ces infections face aux adhérences post-opératoires, 

la prévention de ces infections reste un enjeu majeur dans le développement d’implants de 

réfection pariétale. Il existe deux grandes stratégies pour conférer des propriétés 

antibactériennes à des biomatériaux à ce jour : le dépôt d’agents antibactériens en surface ou la 

fonctionnalisation de surface par des polymères intrinsèquement antibactériens. Ces stratégies 

diffèrent notamment par leur mode d’action, qui se fait par libération et diffusion du principe 

actif antibactérien dans le premier cas et par contact dans le deuxième cas.  

I.d.i. Libération d’agents thérapeutiques 

De nombreuses études ont été réalisées sur l’incorporation de principe actifs 

antibactériens ou antibiotiques (Figure 11) sur des implants de réfection pariétale61.  

 

Figure 11: Schéma de la libération médicamenteuse 
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Parmi ces implants, il est possible de citer la membrane en PE greffée avec de la gélatine, 

puis imprégnée de trois antibiotiques différents, développée par Goeau-Brissonniere et al.62. Ils 

ont montré que, dans les trois cas, une éradication complète de S. aureus a été observée. La 

gentamicine a aussi fait ses preuves après imprégnation sur des membranes de PVDF, greffées 

par du poly(acide acrylique) (PAA), avec une réduction de 99,9% de l’activité bactérienne de  S. 

aureus, S. epidermidis et E. coli après 24 h dans un modèle in vitro et in vivo63. Martel et al. ont 

aussi démontré que l’imprégnation, puis la libération, de la ciprofloxacine (CFX), via la 

cyclodextrine greffée sur PP, permettait une inhibition bactérienne significative après 12 à 24 h 

sur S. aureus, S. epidermidis et E. coli64. Dans le cas des implants de hernies, G. Vermet et al. ont 

montré que l’imprégnation de CFX dans des implants en poly(acide-L-lactique) (PLLA) revêtus de 

polymères de cyclodextrine engendrait une action antibactérienne contre S. aureus et E. coli 

pendant 6 et 24 h respectivement65. 

Des études ont aussi porté sur l’effet synergique de ces antibiotiques face à différentes 

bactéries. C’est le cas notamment d’un implant en PP revêtu de poly(ɛ-caprolactone) (PCL) et PLA 

contenant de l’ofloxacine et de la rifampicine et qui a montré une large zone d’inhibition 

bactérienne dans des tests in vitro contre E. coli, S. aureus, S. epidermidis, E. faecalis, P. 

aeruginosa, K. pneumonia et S. aureus résistante à la méticilline (SARM), ainsi qu’une diminution 

très importante de la formation du biofilm66.  

Dans certaines études, des implants chargés avec des particules métalliques démontrent 

une activité antibactérienne intéressante. C’est le cas des particules d’or et d’or/palladium 

déposées par plasma sur un implant en PP et qui ont montré, en étude in vitro et in vivo, une 

diminution de l’activité bactérienne après 6 à 72 h d’incubation de S. epidermidis67. Une autre 

étude a porté sur l’immersion de nanofibres (NF) de polyuréthane (PU) dans une solution de 

nanoparticules d’argent pour leur effet antibactérien. Les résultats des tests in vitro et in vivo ont 

montré une activité antibactérienne contre S. aureus, S. epidermidis, P. aeruginosa et E. coli68. 

Enfin, l’argent est capable de se lier et de détruire les protéines des bactéries, ce qui va entrainer 

la perte de leurs fonctions biologiques69. 

Dans de plus rares cas, des agents antiseptiques sont chargés sur des implants en PP. 

Perez-Kohler et al. ont montré que la chlorhexidine, couplée à l’allicine chargées sur des implants 
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en PP révèle une forte activité antibactérienne contre S. aureus dans les tests in vitro et in vivo 

chez le lapin70.  

Il est aussi possible de couvrir les implants par des peptides antimicrobiens comme des 

enzymes71 ou des anticorps polyclonaux72. Cependant, les résultats obtenus à l’échelle in vitro ou 

in vivo ne montrent pas encore une efficacité suffisante, ou alors démontrent une spécificité trop 

importante pour une bactérie en particulier par rapport aux autres. De plus, l’industrialisation et 

la mise à grande échelle de ce type de membrane représenterait aujourd’hui un coût 

extrêmement élevé.  

En termes de commercialisation, il est important de parler de Dual Mesh® (WL Gore & 

associates, Inc., USA) et notamment de Dual Mesh Plus® qui présente une forte activité 

antibactérienne et qui est déjà très utilisé dans le traitement de la hernie. Ce biomatériau est une 

membrane en ePTFE couverte de deux agents antimicrobiens : l’argent (sous forme carbonate 

d’argent) et la chlorhexidine. Leurs actions sont synergiques et mécaniques, ce qui implique qu’ils 

n’attaquent pas un site spécifique des bactéries, et donc qu’ils peuvent agir sur un large spectre 

de bactéries (S. aureus, S. epidermidis, P. aeruginosa, SARM, A. streptococcus, A. baummanie, E. 

coli…)69. La chlorhexidine s’infiltre dans la membrane bactérienne, ce qui entraine l’écoulement 

du contenu de la cellule bactérienne. Une étude de Harell et al. compare l’efficacité de plusieurs 

implants de réfection pariétale commerciaux et montre que Dual Mesh Plus® permet de réduire 

considérablement l’adhérence bactérienne, et même empêche l’adhérence des SARM. En effet, 

l’adhérence bactérienne sur Dual Mesh Plus® est proche de 0% pour SARM contre environ 45% 

pour Dual Mesh® (ePTFE standard) et environ 95% pour VyproTM (implant en PP)73.  

I.d.ii. Greffage de polymères antibactériens 

En dehors des applications en réfection pariétale, plusieurs études ont montré que 

certains polymères possèdent une activité antibactérienne intrinsèque en raison de certains 

groupements qu’ils possèdent (Figure 12).  
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Figure 12: Différentes familles de polymères possédants des propriétés antibactériennes 

Dans ce sens, Fernández-Garcia et al. ont répertorié tous les types de polymères 

présentant une activité antimicrobienne en mettant en avant les groupements responsables de 

cet effet74. Parmi eux, il est possible de citer les polymères possédant une amine quaternaire, 

ceux possédant des groupements halogénés, les polymères mimant la structure des peptides 

naturels, et ceux contenant des unités guanidine.  

Les polymères possédant des amines quaternaires représentent le plus grand groupe de 

polymères à activité antibactérienne étudié à ce jour. Pour en comprendre le mécanisme, il est 

important de prendre en compte la structure de la paroi bactérienne. En effet, cette paroi est 

constituée, en majorité, de phosphatidyléthanolamines, ce qui confère des charges négatives 

majoritaires à cette paroi. Or, les amines quaternaires sont chargées positivement, ce qui facilite 

l’interaction entre ces deux éléments. L’effet bactéricide des amines quaternaires est décrit 

suivant trois étapes majeures (comprenant quelques sous-étapes). La première étape est 

l’adsorption de ces amines sur la paroi bactérienne, suivie de la liaison à la membrane 

cytoplasmique puis du relargage du contenu cytoplasmique menant à la mort cellulaire de la 

bactérie75. Il est intéressant de noter que, en raison de leur encombrement, les polymères 

possédant des amines quaternaires montrent une action plus prononcée sur les bactéries à Gram 
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positif, comparé aux Gram négatif. En effet, la membrane des bactéries Gram positif possède une 

surface relativement ouverte en raison de leurs plus faibles agglomérations de peptidoglycanes, 

ce qui les différencie des Gram négatif. Ainsi, la membrane cytoplasmique est moins bien 

protégée chez les Gram positif. Parmi les polymères porteurs d’amines quaternaires, il est 

possible de citer les polymères à structures aromatiques, comme le poly(diméthylaminométhyle 

styrène) (PDMAMS)76 ou la poly(4-vinylpyridine) (P4VP)77, qui présentent des effets 

antibactériens notables contre les bactéries Gram positif et négatif, mais qui ont l’inconvénient 

d’être difficiles à synthétiser. Un autre groupe de polymères porteurs d’amines quaternaires est 

le groupe des polymères méthacryliques, comme les polymères dérivés du méthacrylate de 2-

(diméthylamino)éthyle (DMAEMA)78,79, qui présentent aussi des activités antimicrobiennes 

prononcées contre les Gram positif et négatif, mais qui ont le défaut d’être des membranes qui 

s’encrassent facilement (« Fouling »), à cause de l’ammonium quaternaire permanent, ce qui peut 

entraîner des réactions inflammatoires. Pour pallier ce problème, des dérivés méthacryliques ont 

aussi été développés avec des ammonium quaternarisables. C’est le cas des polymères dérivés 

du méthacrylate de 2-(tert-butylaminoéthyle) (TBAEMA). En effet, ces polymères contiennent des 

chaines pendantes comportant l’amine quaternarisable ce qui la rend à la fois plus disponible 

pour interagir avec la paroi bactérienne, et ainsi augmenter l’activité antimicrobienne, mais sans 

être une amine quaternaire permanente80. Une autre famille de polymères à amines quaternaires 

moins décrite fait partie de la famille des polyélectrolytes, comme les polyélectrolytes cationiques 

conjugués à base de poly(phénylènéthylène) (PPE) de Whitten et al. Ceux-ci sont capables 

d’inhiber la croissance de bactéries Gram positif ou négatif mais sont également difficiles à 

préparer81. Plus rarement, d’autres groupes de polymères ont aussi été décrits comme les 

polysiloxanes82 ou les polymères hyperbranchés83 comprenant des amines quaternaires, qui 

présentent l’avantage d’être, respectivement, amphiphiles et hautement hydrophobes, ce qui 

leur confère de nombreux avantages pour interagir avec les bactéries.  

Les polymères possédant des groupements halogénés, comme les polymères fluorés qui 

apportent une propriété antisalissure et une grande bioactivité aux polymères84, ou encore les 

polymères chlorés85, ont montré de très bonnes activités antibactériennes liées au taux 

d’halogènes dans la chaîne de polymères.  
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Il est aussi possible de synthétiser des polymères mimant la structure des peptides 

antimicrobiens naturels (AntiMicrobial Peptides « AMPs »). Même si ces AMPs peuvent être 

utilisés comme médicaments, et présentent de très bonnes activités antibactériennes, ils restent 

très coûteux et leur pharmacocinétique est encore peu connue à ce jour86. Ainsi, certaines 

recherches se sont tournées vers la synthèse de ces polymères mimant la structure des AMPs. Ce 

sont des poly(acides-aminés) synthétiques à base de leucine, lysine ou histidine par exemple87,88. 

Ils présentent des activités antimicrobiennes contre un large spectre de bactéries Gram positif et 

négatif qui diffère suivant les acides-aminés utilisés.  

Enfin, en termes de polymères antibactériens, il est possible de citer les polymères à base 

de guanidine, comme les polyguanidines, qui possèdent l’avantage d’être très actifs contre un 

large spectre de bactéries Gram positif et négatif, non-toxiques et solubles dans l’eau89. Il a été 

montré qu’une masse molaire minimale de ces polyguanidines est nécessaire (800 Da) pour 

assurer une activité antimicrobienne. Cependant, même si leur solubilité dans l’eau est un 

avantage, elle présente aussi un inconvénient majeur dans les matériaux notamment en termes 

de lavage et de mise en contact avec le corps humain.  

A ce jour, il existe de nombreux autres polymères décrits comme possédant une activité 

antibactérienne comme les polymères contenant des groupements phosphores, sulfures, phénols 

ou acide benzoïque ainsi que les polymères organométalliques, et de nombreuses études sont 

encore en cours pour développer ces polymères dans différents domaines74.  

II. Dispositifs médicaux fonctionnels à base de nanofibres 

Actuellement, le traitement des adhérences post-opératoires lors des opérations 

intraabdominales par des implants pariétaux présente des inconvénients majeurs qui ont été cités 

précédemment, notamment d’un point de vue chirurgical. En effet, que ce soit lors de la pose de 

l’implant nécessitant une étape supplémentaire ou alors les besoins de ré-interventions afin de 

limiter les douleurs des patients, ces techniques ne sont aujourd’hui pas optimales. De 

nombreuses études sont donc tournées vers la découverte de solutions thérapeutiques 

permettant de parer à ces inconvénients. Parmi ces solutions, les nanofibres de polymères 

connaissent un essor important dans le domaine biomédical ces dernières années en raison de 
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leur structure proche de celle de la matrice extracellulaire90. De nos jours, la technique la plus 

utilisée pour former des nanofibres de polymères est l’électrofilage (ou « electrospinning »). De 

plus, une étude de Plencner et al. a montré qu’il était possible de déposer des nanofibres par 

electrospinning directement sur un implant de réfection pariétale en polypropylène91. Ainsi cette 

technique semble adaptée à l’amélioration des propriétés des implants de hernie.  

II.a. Electrospinning 

II.a.i. Généralités 

L’origine de l’electrospinning vient de l’electrospraying. En effet, dans ce procédé, des 

particules fines sont créées par application d’un haut voltage sur une solution contenant de 

petites molécules. La formation de nanoparticules est due à l’instabilité du jet. Dans le cas de 

l’electrospinning, un polymère remplace les petites molécules ce qui induit la formation de 

nanofibres, due au haut poids moléculaire des polymères et à leur enchevêtrement92. Cette 

méthode de mise en forme consiste à appliquer une force électrostatique sur une goutte de 

solution de polymères. Cette force va entrainer la déformation de la goutte en filament. En 

première approximation, il est possible de diviser l’appareil d’electrospinning en trois parties 

distinctes : une seringue, un générateur haute tension et un collecteur (Figure 13).  

 

Figure 13: Représentation schématique du procédé d'electrospinning 
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Dans ce modèle, la solution de polymères est injectée à débit constant, via une seringue, 

à travers une aiguille. Ensuite, une haute tension est appliquée à l’aiguille ce qui permet de 

charger la solution de polymères. Cette force s’oppose à la tension de surface de la solution de 

polymères, ce qui induit une déformation de la goutte en cône de Taylor (Figure 13). Ce dernier 

est observable lorsque la force, induite par la différence de potentiel, est suffisamment 

importante pour rompre la tension de surface de la goutte. Ce phénomène peut aussi être décrit 

comme une élongation de la goutte sous forme de filament. Ce dernier s’affine progressivement 

du fait de l’élongation mais aussi avec l’évaporation du solvant dans l’air. Cependant, le jet n’est 

pas linéaire. En effet, dans certaines études, ce jet est décrit comme un court segment suivi d’une 

spirale en forme de cône, composé lui-même de plusieurs spirales plus petites à cause de 

l’instabilité du jet (Figure 14)93. Les nanofibres sont ensuite récupérées sur un collecteur 

métallique connecté au générateur haute fréquence.  

 

Figure 14: Schéma de l'instabilité du jet lors du procédé d'electrospinning93 

Plusieurs types d’electrospinning ont été développés par la suite, notamment avec 

l’utilisation de plusieurs aiguilles de façon à élaborer des membranes de très grandes tailles pour 

des applications industrielles. Parallèlement, l’electrospinning coaxial (Figure 15) a été 

développé de manière à élaborer des nanofibres avec une structure cœur-peau, dont la partie 

interne de la nanofibre est constituée d’un polymère, et la structure externe d’un autre. Ce type 
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de structure cœur-peau peut même être multipliée en plusieurs étapes pour avoir des structures 

multicouches fonctionnelles.  

 

Figure 15: Schéma du dispositif d'electrospinning coaxial94 

Cette technique est utilisée aujourd’hui notamment pour des applications de libération 

médicamenteuse94. En effet, l’electrospinning coaxial possède de nombreux avantages dans ce 

domaine, notamment basés sur le fait que les nanofibres cœur-peau permettent de prolonger la 

libération de principes actifs en les incorporant dans les différentes couches de la fibre, ce qui 

permet de contrôler leur libération, par dégradation des différentes couches, mais aussi de les 

protéger des milieux biologiques. Un autre intérêt de cette technique est qu’elle permet de 

procéder à l’electrospinning de solutions normalement non-électrofilables, la solution de cœur 

ou de peau servant de polymère de liaison (« blend-polymer »). Enfin, l’electrospinning sans 

solvant a été développé de façon à obtenir des nanofibres de polymères qui ne pourraient pas 

être mis en solution, mais aussi en vue de limiter l’utilisation de solvants nocifs ou dangereux pour 

l’environnement. Le principe de cette technique repose sur l’utilisation d’une extrudeuse qui 

prend la place de la seringue dans le système classique d’electrospinning. Différentes méthodes 

ont été étudiées pour obtenir ces nanofibres à partir de stimuli thermiques, UV ou anionique et 

ont été largement décrites dans la littérature95.  

La structure des nanofibres obtenues est influencée par de nombreux paramètres qui 

peuvent être divisés en trois catégories : paramètres de système, paramètres de procédé et 

paramètres environnementaux. Tous ces paramètres ont largement été décrits dans la littérature 

ces dernières années96–98.        
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II.a.ii. Paramètres 

II.a.ii.1. Paramètres de système  

Un des paramètres de système les plus importants concerne le solvant utilisé pour la 

solubilisation du polymère. Plus précisément, il s’agit de la conductivité, de la tension de surface 

et de la viscosité de la solution obtenue après solubilisation du polymère dans ce solvant. Avant 

de décrire l’influence de tous ces paramètres, il est important de noter que l’electrospinning est 

basé sur l’enchevêtrement du polymère en solution. En effet, lors de l’application du potentiel 

électrique entre l’aiguille et le collecteur, des charges électrostatiques vont se former autour de 

la goutte et entrainer les chaines de polymères les unes après les autres. Il est donc important 

que ces chaines soient en contact pour pouvoir s’entrainer mutuellement. Ainsi, le solvant utilisé 

doit favoriser les interactions inter-chaînes plutôt que les interactions intra-chaînes (pelote 

statistique) pour que cela soit possible.  

L’influence des caractéristiques des solvants sur la structure des nanofibres électrofilées 

a souvent été décrite dans la littérature. Par exemple, Huan et al. ont décrit l’electrospinning du 

polystyrène (PS) dans différents mélanges de tétrahydrofurane (THF)/N-diméthylformamide 

(DMF)99. Dans cette étude, il a été reporté que l’utilisation d’un solvant avec une faible viscosité, 

un haut point d’ébullition et une grande tension de surface (DMF) augmente la formation de 

défauts (perles ou « beads ») (Figure 16a). Ce phénomène est dû à une résistance insuffisante de 

la solution face aux forces électriques induites. Au contraire, un solvant avec des caractéristiques 

opposées (THF) mène à des nanofibres sans beads. De plus, il est décrit que la tension de surface 

du solvant utilisé joue un rôle important dans l’electrospinning. En effet, pour le DMF, qui possède 

une grande tension de surface, il y a formation de beads au cours du procédé, alors que pour le 

THF, qui possède une faible tension de surface, des structures de types rubans sont plutôt 

observées (Figure 16e), avec une large gamme de diamètres (3,86 à 19,46 µm). Un mélange de 

ces deux solvants en proportions adéquates (THF/DMF 25/75) mène à des nanofibres de 

diamètres proches de 0,64 µm. 
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Figure 16: Images MEB de nanofibres de polystyrène obtenues par electrospinning sur une feuille d’aluminium, attachée sur un 

mandrin rotatif (80 rpm), d’une solution de 23% (w/v) avec un voltage de 15 kV avec différentes combinaisons de solvants (a) 

DMF/THF = 100/0 ; (e) DMF/THF = 0/10099. 

Dans une autre étude, Huang et al. ont démontré les effets de la conductivité de la 

solution utilisée sur la structure des nanofibres100. Une augmentation de cette conductivité 

permet la formation de fibres fines et limite la formation de beads pendant le procédé. De plus, 

ils ont montré que l’ajout de sels ioniques ou d’acides organiques en combinaison avec des bases 

organiques augmente la conductivité et permet de moduler la taille et la forme des fibres.  

Ajouté à ces paramètres de solution, de nombreuses études discutent de l’effet du point 

d’ébullition du solvant. Parmi elle, il est possible de mentionner Wannatong et al. qui ont 

notamment travaillé sur l’electrospinning du PS en utilisant quatre solvants différents : le m-

crésol, le DMF, le THF et le toluène et sur leur effet sur la morphologie des nanofibres obtenues101. 

Le principal résultat est que l’augmentation de la température d’ébullition du solvant mène à 

l’obtention d’une membrane humide. En effet, pour le m-crésol ou le DMF (point d’ébullition de 

203°C et 152°C respectivement) la membrane obtenue est humide, alors que pour le THF ou le 

toluène (point d’ébullition de 65°C et 111°C respectivement) la membrane obtenue est sèche. Ce 

phénomène peut être expliqué par une évaporation complète du solvant pendant la trajectoire 

du jet dans le cas des solvants à bas point d’ébullition, alors que pour les solvants à haut point 

d’ébullition, les fibres déposées contiennent encore du solvant résiduel. Dans une seconde partie, 

les auteurs ont aussi rapporté que le point d’ébullition des solvants a un effet sur le diamètre des 

fibres obtenues. Ce dernier augmente avec la diminution du point d’ébullition du solvant. Par 

exemple, pour les solutions de PS dans le DMF, les fibres obtenues ont un diamètre moyen de 

0,43 µm alors que pour les solutions à base de THF, cette moyenne est comprise entre 1,6 et 4,5 

µm. Ce phénomène se produit au cours de l’élongation de la goutte, et donc au moment de 
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l’évaporation du solvant, durant lesquels les forces viscoélastiques du jet sont modifiées. Lorsque 

ces forces excèdent la force de Coulomb de l’élongation, un étirement supplémentaire n’est pas 

possible et donc le diamètre des fibres est fixé à cet instant.   

Le troisième paramètre de système important est la viscosité, qui influence la structure 

des fibres électrofilées. Il a été observé que, lorsque la viscosité augmente, le diamètre des 

nanofibres augmente aussi, et la formation de beads est réduite (Figure 17)102. En effet, la 

viscosité est directement liée à la masse molaire et à la concentration du polymère utilisé. Ainsi, 

une augmentation de la masse molaire du polymère permet de réduire la formation de beads 

mais aussi d’augmenter le diamètre des nanofibres (Figure 17A-C), et le même résultat a été 

obtenu en augmentant la concentration en polymères (Figure 17D-E)102–105.  

 

Figure 17: Images MEB de nanofibres de poly(carbonate uréthane) (PCU) électrofilées avec différents paramètres de système 

(masse molaire, concentration et viscosité): (A) 217 kDa, 15 wt%, 7 Pa.s, (B) 217 kDa, 18 wt%, 13 Pa.s, (C) 217 kDa, 20 wt%, 23 

Pa.s, (D) 241 kDa, 17 wt%, 10 Pa.s, (E) 217 kDa, 17 wt%, 8 Pa.s102 

II.a.ii.2. Paramètres de procédé 

Un des plus importants paramètres de procédé d’electrospinning est le voltage qui régit 

la formation du jet. En effet, plusieurs études démontrent que le voltage appliqué sur la solution 

d’electrospinning a une influence sur le diamètre des nanofibres mais aussi sur la morphologie 

des nanofibres106,107. Dans ce sens, Matabola et al. ont décrit l’electrospinning du poly(fluorure 
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de vinylidène) à une concentration de 22%wt dans le N,N-diméthylacétamide (DMAc) à différents 

voltages107. Cette étude a montré que, pour un faible voltage (12 kV), des fibres de faibles 

diamètres avec des beads sont obtenues à cause d’une différence de potentiels trop basse pour 

produire un jet stable. Une augmentation du voltage mène à un jet stable, et donc, à une 

réduction de la formation de beads et une augmentation du diamètre des fibres. Cependant, il a 

aussi été observé que, si le voltage appliqué est trop élevé (environ 18 kV), le cône de Taylor est 

amorcé à l’intérieur de l’aiguille et de multiples jets sont créés, et donc, le diamètre des fibres 

diminue drastiquement et la dispersité des diamètres augmente de façon importante. Malgré ces 

observations, l’influence du voltage appliqué sur la morphologie des fibres est largement 

discutée. En effet, dans leur étude, Deitzel et al. ont étudié l’influence du voltage sur la structure 

de nanofibres de PEO108. Ils ont observé que, pour de faibles voltages (5,5 kV), des nanofibres 

sans défaut sont obtenues alors que des beads sont observées pour de plus hauts voltages (7 à 9 

kV).  De plus, pour de faibles voltages, la goutte, formée au bout de l’aiguille, reste suspendue 

pendant l’electrospinning. Cependant, lorsque le voltage augmente, le volume de cette goutte 

diminue et devient nul pour de hauts voltages (environ 9 kV).  

Le deuxième paramètre de procédé qu’il est important de décrire est le débit auquel la 

solution est électrofilée. Ce paramètre ainsi que son influence sur l’electrospinning, en particulier 

sur le cône de Taylor, ont largement été décrits dans la littérature. Cela a notamment été 

démontré par Zargham et al. sur des nanofibres de nylon-6109. Ils ont prouvé que, lorsque le débit 

est trop important, le voltage n’est pas capable d’apporter une quantité suffisante d’ions chargés 

dans la goutte, et ainsi, des gouttes non allongées sont créées. A de faibles débits (0,5ml/h), le 

cône de Taylor maintient sa stabilité, ce qui induit une bonne évaporation du solvant et la 

production de fibres uniformes. En raison des forces gravitationnelles élevées à de hauts voltages, 

le champ électrique n’est pas capable d’étirer toute la solution de polymères au niveau de la 

goutte, et ainsi, cause une évaporation incomplète du solvant. Ces caractéristiques mènent à un 

plus faible diamètre des nanofibres, à une distribution plus étroite de ces diamètres et à des 

structures sans défaut lors de l’utilisation de faibles voltages et inversement. He et al. ont aussi 

démontré que, dans le cas de l’electrospinning du polybutylène succinate (PBS) dans différents 

solvants, le débit n’affecte pas le nombre et la taille des beads, et ce phénomène apparait être le 
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même pour tout type de polymères110. L’interprétation proposée par les auteurs est que les effets 

du débit sur la morphologie des nanofibres peuvent être neutralisés par de hauts voltages. 

Concernant l’electrospinning coaxial, le débit est un des paramètres cruciaux. En effet, cette 

technique nécessite plusieurs pousse-seringues de façon à filer les solutions utilisées à des débits 

différents. Généralement, il a été observé que le débit de la solution la plus au cœur devait être 

plus faible que le débit de la solution de la couche pour que la solution de cœur soit entrainée par 

la peau94. Cependant, il est aussi important de noter que le débit de la solution interne ne doit 

pas être trop faible de manière à éviter la formation de fibres non homogènes. En effet, si le débit 

de la solution de cœur est trop faible, l’élongation de cette dernière sera trop faible et donc non 

homogène sur la fibre, au risque de créer des fibres avec des zones en cœur-peau et des zones 

ne présentant que le polymère de peau.  

D’un autre côté, un des effets des paramètres de processus dont l’influence varie le plus 

suivant les études est le diamètre de l’aiguille et son effet sur le diamètre des nanofibres. Dans 

ce sens, Macossay et al. ont démontré qu’il n’y avait pas de corrélation entre le diamètre de 

l’aiguille et le diamètre moyen des nanofibres obtenues pour du poly(méthacrylate de méthyle) 

(PMMA) mais qu’il y a un lien avec la dispersité du diamètre de ces fibres111. Ils ont démontré 

qu’une augmentation du diamètre de l’aiguille cause une diminution de la dispersité de la taille 

des fibres. Au contraire, Tan et al. ont prouvé qu’une aiguille de diamètre interne de 0,21 mm 

mène à l’obtention de fibres ultrafines avec un diamètre moyen de l’ordre de 19 ± 6 nm112. D’un 

point de vue matériel, il a aussi été démontré que la structure du collecteur joue un rôle crucial 

dans le procédé d’electrospinning. En effet, la littérature traite beaucoup de l’influence de la 

forme du collecteur sur la structure finale des membranes obtenues (structure alignée ou non). 

Plusieurs types de collecteurs peuvent être utilisés comme des plaques conductrices avec des 

formes différentes113, des mandrins rotatifs114, des électrodes parallèles114, des collecteurs 

annulaires115, un bain de liquide116, des électrodes rotatives117, des disques rotatifs118, des 

grilles119 et bien d’autres (Figure 18). L’utilisation de différents collecteurs permet la formation 

de membranes de nanofibres typiques avec des fibres alignées113,114,117,118, ou des 

enchevêtrements avec une structure contrôlée (structure poreuse, pyramidale etc.)119.  
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Figure 18: Différentes formes de collecteurs pour electrospinning décrits dans la littérature120 

Dans la plupart des cas, la distance aiguille-collecteur est constante, cependant, il a été 

prouvé dans certaines études que ce paramètre affecte les membranes électrofilées. Dans ce 

sens, Yuan et al. ont décrit l’influence des différents paramètres d’electrospinning sur la 

morphologie des nanofibres de polysulfones121. Ils ont observé que, pour une distance de 15 cm 

entre l’aiguille et le collecteur, le diamètre moyen des nanofibres obtenues est de 368 ± 59 nm, 

et de 438 ± 73 pour une distance de 10 cm. La raison de ces observations est que, plus la distance 

entre l’aiguille et le collecteur est grande, plus le temps d’élongation de la goutte est important, 

qui permet donc un meilleur étirement des fibres.  

II.a.ii.3. Paramètres environnementaux 

Les paramètres environnementaux, en particulier la température et l’humidité relative, 

sont les paramètres les plus difficiles à contrôler dans le procédé d’electrospinning et ont  une 

influence notable sur la structure des nanofibres. Pour décrire cela, Peters et al. ont évalué l’effet 
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de la température ainsi que de l’humidité ambiante sur la structure de nanofibres de PCL dans le 

chloroforme (CHCl3)/THF avec différents ratios122. Ils ont montré que les nanofibres de PCL dans 

le chloroforme pur présentent une surface poreuse lorsque l’humidité augmente. Au contraire, 

une augmentation de la température conduit à la formation de nanofibres lisses même pour de 

hautes humidités. Un autre point concerne l’electrospinning des solutions à faibles ratios 

CHCl3/THF à 20°C, pour lesquels des rides sont observées à la surface des nanofibres pour une 

humidité de 50%, et des cratères apparaissent pour des humidités de l’ordre de 90%. Pour 

expliquer ce phénomène, deux hypothèses sont avancées, basées sur la séparation de phases 

entre une phase riche en polymères et une plus riche en solvant. La première est que, lors de 

l’utilisation de solvant non-aqueux, tel que le chloroforme, une séparation de phase induite 

thermiquement (TIPS) est observée à cause de l’évaporation rapide du solvant. La seconde 

explication fait référence à l’utilisation de solvant partiellement miscible à l’eau, comme le THF. 

Dans ce cas, une séparation de phase induite par la vaporisation (VIPS) est observée, en raison de 

l’introduction de vapeur d’eau comme troisième composant de la solution pendant 

l’electrospinning. D’un autre côté, De Vrieze et al. ont étudié l’influence de la température et de 

l’humidité sur le diamètre moyen de nanofibres de différentes compositions chimiques123. Dans 

cette étude, deux polymères ont été comparés : un polymère non hydrosoluble, l’acétate de 

cellulose (CA), et un polymère hydrosoluble, la poly(vinylpyrrolidone) (PVP). Les effets de la 

température sur la structure de ces deux polymères sont comparables étant donné que dans les 

deux cas, une augmentation de la température mène d’abord à une augmentation du diamètre 

moyen des nanofibres puis à une diminution de ce dernier.  Une explication pour ce phénomène 

est que, pour les faibles températures (de 283 K à 293 K), l’évaporation rapide du solvant 

empêche l’étirement du polymère. Au contraire, pour de hautes températures (de 293 K à 303 

K), la viscosité diminue et ainsi, les chaines de polymères peuvent bouger plus librement, et donc 

produire plus d’étirements. Parallèlement, il a été prouvé dans la même étude que l’effet de 

l’humidité relative dépend de la solubilité du polymère utilisé dans l’eau. Pour la PVP, une 

augmentation de l’humidité mène à une diminution du diamètre moyen des nanofibres, alors 

qu’elle mène à une augmentation de ce diamètre moyen pour l’acétate de cellulose. Une 

interprétation possible de ce phénomène apportée pas les auteurs est que la PVP a une forte 
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affinité avec la vapeur d’eau, et donc, la solidification est plus lente dans ce cas. Alors que pour  

l’acétate de cellulose, la présence d’eau cause une précipitation du polymère dans le jet, et 

interfère avec l’élongation.   

Un bilan de l’effet de chaque paramètre sur la morphologie des nanofibres est décrit dans 

le Tableau 1.        

Tableau 1: Influence des paramètres de l'electrospinning classique sur la morphologie des nanofibres. 

 Paramètres Effet sur les nanofibres Références 

Paramètres de 

solution 

↗Viscosité ↘défauts, ↗diamètres des nanofibres  99,102–105 

↗Point d’ébullition 
↗défauts, ↘diamètres des nanofibres 99,101 

Membrane humide (solvant) 101 

↗Tension de surface ↗défauts, ↘diamètres des nanofibres  99 

↗Conductivité ↘défauts, ↘diamètres des nanofibres 100 

Paramètres de 

procédé 

↗Voltage 

↘défauts, ↗diamètres des nanofibres  

Si trop élevé : ↘diamètres des nanofibres, 

↗dispersité des diamètres 

106,107 

↗défauts, ↘diamètres des nanofibres 
108 

↗Débit 

↗dispersité des diamètres 
109 

Pas d’effets sur la formation de défauts 
110 

↗Diamètre aiguille 

↘dispersité des diamètres, mais pas d’effets sur 

le diamètre des nanofibres 

111 

Formation de fibres ultrafines possible 
112 

↗Distance aiguille-collecteur ↘diamètres des nanofibres 
121 

Structure du collecteur 
Nanofibres alignées 

113,114,117,118 

Structure en 3D 119 

Paramètres 

environnementaux 

↗Humidité  

Formation de nanofibres poreuses ou formation 

de rides puis de cratères 

122 

↘diamètres des nanofibres pour les polymères 

insolubles dans l’eau  

↗diamètres des nanofibres pour les polymères 

solubles dans l’eau 

123 

↗Température 

↗diamètres des nanofibres puis ↘ 123 

Empêche la formation de nanofibres poreuses 
122 
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De nos jours, les non-tissés élaborés par electrospinning ont de nombreuses applications 

dans différents domaines allant des systèmes de filtration aux dispositifs biomédicaux (Figure 19), 

dont une vue d’ensemble est détaillée dans le paragraphe suivant. 

 

Figure 19: Différentes applications de l'electrospinning 

II.a.iii. Applications des nanofibres  

II.a.iii.1. Filtration 

La nanostructure des matériaux nanofibreux permet la conception de systèmes de 

filtration d’eau ou d’air efficaces. En effet, en raison de la haute porosité de ces matériaux, de 

nombreux systèmes de filtration ont été développés ces dernières années124,125. Dans ce sens, 

Gopal et al. ont développé une membrane nanofibreuse en polysulfones pour la conception de 
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préfiltres, qui peuvent être utilisés pour l’élimination de microparticules dans les eaux usées126. 

Cette membrane contient de très petits pores, entre 2 et 4 µm de diamètre, et permet la 

séparation de particules de diamètre allant de 0,1 à 10 µm. Toutes les particules ayant un 

diamètre inférieur à 2 µm sont retenues par la formation d’une couche « cake-layer » formée à 

la surface des nanofibres. Dans une autre étude, Schloten et al. ont décrit l’utilisation de 

membrane nanofibreuse spécifique en polyuréthane pour la filtration de l’air127. Ce type de 

membrane révèle de grandes capacités d’adsorption pour les composés organiques volatiles 

(VOCs) comme le chloroforme, l’hexane ou le toluène, ainsi qu’une régénération en condition 

ambiante, contrairement aux filtres VOC classiques qui sont régénérés par des traitements 

thermiques agressifs.   

II.a.iii.2. Cosmétiques 

De nos jours, l’intérêt des matériaux électrofilés dans le domaine de la cosmétique grandit 

rapidement128. En effet, Fan et al., par exemple, ont développé un nouveau produit de protection 

de la peau basé sur une membrane de nanofibres de fibrines de soie chargée avec de la vitamine 

C, rendue insoluble par un traitement à base de vapeurs de méthanol129. L’intérêt de cette étude 

est principalement de délivrer la vitamine C directement dans la peau pour sa capacité à améliorer 

l’adsorption et la conservation de l’eau dans les tissus, en addition à la grande surface spécifique 

et la porosité du matériau nanofibreux qui pourront améliorer les interactions vitamine C / tissus.  

II.a.iii.3. Barrières 

Les membranes électrofilées peuvent être utilisées comme barrière contre le son130, les 

particules126, les gaz127, mais aussi comme barrière textile technique dans certains cas131. Par 

exemple, Bagherzadeh et al. ont élaboré une barrière textile respirante basée sur une couche de 

nanofibres de polyacrylonitrile entre deux couches de tissu132. Dans ce sens, ils ont élaboré un 

textile barrière au vent et déperlant et ont comparé ces caractéristiques au GoretexTM (tissu 

multicouche en PTFE. Ce nouveau matériau multicouche contenant des nanofibres présente de 

bonnes propriétés de barrière au vent et à l’eau, mais aussi augmente la perméabilité de la vapeur 

d’eau et le confort qui n’est pas apporté par le GoretexTM. Ce type de matériau peut être utilisé 

dans différentes applications de vêtements sportifs.   
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II.a.iii.4. Ingénierie tissulaire 

Les matériaux nanofibreux apportent de grandes propriétés de prolifération cellulaire 

grâce à leur surface spécifique élevée et à leur porosité qui leur permettent de mimer la matrice 

extracellulaire. Ces propriétés mènent à de nombreuses applications dans les dispositifs médicaux 

et plus particulièrement dans le domaine de la régénération tissulaire133. Par exemple, Yin et al. 

ont décrit l’élaboration d’une membrane électrofilée en chitosan(CS)/poly(acide lactique-co-ε-

caprolactone)/collagène pour l’ingénierie tissulaire des vaisseaux sanguins134. Différentes 

compositions ont été testées, et il a été montré qu’une augmentation de l’hydrophilie des 

échantillons permet d’augmenter la prolifération et l’adhérence des cellules endothéliales. Il a 

aussi été observé que, pour un rapport de polymère optimal, les propriétés mécaniques de la 

veine cave saphène peuvent être atteintes. De nombreuses autres propriétés (attachement 

cellulaire, propriétés mécaniques d’autres vaisseaux …) peuvent être obtenues de manière à 

utiliser les matériaux nanofibreux dans d’autres applications de l’ingénierie tissulaire comme pour 

le cœur, les nerfs, le cartilage ou la peau. La morphologie des nanofibres influence de manière 

importante le comportement des cellules135. Par exemple, dans le cas de la régénération neurale, 

Yang et al. ont démontré que les nanofibres de PLLA orientées aléatoirement présentent une 

bonne adhérence, prolifération et différenciation de cellules souches neurales (NSC) en raison de 

leur grande surface spécifique mais aussi de leur rugosité136. De plus, un alignement de ces 

nanofibres permet d’augmenter la vitesse de différenciation des NSC. De même pour la 

régénération tissulaire de vaisseaux sanguins, Xu et al. ont montré une meilleure adhérence et 

prolifération de cellules musculaires lisses (SMC) lorsque les nanofibres de PLLA sont orientées 

par rapport à un arrangement aléatoire137. Cependant, il est important de noter que dans la 

majorité des cas, les nanofibres alignées présentent un manque de résistance mécanique étant 

donné l’anisotropie de ces propriétés138. 

II.a.iii.5. Traitement des plaies 

En dehors du fait que les propriétés physiques des nanofibres présentent des avantages 

considérables dans le domaine des dispositifs médicaux, ces membranes électrofilées apportent 

des propriétés de flexibilité et d’absorption aux dispositifs. Toutes ces caractéristiques font des 

nanofibres des candidats idéaux pour le traitement des plaies et sont abondamment décrites dans 
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la littérature139. Par exemple, Hassiba et al. ont fabriqué une membrane bicouche électrofilée 

pour des applications en traitement des plaies140. Dans cette membrane, la couche supérieure est 

faite de PVA et de CS chargés par des nanoparticules d’argent pour la protection contre les 

germes, et la couche inférieure à base de PEO ou de PVP chargés avec un antiseptique 

(chlorhexidine), pour éviter l’infection des plaies. Dans cette étude, il a été démontré que cette 

membrane bicouche présente une bonne activité antibactérienne (Gram + et -) et antifongique 

grâce à la couche interne qui libère la substance active, ainsi que de bonnes propriétés barrières 

contre l’environnement extérieur grâce à la couche externe.  

II.a.iii.6. Libération médicamenteuse 

Les dispositifs biomédicaux contiennent souvent un ou plusieurs principes actifs libérables 

dans le temps, que ce soit pour des applications en traitement des plaies ou en ingénierie 

tissulaire140–143. Kenawy et al. ont comparé la libération du chlorhydrate de tétracycline (TH), 

contenue dans une membrane électrofilée composée de PLA et de poly(éthylène-co-acétate de 

vinyle) (PEVA), à un système de libération de principe actif commercial : Actisite® (filament de 

copolymère éthylène/acétate de vinyle)144. Les résultats ont démontré une libération de TH 

quatre fois plus lente dans le cas du matériau électrofilé comparé à l’Actisite® en 5 jours. Ceci est 

dû à la surface spécifique des fibres électrofilées (diamètre moyen des nanofibres de 5 µm) qui 

est environ 100 fois plus élevée que celle de l’Actisite® (diamètre moyen de 0,5 mm). Les 

matériaux nanofibreux permettent ainsi une libération relativement ralentie des principes actifs 

en quelques jours.  

II.b. Modification de surface de nanofibres 

Dans la majorité des applications des nanofibres de polymères, il est nécessaire de traiter 

la surface de ces dernières de manière à modifier et améliorer les propriétés physiques et 

chimiques. 

 Présentation générale des techniques de modification de surfaces 

des matériaux polymères 

De nombreuses techniques sont utilisées à ce jour pour modifier les propriétés de surface 

des matériaux polymères. Ces modifications sont apportées pour de nombreuses raisons comme 
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l’augmentation de la mouillabilité, l’adsorption de molécules ou l’élimination de contaminants de 

surface par exemple, et ce pour de multiples applications que ce soit dans le milieu industriel ou 

dans la vie quotidienne145. En matière de modifications de surface, on distingue la modification 

chimique au cours de laquelle la surface est placée dans un milieu contenant une espèce réactive 

(gaz ou liquide) et la modification physique pendant laquelle le matériau est soumis à une énergie 

importante par irradiations.  

Les modifications chimiques se font généralement par oxydation chimique, en utilisant 

des réactifs puissants tels que l’acide chromique ou nitrique146–148, ou via des réactions de chimie 

organique classiques afin de fonctionnaliser la surface du matériau et lui apporter de nouvelles 

propriétés physico-chimiques (modifications de l’hydrophilie, des propriétés adhésives 

…)146,149,150. Ces deux méthodes permettent également de fonctionnaliser la surface par des 

polymères, soit par copolymérisation greffante (« grafting-from »), soit par réaction entre la 

surface et un polymère (« grafting onto »)151.  

Concernant la modification physique des surfaces, différentes énergies de radiations 

peuvent être utilisées suivant l’effet désiré. En effet, la modification par rayonnement ionisant se 

fait à haute énergie (plus d’une dizaine de keV suivant les surfaces) alors que la modification par 

traitement UV ou par lumière visible, qui sont des rayonnements non-ionisants, se fait à basse 

énergie (50 eV environ). Dans le cas des rayonnements non-ionisants, la fonctionnalisation se fait 

par simple excitation des atomes de surface par exposition à la lumière (UV ou visible). Pour ce 

qui est des rayonnements ionisants, comme leur nom l’indique, ils entrainent la formation d’ions 

en surface du matériau152.  

Ces différents types de modifications de surface possèdent chacun leurs avantages mais 

aussi leurs inconvénients. En effet, le traitement chimique permet un traitement rapide et très 

efficace mais nécessite l’utilisation de solvants souvent nocifs pour l’environnement, et entraine 

aussi la présence de solvant résiduel en fin de traitement et a donc des conséquences au niveau 

des propriétés finales du matériau. De plus, dans certains cas, les traitements chimiques sont 

relativement agressifs, ce qui peut entraîner des modifications indésirables en surface 

(changements de la rugosité ou de la porosité, création de défauts, contaminations, 

gonflements…). Concernant les traitements physiques, ils possèdent l’avantage de ne pas 
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nécessiter de solvant et de ne pas libérer de produits toxiques. Cependant, ces traitements ne 

sont pas homogènes car difficilement contrôlables, ce qui entraine donc des problèmes de 

reproductibilité notamment153.  

Un grand nombre de ces traitements de surface sont applicables sur des nanofibres de 

polymères154,155, mais le traitement plasma, à la lisière entre les traitements physiques et les 

traitements chimiques, connait un essor très important depuis quelques années. Parmi tous ses 

avantages, le traitement plasma permet de modifier une surface de façon moins agressive et plus 

contrôlée que la plupart des autres traitements de surface.  

 

 Traitement plasma froid 

II.b.ii.1. Généralités 

Le plasma est décrit comme le 4e état de la matière. Il est composé d’électrons, de 

radicaux, de photons et d’ions chargés positivement et négativement. Cette dénomination est 

due au besoin d’absorption d’énergie par un gaz pour obtenir un plasma. En effet, la transition 

entre l’état solide et l’état liquide ou gaz nécessite de l’énergie tout comme pour le plasma156. 

Dans ce sens, l’énergie appliquée à un gaz résulte dans la production d’espèces excitées, ce qui 

crée le plasma. Cependant, le plasma demeure électriquement neutre en raison de l’équilibre 

entre les charges négatives et positives de chaque espèce le composant. Le plasma peut être 

divisé en deux groupes importants : le plasma thermique (à l’équilibre thermodynamique) et le 

plasma non-thermique ou froid (hors équilibre thermodynamique). Dans le premier cas, la 

température des électrons atteint des températures de l’ordre de 104 K ou plus, et un transfert 

de chaleur à tous les autres constituants du gaz ionisé peut avoir lieu. Dans ce sens, toutes les 

espèces présentes dans le plasma atteignent une température d’équilibre thermodynamique, et 

le degré d’ionisation du gaz est de 100%. Dans le cas contraire, pour le plasma froid, les électrons 

peuvent aussi atteindre des températures de 104 K mais aucun transfert de chaleur n’a lieu (la 

température des ions et des neutrons avoisine la température ambiante), et ainsi, le degré 

d’ionisation du gaz est inférieur à 0,1%. Les plasmas peuvent aussi être décrits par leur 

température d’électrons et leur densité électronique (électrons/m3). Cette classification est 

décrite en Figure 20157.  
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Figure 20: Classification des plasmas157 

En comparaison avec le traitement plasma thermique, le plasma froid permet le 

traitement de matériaux sensibles à la température, en particulier en raison de la faible pression 

et puissance de traitement des sources plasma froid. Du fait de leur faible température, les 

sources plasma froid sont de bons candidats potentiels pour la modification de surface de 

nanofibres de polymères. 

II.b.ii.2. Différentes sources  

De nos jours, de nombreuses sources plasma froid, largement décrites dans la 

littérature156,158–161, sont utilisées de façon à créer différents plasmas avec un grand spectre de 

caractéristiques. Tout d’abord, il est important de noter qu’un plasma peut être créé à basse 

pression ou à pression atmosphérique.  

Deux familles principales de source plasma basse pression peuvent être distinguées : (i) 

la décharge luminescente et (ii) les décharges radiofréquences ou micro-ondes. De manière 

générale, l’effet de la décharge luminescente dépend du voltage et du courant appliqué162 : la 

décharge de Townsend a lieu à de faibles courants, et les décharges corona, subnormale ou 

normale ont lieu lorsque le voltage diminue et que le courant augmente. Enfin, la décharge 

luminescente anormale a lieu après une importante augmentation de courant et mène à la 

formation d’un arc électrique après une transition lumière-arc, caractérisée par une 
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augmentation puis une diminution rapide du voltage. La deuxième façon de créer un plasma 

basse pression est en induisant la décharge par radiofréquence ou par micro-ondes. Dans ce cas, 

la décharge est créée par l’utilisation d’un magnétron alimenté par une fréquence de quelques 

centaines de GHz ou MHz dans une chambre fermée. Le gaz à l’intérieur de la chambre absorbe 

l’irradiation et l’ionisation a lieu après des collisions inélastiques159.  

En termes de pression atmosphérique, cinq sources principales de plasma froid peuvent 

être identifiées : décharge corona, décharge de barrière diélectrique (DBD), arc de décharge 

lumineuse, spot plasma froid (ULS) et plasma de décharge micro-ondes. La décharge corona est 

créée entre deux électrodes asymétriques séparées par un fluide neutre (habituellement de l’air). 

Généralement, une électrode possède une forme d’aiguille et la deuxième possède une forme 

totalement différente163. Ainsi, le champ électrique entre ces deux électrodes n’est pas uniforme, 

et le plasma est activé uniquement autour de l’aiguille mais sans formation d’un arc plasma en 

raison des paramètres appliqués (tension, distance entre les électrodes et rayon de courbure). Il 

est possible d’observer l’effet corona avec la création de nombreux micro-arcs autour de l’aiguille. 

Plus précisément, la création de la décharge corona a lieu dans les situations suivantes : un atome 

d’une molécule est ionisé et un électron est accéléré par un champ électrique. Ensuite, cet 

électron rentre en collision inélastique avec un autre atome (ou molécule) et déclenche une 

avalanche de collisions inélastiques. Après cela, un courant est établi entre les deux électrodes 

(dépression) et la décharge est maintenue. Il est intéressant de noter que la décharge corona peut 

être positive ou négative et la géométrie des électrodes varie (Figure 21).   
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Figure 21: Représentation schématique de différentes décharges corona, adapté de 157. 

Lors d’un plasma atmosphérique, un arc électrique peut se former par établissement d’un 

courant entre les électrodes, par l’intermédiaire des chocs inélastiques qui se produisent entre 

les électrons et les espèces lourdes de l’environnement. Ce phénomène est dû au fait que, à 

pression atmosphérique, le libre parcours moyen des particules (distance couverte par une 

particule entre deux impacts successifs) est significativement plus faible que pour le plasma basse 

pression. Dans ce sens, le plasma est à un niveau très localisé, et tend vers un équilibre 

thermodynamique qui est proche de créer un arc plasma avec une température atteignant les 

11000K au minimum164. Comme il a été décrit précédemment, la décharge corona permet la 

formation de plasma sans déclencher d’arc. Cependant, d’autres techniques ont aussi été 

développées dans ce sens. En particulier, il est possible de citer la décharge à barrière diélectrique 

(DBD). Cette technique consiste en l’utilisation de matériau diélectrique (plastique, quartz ou 

céramique) de façon à prévenir la formation de l’arc électrique. Dans ce cas, il y a au moins une 

barrière diélectrique entre les deux électrodes. Ce matériau isolant peut directement être fixé sur 

une ou sur les deux électrodes, mais le matériau à traiter peut aussi être lui-même une électrode 

comme schématisé en Figure 22165.  
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Figure 22: Représentation schématique des configurations classiques de plasma de décharge à barrière diélectrique165 

Par exemple, le plasma de décharge à barrière diélectrique ultraléger (ULD) est une 

technologie spécifique développée par AcXys Technology basée sur la création d’un rideau 

plasma, qui permet la modification de surfaces sensibles à la température en raison de la faible 

température du plasma en sortie (environ 120°C). Un générateur de courant alternatif crée un 

champ électrique suffisamment intense pour induire la décharge à l’intérieur du gaz sans 

formation de courant grâce au matériau diélectrique. Cependant, l’électrode positive est chargée 

avec des électrons libres du plasma et la décharge n’est pas maintenue. De façon à garder la 

décharge constante, une haute fréquence est appliquée (du kHz au MHz). Il est intéressant de 

noter que la décharge est très bien organisée au niveau de la surface du matériau diélectrique, 

ainsi, la dépression électrique (« breakdown ») est produite à de nombreux points et non pas à 

un seul comme c’est le cas pour l’arc électrique.  

Dans d’autres cas, la production d’un arc électrique au cours du procédé peut être 

contournée. Par exemple, il est possible de citer la décharge par arc glissant (GAD) dans laquelle 

la production d’un arc démarre lors du quasi-équilibre, et cet arc se déplace et s’allonge en suivant 

deux électrodes asymétriques jusqu’à une phase de réaction hors-équilibre comme décrit sur la 

Figure 23166. Ce mouvement de l’arc est dû à la présence d’un gaz vecteur injecté entre les deux 

électrodes et, lorsque l’arc atteint le bout des deux électrodes, il s’éteint et un nouveau cycle 

démarre. Dans ce sens, il est possible d’appeler ce plasma un plasma « froid » en raison de 

l’utilisation de la phase hors-équilibre pour traiter le matériau.  
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Figure 23: Evolution du glissement de l'arc : (A) phase de dépression électrique, (B) phase de chauffage en quasi-équilibre, (C) 

phase hors équilibre166 

Un autre type de source plasma atmosphérique est le plasma de post-décharge, aussi 

appelé plasma indirect, avec un concept similaire au GAD. Le principe de cette technique est basé 

sur la formation d’un arc électrique dans un gaz vecteur entre deux électrodes coaxiales. Le 

plasma est ensuite soufflé en dehors de la zone de décharge. En général, ce type de plasma atteint 

des températures de l’ordre de 5000K en zone de post-décharge et est appelé torche 

plasma167,168. Cependant, l’utilisation de courant alternatif pour la formation du plasma permet 

la diminution de cette température à 150°C ou moins avec une puissance appliquée de 700 à 1100 

Watts, ce qui en fait un bon candidat pour le traitement de polymères et lui confère aussi la 

qualification de source plasma froid169. Ces sources sont nommées torches plasma froid ou aussi 

ULS comme schématisé sur la Figure 24. 

 

Figure 24: Représentation schématique de la technologie ULS développée par AcXys Technology169 

Finalement, la dernière catégorie de source plasma froid, décharge micro-ondes et jets 

plasma à pression atmosphérique (APPJ), est décrite dans de nombreuses publications et 
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synthétisée dans quelques revues170,171. Pour ce type de source plasma, des champs hautes 

fréquences (du GHz à 103 MHz) sont appliqués aux molécules du gaz de façon à former des jets 

plasma. Comme pour les autres sources plasma, différentes configurations de l’appareil sont 

possibles et sont décrites en Figure 25170.  

 

Figure 25: Différentes sources plasma radiofréquence ou micro-ondes. Le substrat à traiter est présenté en rouge, et son 

mouvement avec une flèche rouge dans les cas (b), (c) et (d)170. 

Les traitements plasma basse-pression ou atmosphérique présentent de nombreux 

avantages mais aussi des limites qui sont généralement opposables. Le plasma atmosphérique 

est un procédé de courte durée qui peut être intégré dans une ligne de production sans besoin 

d’une technologie de vide complexe. Cependant, dans de nombreux cas, le traitement n’est pas 

homogène, et peut avoir un faible potentiel d’activation, pour le traitement corona 

particulièrement. Cette technique a aussi besoin d’un grand nombre de buses de traitement pour 

les objets de grande taille, et la température de plasma est généralement supérieure à 100°C, ce 

qui rend impossible le traitement de certains polymères. Au contraire, le plasma basse-pression 

rend possible le traitement homogène, plus précis, particulièrement pour le traitement de 

surfaces poreuses (la modification peut se faire aussi à l’intérieur des pores), et permet aussi le 
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nettoyage de matériaux sensibles à l’oxydation. Cependant, cette technique est spatialement 

limitée, en particulier à cause du besoin de chambre basse-pression ; la basse-pression étant 

obtenue à l’aide de pompes haute puissance très coûteuses qui sont, pour certains matériaux, 

trop peu puissantes (même pour les matériaux silicones). Enfin, les chambres basse-pression sont 

difficiles à intégrer à une ligne de production172. Ainsi, l’utilisation de l’une ou l’autre de ces 

techniques dépend du matériau à traiter (taille, nature, spécificité, etc…), de l’effet du traitement 

souhaité ainsi que de l’échelle de production.  

II.b.ii.3. Effets du plasma froid 

Les effets du traitement plasma froid peuvent être divisés en quatre catégories qui 

dépendent de certains paramètres et de la modification de surface requise : nettoyage, 

fonctionnalisation, greffage et modification interstitielle. Au cours des dernières années, de 

nombreuses revues sur le traitement plasma ont été publiées et discutent des différents effets 

du plasma162,173.  

Le nettoyage par plasma est obtenu avec des paramètres relativement faibles (puissance 

et consommation de gaz) de façon à éliminer les polluants se trouvant à la surface des matériaux 

par un procédé d’ablation. En général, les polluants de surface sont des huiles ou des polymères, 

et les gaz utilisés pour le procédé de gravure (« etching ») sont inertes (He, Ar ou H2), même si O2 

est parfois utilisé pour éliminer des contaminants après oxydation. Le procédé d’ablation consiste 

en la création d’espèces volatiles, par scission de chaines par exemple, de façon à éliminer les 

polluants traités grâce au vide appliqué. Le mécanisme de nettoyage a été décrit par Belkind et 

al. comme combinant trois phénomènes : pulvérisation (ions), chauffage (électrons) et gravure 

(radicaux) 174.  

Dans le cas de la fonctionnalisation, aussi appelée activation, le procédé démarre avec 

l’intégration de fragments de molécules de gaz sur la surface des matériaux. Les gaz utilisés 

généralement à cet effet sont NH3, O2, CO2, N2, H2, Ar ou He de manière à créer des fonctions -

COOH, -NH2, OH, C=O, -OOH ou -NO3, à la surface. Ce phénomène conduit à l’augmentation de 

l’hydrophilie de surface du matériau et améliore ses propriétés qu’elles soit physico-chimiques 

ou biologiques175. Il est aussi possible d’augmenter l’hydrophobie des matériaux en utilisant des 

gaz hydrophobisants (comme CF4) pendant le procédé plasma.  
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Le greffage de polymères à la surface des matériaux peut aussi être obtenu par plasma. 

En effet, le traitement plasma d’un matériau par un gaz inerte mène à la formation de radicaux à 

la surface. Lorsque l’on introduit un monomère capable de réagir avec ces radicaux dans la 

chambre, il se produit une copolymérisation greffante de ce monomère directement à la 

surface176. Une autre possibilité de polymérisation greffante par plasma est de réaliser un premier 

traitement plasma suivi d’un contact de la surface traité avec l’atmosphère ou des gaz spécifiques, 

comme O2, de façon à créer des fonctions réactives en surface de l’échantillon (ex : peroxydes), 

et ensuite, de tremper le matériau dans une solution de monomères pour les polymériser en 

surface à l’aide d’un second traitement plasma177. Cette méthode est appelée polymérisation 

greffante induite par plasma (PIGP).  

Enfin, un autre effet du plasma est la modification interstitielle de la surface (i.e. 

réticulation). Cet effet concerne, en particulier, l’augmentation de la cohésion de surface des 

objets traités. En effet, les espèces réactives créées au cours du procédé plasma (ions, radicaux, 

UV et autres) peuvent couper les liaisons C-H et la recombinaison de ces radicaux permet la 

réticulation de surface du matériau, mais peut aussi créer des liaisons entre 2 couches différentes 

de matériaux et ainsi augmenter leurs propriétés d’adhésion178. La Figure 26 synthétise la 

profondeur de pénétration relative à chaque espèce active du plasma et explique comment le 

plasma peut interagir et modifier la structure de surface des matériaux179.  

 

Figure 26: Profondeur de pénétration relative des espèces actives du plasma. Les espèces chargées sont représentées en vert et 

les neutres en orange. Les espèces neutres interagissent uniquement avec la surface intime. 
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II.b.ii.4. Applications 

Le plasma froid permet de nombreux traitements de puissances différentes qui peuvent 

être appliqués dans un large spectre d’applications comme le médical180–185, la 

décontamination156,186–188, la synthèse de gaz189 ou encore la biotechnologie190. En termes 

d’applications médicales, le traitement plasma permet, en premier lieu, la stérilisation du 

matériel biomédical grâce à son effet de nettoyage de surface180. De plus, la stérilisation par 

plasma est plus efficace que d’autres techniques de stérilisation classique et pourrait être utilisée 

dans la désinfection des mains dans le futur. En effet, une revue de la littérature publiée par 

Sakudo et al. démontre tous les effets positifs du plasma en stérilisation et notamment l’activité 

de ces traitements contre la paroi des bactéries ainsi que contre les prions. De plus, ce type de 

traitement permet de stériliser des échantillons sensibles à la température ou alors qui ne 

seraient pas compatibles avec les méthodes de stérilisations classiques (oxyde d’éthylène, 

irradiation gamma, autoclave …)191. Ajouté à cela, le traitement plasma froid peut améliorer les 

propriétés d’adhésion et de mouillabilité de certains matériaux comme les polymères de manière 

à augmenter leur biocompatibilité en particulier181. Des études récentes ont démontré un effet 

important du plasma sur la réduction de tumeurs dans la thérapie cancéreuse. En effet, Keidar et 

al. ont montré que le traitement par plasma froid atmosphérique de cellules tumorales permet 

leur réduction grâce à l’utilisation des espèces générées réactives à l’oxygène, ce qui mène à 

l’apoptose (mort cellulaire programmée) et n’affecte pas les autres cellules182. Dans un autre 

domaine, le traitement plasma froid peut aussi être utilisé pour soigner des pathologies 

dermatologiques grâce à la création d’espèces réactives qui peuvent directement réagir avec les 

blessures de la peau183,184. Plus précisément, Isbary et al. ont démontré que le plasma froid 

atmosphérique peut être utile dans le traitement de la maladie de Hailey-Hailey. Le mécanisme 

d’action n’a pas encore été révélé, mais quelques hypothèses ont été émises sur l’effet 

antifongique et bactéricide des espèces générées par plasma185. Dans d’autres champs 

d’applications, le traitement plasma froid peut être utilisé pour la décontamination de surface, 

en particulier dans la transformation des aliments ou dans l’épuration des gaz. Dans l’industrie 

alimentaire, le traitement plasma froid est utilisé en particulier pour l’élimination des bactéries, 

ou pour améliorer la conservation des aliments dans certains contenants186,187. L’effet du plasma 
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dans le cas de l’épuration des gaz est basé sur la purification de l’atmosphère par destruction de  

VOCs ou de fines particules parmi d’autres polluants. Finalement, le greffage de certains 

polymères ou molécules à la surface de certains matériaux apporte un large champ d’applications 

au traitement plasma froid, avec le greffage de polymères bioactifs à la surface d’implants 

biomédicaux192 ou encore le greffage de polymères conducteurs pour des applications en 

photoélectrique193, pour en citer quelques-uns.  

II.c. Traitement plasma froid sur nanofibres obtenues par 

electrospinning 

Dans le cas de nanofibres de polymères, le principal avantage du traitement plasma, 

hormis la modification des propriétés chimiques et physiques, est que ce traitement ne cause pas 

la perte de la structure nanofibreuse, car seule l’extrême surface est affectée.   

II.c.i. Amélioration de la biocompatibilité 

II.c.i.1. Introduction 

Le traitement plasma froid de nanofibres de polymères a souvent été décrit comme une 

technique propre et respectueuse de l’environnement pour améliorer la biocompatibilité de ces 

nanofibres en vue de les utiliser dans le domaine biomédical et dans l’ingénierie tissulaire194–199. 

L’importance de la chimie de surface sur la biocompatibilité et le comportement cellulaire a 

largement été décrite dans la littérature. Dans ce sens, Thevenot et al. ont répertorié les effets 

des fonctions chimiques classiques greffées à la surface des biomatériaux sur leurs propriétés 

biologiques200. En effet la présence de certaines fonctions chimiques, comme -COOH, -OH, -NH2 

ou -CH3, mène à des comportements cellulaires intéressants, comme l’augmentation de 

l’adhérence, la croissance, la différentiation et la propagation cellulaire. Cependant, ces fonctions 

chimiques peuvent aussi générer des réponses inflammatoires et causer la formation de capsules 

fibreuses menant à une cytotoxicité substantielle. Néanmoins, un effet synergique apportant de 

nouvelles propriétés a été observé lorsque ces fonctions sont présentes en différents rapports200. 

En dehors des effets chimiques sur les propriétés biologiques et la réponse cellulaire, les 

biomatériaux doivent être hydrophiles et donc présenter une forte mouillabilité pour leur 

utilisation dans le domaine biomédical. Cependant, de nombreux polymères utilisés en 
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electrospinning, comme la PCL, le PLA ou d’autres, sont hydrophobes. Pour pallier cet 

inconvénient, le traitement plasma froid a été utilisé pour apporter des fonctions hydrophiles à 

la surface des matériaux nanofibreux et ainsi, conduire à une augmentation de la mouillabilité. 

Comme il a été décrit dans de nombreuses études, apporter des fonctions polaires, comme des 

fonctions riches en oxygène ou en azote, à l’aide du plasma ne permet pas seulement 

d’augmenter l’hydrophilie mais également de modifier la topologie de surface des matériaux 

nanofibreux, ce qui induit une augmentation de la prolifération, de l’adhérence et de la viabilité 

cellulaire de ces membranes201–209, ainsi qu’une augmentation des interactions entre 

protéines210. Dans ces études, différents types de lignées cellulaires ont été testées telles que les 

ostéoblastes, les myoblastes, les fibroblastes, les cellules de Schwann mais aussi les cellules 

souches. Dans toutes ces études, les membranes nanofibreuses traitées par plasma ont montré 

une nette amélioration de la biocompatibilité et il a également été prouvé que les méthodes de 

stérilisation n’affectent aucune caractéristique des membranes traitées par plasma207.  

II.c.i.2. Régénération osseuse et cartilagineuse 

De nos jours, le domaine de l’ingénierie tissulaire utilisant le plasma froid, le plus décrit 

dans la littérature, est l’ingénierie tissulaire osseuse pour la régénération des os blessés ou 

fracturés211–221. 

Différentes études ont montré que les cellules souches osseuses sont capables de croître 

et de se propager et possèdent une bonne viabilité sur des nanofibres traitées par plasma froid. 

Ces propriétés osseuses peuvent être accrues grâce à une libération médicamenteuse222. En 

termes de comportement cellulaire, Ardeshirylajimi et al. ont décrit les essais in vitro et in vivo de 

nanofibres de poly(éther sulfone) (PES) traitées ou non par plasma froid sur lesquelles des cellules 

souches pluripotentes (PSC) ont été cultivées212. Ils ont d’abord montré que les membranes de 

PES présentaient une meilleure biocompatibilité après le traitement plasma en raison de 

l’augmentation de l’hydrophilie. Un autre point important est le fait que les membranes, traitées 

ou non, permettent une différenciation ostéogénique (changement d’un type cellulaire vers un 

autre type plus spécifique) des PSC mais pas de même ampleur. Dans un registre similaire, Liu et 

al. ont démontré que le traitement plasma de nanofibres de PLA permet une amélioration du 

comportement cellulaire, notamment en termes de prolifération et propagation de cellules 
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souches osseuses mésenchymateuses (BMSC)211 sans corrélation avec le temps de traitement 

plasma comme présenté en Figure 27. En effet, pour une puissance de 18 W, les vitesses de 

prolifération et de propagation des BMSCs sont plus élevées pour des temps de plasma de 5 

minutes en comparaison de 1 et 10 minutes. Cependant, il a été démontré que l’adhérence, la 

propagation et la prolifération cellulaire sont corrélées à l’adsorption de protéines, elle-même 

améliorée par la présence d’une couche aqueuse sur les surfaces hydrophiles217. Ainsi, une 

hypothèse est que, pour 5 minutes de traitement plasma, la modification de surface est complète 

pour la surface externe de la membrane, donc en contact direct avec les cellules. Au contraire, 

pour un traitement de 10 minutes, la partie interne de la surface est aussi modifiée, et ainsi, les 

protéines s’accumulent dans cette section, et non dans la zone de contact cellulaire. Par ailleurs, 

il est aussi possible d’immobiliser des particules de céramique, comme l’hardystonite, sur des 

membranes nanofibreuses grâce à un traitement plasma pour améliorer la régénération 

osseuse223.  

 

Figure 27: Images MEB de membranes nanofibreuses après un jour de culture de cellules souches osseuses mésenchymateuses 
(BMSC). (a) non traitées, (b) 1 minute de traitement, (c) 5 minutes de traitement, (d) 10 minutes de traitement. (e) aire de 

propagation cellulaire mesurée pour chaque échantillon (n=20). *p<0,05, **p<0,005211 
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De plus, ce type de membrane peut être utilisé dans l’ingénierie tissulaire cartilagineuse 

avec le même comportement vis-à-vis des cellules chondrogéniques215,216,218,219,224,225. Zhu et al. 

ont étudié la différentiation chondrogénique de MSC sur des nanofibres de PCL, contenant des 

microsphères de facteurs bioactifs, traitées par plasma atmosphérique218,219. En accord avec les 

résultats de la littérature, une prolifération et une infiltration cellulaire améliorées ont été 

observées pour chaque échantillon incorporé de microsphères traitées par plasma (échantillons 

micro-CAP) et pour chaque échantillon traité par plasma (échantillons CAP), mais pas pour les 

échantillons de référence (non-traités) comme présenté en Figure 28. De plus, la différentiation 

chondrogénique est observée par une sécrétion de glycosaminoglycane (GAG) pour tous les 

échantillons de référence, micro-CAP ou CAP. Cependant, après deux semaines de différentiation, 

différents résultats ont été observés : pour la référence, la quantité de GAG sécrétée est de 60 µg 

par échantillon (disque de diamètre 5 mm) ; alors que les quantités sécrétées par les échantillons 

CAP et micro-CAP sont respectivement de 80 et 100 µg par échantillon. Cette augmentation 

montre une influence du traitement plasma atmosphérique sur la différentiation chondrogénique 

des BMSCs, même sans présence de facteurs bioactifs. Ajouté à cela, un effet synergique entre 

les microsphères et le traitement plasma a été observé pour la première fois sur la croissance et 

la différentiation de MSC en chondrogène218.  

Enfin, les protéines fibronectines et vitronectines jouent un rôle important dans 

l’adhérence des cellules sur les membranes. Alors que l’augmentation de la quantité de charges 

négatives entrainée par le traitement plasma cause une diminution de l’interaction entre la 

fibronectine et la surface des membranes, cette augmentation mène aussi à une meilleure 

interaction entre la surface et la vitronectine (proche de la fibronectine) et ainsi mène à une 

adhérence cellulaire robuste.  
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Figure 28: Micrographes confocaux des nanofibres de PCL après un jour de culture de cellules souches mésenchymateuses (MSC). 
La quantification ainsi que la profondeur d'infiltration ont été mesurées par ImageJ (n=9). Bleu = coloration du noyau cellulaire 

par DAPI, rouge = cytosquelette coloré par Rhodamine-Phalloidin. *p<0,05207. 

II.c.i.3. Autres régénérations tissulaires 

Dans d’autres études, les nanofibres traitées par plasma ont aussi été étudiées, de façon 

plus rare, dans des applications de régénération nerveuse226–229, de la cornée230, de la peau231,232 

ou encore vasculaire233.  

Dans le cas de la régénération nerveuse, Techaikool et al. ont étudié les effets de 

différents paramètres de plasma sur la biocompatibilité de nanofibres de PLCL et de poly[(acide 

L-lactique)-co-glycolide] (PLGA) pour des applications en reconstruction olfactive228,229. Ces 

résultats montrent une plus grande proportion de cellules olfactives engainantes (OECs) sur les 

nanofibres de PLCL (26%) ou de PLGA (32%) traitées par plasma que sur les membranes non 
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traitées. Plus précisément, ils ont montré que le traitement plasma basse pression mène à une 

augmentation de la population cellulaire relative dans chaque phase du cycle cellulaire, une 

réduction de la population cellulaire nécrotique (via les indices apoptotiques), une amélioration 

de l’activité mitochondriale ainsi qu’une réduction des fuites membranaires.  

Concernant l’application cornéenne, Soleimanifar et al. ont décrit le traitement plasma 

basse pression de membranes à base de nanofibres de polyuréthane et de soie ainsi que leur 

potentiel dans la différentiation de cellules souches conjonctives mésenchymateuses (CJMSC)230. 

Dans ce cas, les membranes traitées par plasma démontrent une surexpression des marqueurs 

tardifs de différenciation épithéliale des CJMSC (marqueurs CK3, CK8 et CK12), alors que les 

membranes non-traitées montrent plutôt une surexpression des marqueurs précoces de 

différenciation (marqueurs DSG1 et DSC1). Ces résultats montrent un bon potentiel de 

différenciation de ces membranes au niveau génétique grâce au traitement plasma.  

Par ailleurs, ces nanofibres traitées par plasma présentent un haut potentiel de 

régénération cutanée. En premier lieu, Bacakova et al. ont abordé le sujet du comportement 

cellulaire de kératinocytes immortels humains (HaCaT) sur des nanofibres de PLA traitées par 

plasma231. Comme cela est souligné dans d’autres études, l’adhérence des kératinocytes sur ce 

type de membrane est améliorée grâce à l’augmentation de l’hydrophilie mais aussi à la rigidité 

du matériau, ainsi que la nouvelle nanostructure formée par le traitement plasma (apparition 

d’une rugosité de surface). La même équipe avait aussi prouvé que la nanostructure des 

matériaux ainsi que leur mouillabilité influencent de façon positive la prolifération et la croissance 

cellulaire234,235. Cependant, ils ont aussi démontré un effet négatif de la densité des fibres, en 

accord avec Soliman et al.236, combiné avec le traitement plasma, sur l’adhérence et la 

prolifération des kératinocytes. En effet, l’aire de l’amas cellulaire est 3,5 à 4 fois plus importante 

pour les nanofibres traitées par plasma de densités respectives 5 et 9 g/m² par rapport aux 

nanofibres non-traitées de densité 30 g/m². En comparaison, l’aire de l’amas cellulaire est la 

même dans le cas des nanofibres non traitées quelle que soit la densité des fibres. Ces résultats 

sont attribués à la modification des propriétés mécaniques des fibres, particulièrement pour ce 

qui est de la densité des nanofibres. En effet, le traitement plasma induit un espace plus faible 

entre les fibres (porosité plus faible), une diminution de l’élasticité mais aussi une augmentation 
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de la fragilité et de la rigidité (matériau fragile). Parallèlement, cette équipe a étudié l’effet du 

plasma sur la morphologie et sur le comportement cellulaire de ces membranes nanofibreuses 

de PLA. Pour des conditions moyennes de plasma (puissance inférieure à 50 W et temps inférieur 

à 30 s), aucune modification significative de la morphologie des nanofibres ou de l’adhérence, la 

prolifération ou l’aire des amas cellulaires n’a été observée entre les membranes traitées ou non 

par plasma. Cependant, en accord avec Wan et al., une augmentation du temps de plasma mène 

à une modification plus profonde alors qu’une augmentation de la puissance entraine la 

dégradation des nanofibres. En parallèle, les auteurs ont observé un effet positif du temps de 

plasma sur la modification morphologique des nanofibres237. Pour ce qui est du comportement 

cellulaire, des conditions plus élevées de plasma permettent une meilleure adhérence, 

prolifération et propagation cellulaire. Cependant, la modulation de ces paramètres ne cause 

aucune modification supplémentaire. Ceci est dû au fait que, au-delà de conditions limites 

particulières, aucune augmentation de la quantité de groupes fonctionnels polaires n’est 

observée mais aussi qu’il n’y a aucune modification supplémentaire du comportement cellulaire. 

Enfin, les auteurs, en accord avec une étude de Wan et al.238, ont abordé le fait que les paramètres 

du traitement plasma peuvent avoir un impact plus important sur le comportement cellulaire 

dans le cas de culture cellulaire dynamique (les cellules sont mises en culture sur l’échantillon et 

un flux de milieu de culture est pompé à travers cette membrane). Cette information est 

particulièrement intéressante et prouve que le comportement des cellules sur les nanofibres 

traitées par plasma peut être meilleur que celui décrit dans les études in vitro. Par ailleurs, Atyabi 

et al. ont étudié l’effet du gaz plasmagène utilisé sur le comportement des fibroblastes L929 sur 

des nanofibres de PCL traitées232. Deux types de plasma ont été utilisés, (i) un plasma d’O2 froid 

basse pression, et (ii) un plasma froid atmosphérique avec un mélange de gaz He/O2. Les mesures 

d’angles de contact (WCA) ont montré que le plasma basse pression mène à une plus faible 

augmentation de l’hydrophilie que le traitement plasma atmosphérique en raison de la formation 

de groupements -CH à la surface des nanofibres dans le cas du plasma He/O2. Ceci mène donc à 

une meilleure adhérence des fibroblastes dans le cas des nanofibres traitées par le plasma 

atmosphérique. Grâce à cette adhérence, une meilleure croissance et prolifération des 

fibroblastes a été observée après 48 et 72h de contact avec les échantillons traités par plasma 
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atmosphérique (présenté en Figure 29). Cependant, il est important de noter que le traitement 

plasma froid basse pression mène à une meilleure croissance et prolifération cellulaire sur les 

nanofibres que les échantillons non traités. En dehors de ces différences entre ces deux types de 

traitement plasma, il aurait été intéressant de comparer le plasma atmosphérique et le plasma 

basse-pression en utilisant les mêmes gaz de façon à évaluer les caractéristiques propres de la 

modification des nanofibres après ces deux traitements.   

 

Figure 29: Images de microscopie inversée de la prolifération cellulaire sur des membranes après 1, 2 et 3 jours de culture. Les 
flèches indiquent la membrane. (a) contrôle sans membrane, (b) membrane traitée par plasma froid basse pression, (c) 

membrane non-traitée, (d) membrane traitée par plasma froid atmosphérique (barre d’échelle = 100 µm) 232. 

En termes d’applications vasculaires, Savoji et al. ont décrit que la gravure plasma ou le 

revêtement plasma (polymérisation de surface ou réticulation) de nanofibres de PET 

permettaient d’obtenir une membrane acceptable pour le greffage vasculaire en termes de 

propriétés structurelles, mécaniques et surfaciques233. En effet, ils ont montré que les cellules 

endothéliales de la veine ombilicale humaine (« Human Umbilical Vein Endothelial Cells », 

HUVEC) adhèrent et prolifèrent plus facilement sur les nanofibres traitées par plasma froid que 

ce soit dans le cas de la formation d’un revêtement plasma riche en amine, ou alors dans le cas 

du plasma de gravure. Cette amélioration des propriétés biologiques est observable après 7 jours 

de contact des cellules avec les membranes. Les raisons de ces améliorations des propriétés 

biologiques sont tout d’abord l’augmentation de l’hydrophilie de surface après le traitement 
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plasma mais aussi l’augmentation de la rugosité de surface. Ces deux caractéristiques mènent à 

une augmentation de l’adsorption des protéines du milieu de culture et donc à l’augmentation de 

l’adhérence et la prolifération des cellules.  

 

II.c.i.4. Traitement des plaies 

En lien avec l’ingénierie tissulaire, la littérature rapporte de nombreuses études 

concernant l’effet du traitement plasma de nanofibres sur la cytocompatibilité et la prévention 

d’adhérence bactérienne pour des applications de traitements des plaies231,239,240. Par exemple, 

Das et al. ont étudié l’effet des traitements plasma froid d’O2 et d’Ar sur la cytocompatibilité de 

nanofibres de poly(alcool de vinyle) (PVA)/CS239. La rugosité induite par le traitement est plus 

importante pour les membranes traitées par le plasma d’O2 que pour le plasma d’Ar. Ce 

phénomène a déjà été décrit dans la littérature comme étant dû à la présence d’espèces 

extrêmement réactives à l’oxygène bien plus importante dans le cas des traitements plasma froid 

d’O2
241. Ces espèces jouent un rôle clé dans la gravure de surface et dans l’amélioration de 

l’hydrophilie. De plus, Arik et al. ont montré, dans le cas de traitement plasma de nanofibres de 

PVA/PAA, une prévention de l’adhérence et de la croissance bactérienne due à l’amélioration de 

l’hydrophilie après traitement240. En effet, l’accumulation des espèces réactives à l’oxygène et à 

l’azote sur la surface des nanofibres mène à des interactions électrostatiques entre le matériau 

et les bactéries, ce qui cause la perméabilisation de la membrane bactérienne et ainsi leur 

possible inactivation242.   

 

II.c.ii. Adsorption et immobilisation 

En dehors de la modification de surface, le traitement plasma froid permet 

l’immobilisation de molécules, comme les protéines ou les enzymes, directement à la surface des 

nanofibres.  

Le traitement plasma peut être utilisé pour immobiliser des protéines ou des enzymes à 

la surface des nanofibres pour cibler des applications biologiques, en traitement de l’eau ou 

encore en agroalimentaire. Plus précisément, l’immobilisation d’enzyme après le traitement 

plasma froid permet de cibler l’utilisation des membranes nanofibreuses comme biocapteurs243–
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249. L’effet des paramètres du plasma basse pression d’oxygène sur l’efficacité d’immobilisation a 

été décrit par Wang et al. Ils ont montré que le temps de traitement possède un impact plus 

important que la puissance du plasma sur l’immobilisation de la laccase sur des nanofibres de 

PMMA244. En effet, sans traitement plasma, l’efficacité d’immobilisation est d’environ 3% mais, 

après un traitement de 60 s et 60 W, cette efficacité est multipliée par deux. De plus, lorsque le 

temps de plasma atteint 90 puis 120 s, cette efficacité est améliorée de 20 et 37% respectivement. 

Cependant, une augmentation de la puissance du plasma entraîne une fusion des nanofibres et 

ainsi la perte de la structure nanofibreuse. Dans une autre étude de Afshari et al., l’effet du 

traitement plasma sur la morphologie des nanofibres a été étudié avant et après immobilisation 

d’enzymes : ils ont évalué l’impact du gaz utilisé lors d’un traitement plasma froid basse-pression 

de nanofibres de PVA/acide malonique (MA) pour l’immobilisation en surface de l’enzyme 

glucose oxydase245. Ils ont observé que l’effet du gaz utilisé sur la morphologie des nanofibres est 

notable seulement après l’immobilisation des enzymes. En effet, comme il est présenté en   

Figure 30, seules les membranes traitées par CO2 ou par l’air ont conservé leur structure 

nanofibreuse et une plus grande quantité de glucose oxydase a été immobilisée en comparaison 

aux membranes non traitées et celles traitées par plasma d’azote ou d’argon. De plus, Hamidi-

Esfahani et al. ont démontré que, dans le cas du traitement plasma atmosphérique de nanofibres 

de CS-co-PEO, le temps de plasma apporte d’abord un effet positif sur le taux d’immobilisation 

d’enzymes mais ensuite un effet négatif sur la déformation structurelle des nanofibres246.  

  

Figure 30: Images MEB de membranes nanofibreuses à base de PVA/MA après immobilisation d’enzymes. (a) Sans traitement 
plasma, (b) traitée au plasma d’air, (c) traitée au plasma d’azote, (d) traitée au plasma de CO2, (e) traitée au plasma d’argon245. 
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Ils ont aussi montré que, pour des conditions optimales d’immobilisation (membranes 

nanofibreuses immergées pendant 5 h et 20 min dans une solution pH 5,63 de phospholipase A1 

à 654,31 UI), l’efficacité d’immobilisation pour les échantillons traités par plasma était de 78,5% 

contre 60% pour les échantillons non-traités. Ceci est dû à la formation de nombreuses fonctions 

à la surface des échantillons après le traitement plasma. De même, une augmentation du nombre 

de fonctions de surface permet une meilleure adsorption de protéines comme il a été décrit dans 

la section II.c.i.2218,219. Ils ont observé que, dans le cas de nanofibres de PCL traitées par plasma 

atmosphérique, l’adsorption de la vitronectine (protéine naturellement présente à la surface des 

cellules souches mésenchymateuses (MSC)) est améliorée grâce à l’augmentation de l’hydrophilie 

des nanofibres de PCL. Ces résultats montrent l’importance des paramètres de plasma mais aussi 

l’importance du gaz utilisé (inerte ou réactif). En effet, les gaz réactifs mènent à la formation de 

fonctions hydrophiles plus nombreuses, permettant ainsi une meilleure adsorption des enzymes.  

 

II.c.iii. Greffage et réticulation  

Le greffage covalent de molécules ou de polymères sur la surface de nanofibres traitées 

par plasma et la réticulation de nanofibres par plasma utilisés pour améliorer la bioactivité ont 

largement été décrits dans la littérature250–267.  

II.c.iii.1. Greffage de polymère 

Les polymères naturels les plus greffés sur la surface de nanofibres par plasma sont 

l’héparine251–253 et le collagène254–256. La procédure la plus commune est le greffage par couplage 

direct (« grafting onto »). Le mécanisme associé est décrit en Figure 31a. 
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Figure 31: Mécanismes de greffage plasma par techniques “grafting onto” sur la surface des nanofibres. Les voies a et b 
nécessitent des agents de couplage en plus du traitement plasma à la différence de la voie c. 

Dans un premier temps, un traitement plasma est réalisé de façon à créer des 

groupements acides carboxyliques à la surface des nanofibres. Ensuite, l’échantillon est immergé 

dans une solution à pH~5 d’agents de couplage comme le 1-éthyle-3-(3-

diméthylaminopropyl)carbodiimide (EDC)/N-hydroxysuccinimide (NHS). L’EDC permet la 

formation d’espèces O-acylisocarbamide instables qui vont directement réagir avec NHS pour 

former une espèce réactive aux amines NHS-ester semi-stable. Ces échantillons sont enfin 

immergés dans une solution de peptides, dans laquelle les groupements amines des peptides 

vont réagir avec l’ester semi-stable précédemment formé pour obtenir une liaison amide 

stable268–270. D’autre part, il est intéressant de noter qu’il est possible de procéder à cette 
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fonctionnalisation par traitement plasma avec un couplage indirect. En effet, les polymères 

contenant des acides carboxyliques, comme l’héparine, réagissent avec le couple EDC/NHS et 

ensuite, les nanofibres traitées par plasma sont immergées dans cette solution contenant 

EDC/NHS/ acide carboxylique (Figure 31b)251.  

Il existe une autre voie pour greffer des peptides à la surface des nanofibres par plasma 

sans agent de couplage en accord avec un mécanisme présumé détaillé en Figure 31c253,259. Il est 

important de noter que le gaz utilisé pour le traitement plasma influence de façon importante le 

procédé. En effet, pour le couplage direct, O2 et CO2 sont préférés pour créer des fonctions acides 

carboxyliques. Pour le couplage indirect, les gaz NH3 sont utilisés pour obtenir des fonctions 

amines à la surface des nanofibres. Dans le cas où aucun agent de couplage n’est utilisé, un gaz 

inerte, comme l’argon, est nécessaire pour former des radicaux de surface. Par exemple, Wang 

et al. ont étudié le greffage plasma de l’héparine sur des nanofibres de fibroïne de soie sans agent 

de couplage pour des applications en ingénierie tissulaire253. Ils ont montré que, lors d’un 

traitement plasma de 1 minute à 90 W, l’efficacité de greffage était trois fois plus élevée que pour 

les nanofibres non traitées et que cette efficacité augmentait avec le temps de plasma jusqu’à 

plus de 5 minutes. Cependant, l’efficacité de greffage diminue pour 7 minutes de traitement. Les 

auteurs avancent le fait que le traitement plasma crée un équilibre entre la formation et la 

consommation d’espèces réactives. En effet, pour 5 minutes de traitement, la quantité d’espèces 

réactives atteint une valeur maximale ; au-delà ou en deçà de ce temps de traitement, la quantité 

de ces espèces diminue. Dans une autre étude, pour des applications vasculaires, Ghorbani et al. 

ont comparé un système bicouche de nanofibres de PU et gélatine/héparine avec des nanofibres 

de PU traitées par plasma puis greffées avec de l’héparine et de la gélatine et ont étudié l’effet 

de ces deux méthodes sur le relargage d’héparine252. Ils ont démontré que, grâce au traitement 

plasma, la vitesse de biodégradation des nanofibres est plus élevée que celle du matériau 

bicouche à base de nanofibres de polyuréthane/gélatine-héparine. Ainsi, la libération d’héparine 

est mieux contrôlée que pour les matériaux bicouches.  

 Concernant le greffage de collagène sur des matériaux nanofibreux, de nombreuses 

équipes ont observé une augmentation de la biocompatibilité, de la prolifération et de 

l’adhérence cellulaire sur ces matériaux260–262. Une autre caractéristique apportée par le greffage 
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de collagène est la modification de l’hydrophilie des membranes nanofibreuses. En effet, il a été 

décrit dans la littérature que le traitement plasma entraîne une modification de l’hydrophilie 

pendant une période spécifique, suivie d’un réarrangement des groupements polaires présents 

en surface271. Cependant, après un greffage de collagène, l’angle de contact de l’eau est plus élevé 

que dans le cas de nanofibres seulement traitées par plasma, mais reste deux fois plus faible que 

dans le cas de nanofibres non traitées, et cette valeur a la particularité de rester constante avec 

le temps. Il est intéressant de noter que Heidari-Keshel et al. ont mis en lumière la création de la 

liaison amine qui a lieu pendant le greffage par couplage direct262. En effet, lors de l’analyse du 

spectre infrarouge à transformée de Fourier en réflectance totale atténuée (ATR-FTIR) de 

nanofibres de polyhydroxybutyrate (PHB) traitées par plasma, l’apparition d’une bande 

d’élongation à 3324 cm-1, correspondant aux acides carboxyliques ainsi qu’aux groupements 

hydroxyles, a été mise en évidence. Après le greffage de collagène, cette bande disparaît et une 

autre bande, relative aux amides II, apparaît à 1570 cm-1. Ces résultats prouvent la consommation 

des groupements acides carboxyliques en faveur de la création de groupements amides, ce qui 

correspond au mécanisme de greffage par couplage direct. La même équipe a également prouvé 

que l’augmentation de la biocompatibilité, de la prolifération et de l’adhérence cellulaire de ces 

matériaux greffés par du collagène est due à la présence d’amas de peptides qui jouent le rôle de 

ligand du récepteur intégrine et promeuvent l’adhérence cellulaire.   

Enfin, Shao et al. ont étudié le traitement plasma basse pression d’hélium de nanofibres 

de poly(butylène carbonate) (PBC) de façon à greffer de la gélatine, à travers un mécanisme de 

greffage sans couplage259. Ils ont montré que, pour une puissance de plasma comprise entre 20 

et 80 W, l’angle de contact de l’eau diminue rapidement et la vitesse d’absorption de la goutte 

augmente rapidement. Cependant, pour une puissance de plasma supérieure à 100 W, ces 

vitesses caractéristiques commencent à diminuer. En effet, le traitement plasma entraîne trois 

modifications différentes à la surface des matériaux traités : la gravure plasma (modification 

physique), la réticulation de surface et la modification chimique. Cependant, seules les deux 

dernières modifications entraînent une augmentation de l’hydrophilie et, pour une puissance de 

plasma élevée, la gravure plasma peut devenir la modification prédominante aux dépends des 
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deux autres, ce qui peut ainsi causer une diminution de la mouillabilité. Il est intéressant de noter 

que les mêmes observations ont été faites avec une augmentation du temps de plasma. 

A notre connaissance, aucune étude comparative n’a été rapportée sur ces trois méthodes 

de couplage par traitement plasma de nanofibres ni sur leurs effets sur les propriétés de ces 

nanofibres. Cependant, la voie n’utilisant pas d’agent de couplage semble être la meilleure en 

raison de l’absence de produit secondaire (l’extraction des agents de couplage n’est pas 

nécessaire). 

II.c.iii.2. Greffage moléculaire 

En termes de plasmas froids, les plasmas atmosphériques et basse-pression présentent 

des caractéristiques différentes, en particulier en raison de la différence de températures de 

traitement. De ce fait, Kedroňová et al. ont comparé les effets d’un traitement plasma 

atmosphérique multi-jet avec celui d’un plasma basse pression par couplage capacitif (LP CCP) 

d’argon sur le greffage d’hexaméthylènedisiloxane (HMDSO) sur des nanofibres de PVA et de PA-

6 pour différentes applications comme la filtration ou les biomatériaux258. Ils ont d’abord observé 

que la puissance du plasma atmosphérique ne peut pas être significativement modulée à cause 

de la chaleur localisée en sortie des jets, ce qui dégrade de façon importante les nanofibres. 

Cependant, une grande puissance, causant une dégradation importante du HMDSO (plus 

d’énergie est dispersée dans ce précurseur), ainsi qu’une bonne affinité du silicium et de 

l’oxygène, mènent à la création d’espèces volatiles constituées des groupements méthyles de 

l’HMDSO pendant le traitement plasma, et donc au greffage de motifs -O-Si-O- sur les nanofibres. 

De plus, pour les matériaux traités par plasma basse-pression, la structure finale est homogène 

et lisse, alors que pour les échantillons traités par plasma atmosphérique, la structure finale est 

dendritique et présente des films stratifiés en surface (Figure 32). Ceci est dû à la présence d’une 

plus grande quantité de précurseurs dans le cas du traitement plasma atmosphérique comparé 

au traitement basse-pression. Ainsi, le contact entre les nanofibres et le précurseur a plus de 

chance de se produire dans le premier cas et mène à la formation de ces films.  
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Figure 32: Images MEB de nanofibres de PVA ou de PA-6 couvertes par un film d’organosilicone par (a) plasma LP CCP (p = 20 Pa, 
P = 100 W) et (b) plasma atmosphérique multi-jet (P = 10 W/tête, QHDMSO = 1.5 sccm/tête)258. 

II.c.iii.3. Polymérisation induite par plasma 

En dehors du greffage par plasma272, certains monomères peuvent être directement 

polymérisés à la surface des nanofibres (« grafting from »). Ce traitement, appelé PIGP (« Plasma 

Induced Graft-Polymerization »), combine l’utilisation d’un traitement plasma froid avec des 

monomères sous forme gaz ou liquide273–275. Par exemple, Manakhov et al. ont étudié les effets 

d’un recouvrement de nanofibres de PCL par un revêtement obtenu par plasma de carboxyle-

anhydride, d’acétylène et d’amine sur la bioactivité du matériau final250,276. Ils ont découvert que 

la formation de fonctions carboxyles à la surface des nanofibres permet d’améliorer la viabilité et 

l’adhérence des myoblastes comparé aux fonctions amines grâce à la présence de charges 

négatives. Cependant, dans une autre étude, Lee et al. ont montré que, pour la fonctionnalisation 

chimique par voie humide, la formation de fonctions amines mène à une meilleure adhérence 

des myoblastes et des fibroblastes que les fonctions carboxyles, en raison des interactions entre 

les charges positives des amines et les protéines ou les peptides RGD277,278. Une hypothèse 

suggérée par Manakhov et al. est que, pour la chimie par voie humide, chaque couche 

fonctionnalisée est organisée et définie (en fonction du précurseur utilisé), alors que, pour le 

traitement plasma froid, la structure chimique des couches fonctionnalisées est plus complexe et 

contient une grande variété de groupes comme les amines, carboxyles ou anhydrides mais aussi 

imines, nitriles, hydroxyles par exemple. Ceci peut conduire à différentes interactions entre les 

couches traitées par plasma et les peptides RGD ainsi que les protéines. De plus, Permyakova et 

al. ont polymérisé l’anhydride maléique et l’éthylène (C2H4) à la surface de nanofibres de PCL de 

manière à immobiliser la gentamicine263. Grâce à ce « polymère-plasma », une grande quantité 
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de groupements acides carboxyliques réactifs ont été formés à la surface des nanofibres de PCL 

et ont permis un couplage direct pour greffer la gentamicine, utilisée pour ses propriétés 

antibactériennes. Dans une autre étude, Karahaliloglu et al. ont décrit le traitement plasma basse-

pression d’argon de nanofibres de PHB et la formation d’un « plasma-polymère » contenant du 

polyéthylèneglycol (PEG) et de l’éthylènediamine (EDA) en surface de ces nanofibres264. Dans ce 

but, la chambre plasma était remplie d’argon et de monomères (EDA et éthylèneglycol). Des 

analyses de spectroscopie photo-électronique par rayons-X (XPS) ont montré une formation de 

liaisons C-N relative à la présence d’EDA, et une augmentation de la contenance en oxygène du 

matériau, ce qui démontre la présence de PEG. Ce « polymère-plasma » permet une bonne 

biocompatibilité et une bonne adhérence cellulaire grâce à la présence des fonctions amines de 

l’EDA qui interagissent avec les séquences peptidiques RGD des cellules. Le comportement 

cellulaire de certains « polymère-plasma » déposés à la surface de membranes nanofibreuses a 

aussi été étudié par Savoji et al., qui ont traité des nanofibres de PET par différents plasmas pour 

la fabrication de prothèses vasculaires233. L’effet de deux plasmas a surtout été étudié sur le 

comportement cellulaire des HUVECs : (i) un plasma basse-pression (P = 10 W, t = 15 min, 80 Pa) 

avec des gaz éthylène (C2H4) et ammoniaque (NH3) pour obtenir des polymères plasmas riches en 

amines (traitement L-PPE:N), (ii) un plasma basse-pression (P = 200 W, t = 1 à 5 min, 133,3 Pa), 

généralement utilisé pour éliminer de la matière organique, avec deux types de gaz (O2 pur ou 

CF4 (20%)/O2)(appelé traitement « Asher »). En ce qui concerne la prolifération et l’adhérence 

cellulaire, après 24h de culture, les membranes traitées par le plasma Asher (O2, 5 min) montrent 

les mêmes résultats que les échantillons sans traitement. Cependant, après 7 jours de culture, les 

résultats sont améliorés pour les échantillons traités par plasma par rapport aux échantillons non 

traités, comme il était attendu du fait des propriétés de surface qui influencent le comportement 

cellulaire (hydrophilie, fonctions oxygénées, rugosité de surface). En comparaison, les 

membranes traitées par le plasma L-PPE:N démontrent de plus grandes adhérence et 

prolifération cellulaires dès le premier jour comparativement aux échantillons non-traités, 

contrairement aux membranes traitées par plasma Asher. Les revêtements plasmas permettent 

une meilleure culture cellulaire en raison de l’activité de surface, mais aussi grâce à la présence 

de fonctions amines primaires qui interagissent avec les cellules. La résistance des cellules au 
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cisaillement laminaire a ensuite été étudiée sur les échantillons traitées par plasma L-PPE:N et 

recouverts de cellules, de façon à mimer le passage du sang à travers les vaisseaux. Les résultats 

ont montré une plus grande résistance au stress laminaire des échantillons traités comparés aux 

échantillons de contrôle avec une quantité de cellules viables de 70 ± 4% pour les échantillons 

traités contre 30 ± 10% pour les non traités. Ces résultats démontrent, une fois de plus, non 

seulement l’importance de la fonctionnalisation des nanofibres avec des fonctions hydrophiles 

de façon à améliorer le comportement cellulaire, mais également la nécessité de trouver un 

équilibre entre vitesse de fonctionnalisation et biocompatibilité à travers l’optimisation des 

paramètres du plasma.  

II.c.iii.4. Hydrophobisation 

Dans la majorité des cas décrits précédemment, le traitement plasma froid des nanofibres 

est utilisé pour augmenter l’hydrophilie des matériaux. Cependant, pour certaines applications 

biomédicales, il est au contraire intéressant d’augmenter leur hydrophobie. En effet, les surfaces 

hydrophobes empêchent la prolifération et l’adhérence cellulaire. De plus, en particulier pour le 

traitement des affections osseuses, il est important de combattre l’invasion de tissus mous de 

manière à permettre le développement de cellules ostéogéniques et ainsi retrouver une structure 

osseuse convenable279,280. Kwon et al. ont développé une membrane nanofibreuse de fibroïne de 

soie traitée par plasma froid hydrophobisant sur une face, en utilisant CF4 comme gaz, de façon à 

guider la régénération osseuse comme illustré en Figure 33265,266.  

 

Figure 33: Représentation schématique de la thérapie guidée de régénération cellulaire255. 
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Ils ont d’abord observé qu’une augmentation de la puissance de plasma mène à une 

augmentation de l’hydrophobie. En effet, pour un plasma CF4 de 100 s, l’angle de contact de l’eau 

était de 116 ± 3 ° pour une puissance de 10 W et de 137 ± 5 ° pour 50 W, comparé à 100 ± 2 ° sans 

traitement plasma. Cependant, les mêmes résultats n’ont pas été obtenus lorsque le temps de 

plasma a été augmenté. Pour une puissance constante de 50 W, une augmentation de 5° de 

l’angle de contact a été observée de 100 à 600 s de traitement. Comme attendu, les nanofibres 

traitées par un plasma de gaz CF4 empêchent l’adhérence et la prolifération des fibroblastes au 

cours des tests in vitro. Des essais in vivo ont aussi été réalisés et les nanofibres de fibroïne de 

soie traitées par plasma CF4 ont montré une activité barrière à l’invasion de tissus mous dans la 

zone de défaut osseuse, et ce sans empêcher la régénération des tissus osseux. Les résultats ont 

démontré une régénération osseuse de 9.4 ± 4.2% pour les échantillons de référence contre 16.9 

± 3.1% pour les membranes traitées par plasma après 4 jours d’implantation dans des crânes de 

lapin. Une régénération de 11.8 ± 9.3% a également été observée pour les échantillons non traités 

contre 19.4 ± 1.0% pour les membranes traitées par plasma après 8 jours d’implantation. Ces 

résultats montrent une reconstruction rapide (deux fois plus rapide après quatre semaines) et 

une distribution homogène (réduction substantielle de l’écart-type) grâce au traitement plasma.  

II.c.iii.5. Réticulation 

Le traitement plasma froid peut aussi être utilisé pour engendrer une réticulation à la 

surface des nanofibres. Par exemple, Liguori et al. ont décrit la réticulation de nanofibres de 

gélatine par traitement plasma froid atmosphérique en utilisant ou non un agent de réticulation 

(génipine) de manière à améliorer leur stabilité257. En effet, sans agent de réticulation, un 

traitement plasma de 20 minutes mène à une conservation de la structure nanofibreuse après 

immersion dans une solution aqueuse, ce qui n’est pas observé après 5 minutes (dissolution de 

la membrane) ou après 10 minutes (formation d’un film) de traitement. En parallèle, lorsque la 

génipine est utilisée comme agent de réticulation, la membrane conserve sa structure 

nanofibreuse après seulement 10 minutes de traitement plasma. Etant donné que la réticulation 

de la gélatine a lieu à 55°C175, elle ne peut pas être attribuée à la température dans le cas du 

traitement plasma froid étant donné qu’elle varie seulement de 23 ± 1 à 31 ± 2°C. Les auteurs ont 

mentionné l’idée que les composés actifs provenant du plasma (électrons, ions, radicaux, 
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radiation UV) peuvent favoriser la réticulation. En effet, il a été décrit dans plusieurs études que 

les radiations UV mènent à la réticulation de la gélatine et peuvent aussi générer des radicaux sur 

les noyaux aromatiques de certains acide-aminés de la gélatine et du collagène281,282. Les 

électrons peuvent aussi créer des radicaux directement sur les chaines de polymères et amorcer 

la réticulation. De plus, la comparaison des spectres ATR-FTIR des échantillons traités ou non par 

plasma démontre l’apparition, après traitement plasma, d’une bande entre 1300 et 1180 cm-1 

relative aux amides III (élongation C-N et déformation N-H). Ces résultats montrent que la 

quantité de liaisons hydrogène augmente avec le traitement plasma, ce qui explique 

partiellement l’augmentation de la stabilité. Dans une autre étude, Padil et al. ont effectué une 

réticulation par traitement plasma basse-pression oxygéné de nanofibres à base de 

PVA/anhydride dodécénylsuccinique (DDSA)/gomme de Kondagogu pour une activité 

antibactérienne267. En accord avec la littérature, ils ont d’abord observé un effet contradictoire 

du traitement plasma sur les propriétés antibactériennes de ces nanofibres. Premièrement, 

l’augmentation de l’hydrophilie après traitement mène à une diminution de l’adhérence 

bactérienne, en raison de leur affinité pour les surfaces hydrophobes283,284. Cependant, 

l’augmentation de la rugosité de surface due au traitement plasma favorise l’adhérence 

bactérienne284. Néanmoins, les auteurs ont observé des effets antibactériens plus importants 

(contre E. coli, S. aureus et P. aeruginosa) pour les échantillons réticulés par plasma comparé aux 

membranes non traitées, grâce au DDSA et à la gomme de Kondagogu. 

II.c.iv. Autres effets du traitement plasma 

II.c.iv.1. Propriétés mécaniques 

L’impact des traitements plasmas sur les propriétés mécaniques des matériaux 

nanofibreux utilisés dans le domaine biomédical est un point important à considérer. Il est 

intéressant de noter que le type de plasma appliqué (atmosphérique, basse-pression, 

radiofréquence, micro-ondes etc…) affecte de façon particulière les propriétés mécaniques 

finales des membranes en nanofibres. Cinq propriétés mécaniques importantes sont 

essentiellement étudiées dans la littérature, à savoir la résistance à la traction, l’élongation à la 

rupture, le module d’Young, l’effort à la traction et le module de compression. Les paramètres 

mécaniques des nanofibres sont plus ou moins influencés par les traitements plasmas froids, 
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particulièrement en fonction de la nature du polymère étudié. Le paramètre mécanique le plus 

décrit est le module d’Young. Certaines études ont démontré que le traitement plasma 

atmosphérique n’affecte pas significativement ce paramètre, en particulier dans le cas de 

traitements plasmas d’O2, d’Ar ou d’He de nanofibres de PCL ou de gélatine202,227,257. Cependant, 

l’étude de Das et al. concernant le traitement plasma atmosphérique d’Ar ou d’O2 de membranes 

nanofibreuses de PVA/CS, révèle une augmentation significative du module d’Young239. Ce 

phénomène est expliqué dans la littérature par la formation, à la suite du traitement plasma, de 

matrices hautement réticulées, grâce à l’augmentation du nombre de liaisons hydrogène formées 

entre les espèces actives du plasma et les molécules285. Il est intéressant de noter que le type de 

gaz utilisé dans cette étude affecte l’augmentation du module d’Young. En effet, cette 

augmentation est supérieure de 34% pour le traitement d’argon et de 37% pour le traitement 

d’O2 comparativement aux membranes non traitées. Ceci est dû à une plus grande formation 

d’espèces oxygénées sur les nanofibres traitées avec O2, menant à une augmentation de la 

formation de liaisons hydrogènes. En parallèle, l’effet du traitement plasma dans des conditions 

basse-pression mène à une réponse totalement différente sur le module d’Young avec, là aussi, 

un effet important du gaz utilisé. En effet, dans le cas général, le traitement plasma froid basse-

pression d’O2 de nanofibres de polymères mène à une diminution du module d’Young204,215,233,286, 

alors que des conditions similaires de plasma utilisant N2 comme gaz mène à une augmentation 

de ce paramètre202,233. Des résultats similaires ont été observés dans le cas de la polymérisation 

de surface de nanofibres par plasma233. En effet, Yan et al. ont étudié l’effet du gaz utilisé lors 

d’un traitement plasma basse-pression de nanofibres de PCL sur leurs propriétés mécaniques202. 

Dans cette étude, le module d’Young des nanofibres de PCL a augmenté de 8.9 ± 2.2 MPa à 11.2 

± 0.9 MPa après 8 minutes de traitement plasma N2+H2. Cependant, aucune augmentation du 

module d’Young n’a été observée pour un plasma NH3+O2 de 8 minutes (9.3 ± 1.1 MPa) ou Ar+O2 

pendant 2 minutes (9.4 ± 2.2 MPa). Néanmoins, la modification de ces propriétés mécaniques 

n’est pas significative pour ces familles de paramètres plasma. Dans une autre étude, Latag et al. 

ont étudié l’impact de traitements plasmas Ar et O2 sur les propriétés mécaniques de nanofibres 

de CS/PVA286. Les résultats ont montré que le module d’Young est significativement plus influencé 

par le traitement plasma d’O2 que par le plasma d’Ar. En effet, la diminution du module d’Young 
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est 2,1 fois plus grande après un traitement plasma d’O2 qu’après un plasma d’Ar. Les auteurs ont 

expliqué que cette diminution des propriétés est due à l’augmentation de la friabilité des 

matériaux en réponse au traitement plasma. Enfin, la présence d’un « polymère-plasma » sur la 

surface de nanofibres affecte également le module d’Young. Dans le but de le démontrer, Savoji 

et al. ont étudié trois types de plasma basse-pression (plasma de décharge luminescente 

radiofréquence (RFGD) avec des gaz NH3 et C2H4 ou Ar/O2 ; un plasma Asher microondes avec un 

mélange O2/CF4) pour traiter des membranes de nanofibres de PET233. Ils ont montré que la 

formation du « polymère-plasma » sur la surface des nanofibres (RFGD avec NH3 et C2H4) mène à 

une augmentation du module d’Young (34 ± 7 MPa) par rapport aux membranes non traitées (20 

± 6 MPa). En comparaison, la gravure plasma (RFGD avec Ar/O2) et le plasma Asher (O2/CF4) 

mènent à une diminution du module d’Young.  

Pour ce qui est de l’élongation à la rupture, le traitement plasma de nanofibres de 

polymères tend à faire diminuer ce paramètre, ce qui implique une augmentation de la rigidité. 

Ceci est valable pour tous les cas de modification de surface par plasma que ce soit la formation 

d’un « polymère-plasma » 233, la réticulation239,257, ou la gravure de surface202,203,214,233,286. Par 

exemple, comme pour le module d’Young, la diminution de l’élongation à la rupture de nanofibres 

de CS/PVA traitées par plasma basse-pression est 1,6 fois plus importante pour un plasma d’O2 

que pour un plasma d’Ar286. Ceci est de nouveau expliqué par une augmentation de la friabilité 

du matériau. Cependant, une seule étude a démontré une augmentation non-significative de ce 

paramètre mécanique pour le traitement plasma atmosphérique d’He de nanofibres de PCL, en 

opposition à la littérature concernant d’autres polymères227.  

Les deux propriétés de traction (effort et résistance) des nanofibres semblent être 

affectées de la même manière par le plasma de gravure. En effet, dans chaque cas, la gravure 

plasma mène à une diminution de l’effort à la traction202,215,233,286 et de la résistance à la 

traction203,214,215,233,286,287. Il est aussi important de noter que, comme pour le module d’Young et 

l’élongation à la rupture, la diminution des propriétés de tension est plus importante après un 

plasma d’O2 qu’après un plasma d’Ar (1,8 et 2,7 fois pour la résistance à la traction et l’effort à la 

traction respectivement). Latag et al. ont émis l’hypothèse que le plasma d’O2 mène à de plus 

faibles propriétés de tension en raison des espèces créées par le plasma oxygéné qui sont plus 
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érosives que celles créées par l’argon, et ainsi plus de ruptures fibrillaires sont attendues286. Il est 

intéressant de noter que la formation d’un « polymère-plasma » 233 ou la réticulation par 

plasma252 entraînent une augmentation de la résistance à la traction. Ceci est probablement dû à 

la dégradation des nanofibres après le traitement plasma, ce qui entraîne une faiblesse des 

nanofibres. Cependant, dans ces cas, les nanofibres sont renforcées par la création de nouvelles 

liaisons. Néanmoins, aucune étude n’a été effectuée sur l’effet de la formation du « polymère-

plasma » ou de la réticulation par plasma sur l’effort à la traction, mais, avec toutes ces 

observations, les résultats sont supposés être similaires à ceux obtenus pour la résistance à la 

traction.  

Enfin, le dernier paramètre mécanique étudié dans la littérature est le module de 

compression, qui est toujours décrit comme diminuant après un traitement plasma de 

nanofibres218,219. 

A notre connaissance, il n’y a cependant aucune étude de la littérature qui traite de 

l’impact des modifications combinées du temps de plasma, de la puissance de plasma ou du gaz 

utilisé sur les propriétés mécaniques des nanofibres.  

II.c.iv.2. Propriétés thermiques 

En parallèle des propriétés mécaniques des nanofibres traitées par plasma, il est 

intéressant d’étudier les modifications des propriétés thermiques entraînées par le traitement 

plasma sur les membranes nanofibreuses. Pour illustrer cela, Latag et al. ont étudié l’effet d’un 

plasma basse-pression d’Ar ou d’O2 sur les propriétés thermiques de nanofibres de PVA/CS286. Les 

analyses thermogravimétriques (ATG) montrent une augmentation de la température de 

dégradation que ce soit pour les échantillons traités par plasma d’O2 ou par plasma d’Ar. Une 

étape supplémentaire a été observée seulement pour les échantillons traités par plasma d’O2 à 

352°C (perte de masse de l’ordre de 56%) qui correspond à la dégradation de polyènes, en raison 

de l’action érosive des espèces oxygénées qui entraine l’oxydation des chaines polymériques. Ces 

résultats démontrent que les traitements plasma (O2 ou Ar) augmentent la température de 

dégradation des nanofibres de PVA/CS du fait de la gravure et de la réticulation induites par le 

traitement plasma. La température de transition vitreuse (Tg) observée par calorimétrie 

différentielle à balayage (DSC) diminue de 68°C pour les échantillons non traités à 67°C pour ceux 
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traités par plasma d’Ar et à 65°C pour ceux traités par plasma d’O2. Ce résultat est discutable 

quant à la faible diminution de la température de transition vitreuse, mais il a déjà été montré 

dans d’autres études que le traitement plasma mène à une réduction du réarrangement des 

chaines, ce qui affecte directement la Tg288. Ils ont aussi observé une augmentation du point de 

fusion des nanofibres, de 208°C pour les non traitées à 214°C pour les membranes traitées (par 

Ar ou O2). Ces observations sont expliquées par la réticulation des chaines de polymères et par la 

création de fonctions oxygénées après le traitement plasma, ce qui décale la transition de phases 

vers les plus hautes températures. Enfin, ils ont observé que le taux de cristallinité décroît de 39% 

pour les membranes non traitées à 34% et 32% pour les échantillons traités par plasma d’Ar ou 

d’O2 respectivement, et ce en raison de la capacité de gravure et d’ablation du plasma, ce qui 

engendre une matrice discontinue. De ce fait, le traitement plasma de nanofibres de polymères 

mène essentiellement à la modification de chaînes de polymères par leur dégradation, leur 

réticulation et leur réarrangement.  

II.c.iv.3. Vieillissement des traitements plasma 

Les traitements plasmas apportent de nombreuses propriétés intéressantes aux 

membranes nanofibreuses, cependant, il a aussi été reporté que les matériaux traités par plasma 

souffrent d’un manque de stabilité après un certain temps aussi décrit comme « un effet de 

vieillissement » dans la littérature214,227,257. Ceci est par exemple décrit par Liguori et al. dans leur 

étude sur le devenir de nanofibres de gélatine traitées par plasma atmosphérique après 15 jours 

de conservation, suivi d’une immersion dans une solution de tampon phosphate (pH 7,4) 257. Pour 

les membranes non traitées, la structure nanofibreuse est conservée après immersion. 

Cependant, pour les échantillons traités par plasma, une solubilisation partielle et une perte de 

la structure nanofibreuse sont observées après 15 jours de conservation suivie de l’immersion. 

L’immersion immédiate après le traitement plasma est recommandée pour éviter la perte de la 

structure nanofibreuse. En effet, après le temps de conservation, les radicaux générés par plasma 

et les sites actifs présents à la surface des nanofibres se recombinent et entrainent cette perte de 

structure, alors que l’immersion immédiate dans la solution tampon permet de stabiliser les 

interactions entre ces espèces et empêche leur recombinaison. Dans une autre étude, Tucker et 
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al. ont observé l’effet de vieillissement d’un plasma APPJ sur des nanofibres de PCL227. Après le 

traitement plasma, la quantité de N, C et O sur la surface des nanofibres a augmenté, ce qui est 

confirmé par analyses XPS. Cependant, après une semaine de stockage, le pic correspondant à 

l’azote disparaît en raison de la recombinaison des fonctions créées par plasma à la surface des 

nanofibres (recombinaison des radicaux, peroxydes, réorientation des espèces fonctionnelles 

etc.). D’après Kim et al., ces phénomènes de réorientation et de recombinaison restent encore 

peu clairs289. Dans certains cas, ces propriétés de vieillissement peuvent être avantageuses, en 

particulier pour les dispositifs biomédicaux pour lesquels il est généralement nécessaire d’obtenir 

une biodégradation des matériaux lorsque l’objectif de l’implant est atteint213. Ceci est décrit par 

Asadian et al. dans leur étude sur le traitement plasma DBD de nanofibres de CS/PEO et l’effet du 

vieillissement dû au plasma et des gaz utilisés290. En effet, ils ont prouvé que le traitement plasma 

d’Ar mène à un plus faible effet de vieillissement comparé aux traitements He/NH3 ou N2, et ce 

en raison des conditions plus douces de traitement liées à l’utilisation de l’argon. Il est intéressant 

de noter que le traitement plasma N2 entraine une libération plus faible de PEO, du fait de la 

réticulation de la membrane, comparativement aux autres traitements. 

III. Projet CAPSPIN (Cold Atmospheric Plasma and 

electroSPINning)   

La recherche sur les implants de réfection pariétale est aujourd’hui tournée vers la 

fabrication de matériaux à propriétés biologiques pour éviter ou réduire les risques post-

opératoires notamment les infections et adhérences. Ce type d’implant a pour vocation de rester 

implanté chez le patient pour le reste de sa vie, ce qui implique donc que les implants doivent 

être non ou partiellement biodégradables pour conserver des propriétés notamment mécaniques 

suffisantes pour remplir leur rôle sur le long terme.  

Le projet CAPSPIN, financé par l’Agence Nationale de la Recherche sur un projet Jeune 

Chercheur Jeune Chercheuse (ANR JCJC), et soutenu par le pôle de compétitivité EuraMaterials, 

vise à développer un implant de réfection pariétale limitant au mieux les risques post-opératoires 

en utilisant les techniques de plasma et/ou d’electrospinning sur un implant déjà utilisé dans le 

traitement des hernies viscérales. 
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Les nanofibres de polymères biodégradables tels que le PLA et la PCL sont de plus en plus 

étudiées dans le domaine biomédical, notamment dans le cas de la fabrication d’implants 

résorbables ou partiellement résorbables. Malgré leur hydrophobie de surface notable, qui peut 

affecter négativement leur biocompatibilité, ils présentent de nombreux avantages en termes de 

contrôle de dégradation, et sont facilement modifiables par de nombreux traitements de 

surfaces.  

Afin de réduire les risques d’adhérence et d’infections, deux types de monomères sont 

polymérisés dans ce projet, à savoir le polymère d’acide 2-acrylamido-2-méthylpropane 

sulfonique (AMPS) pour ses propriétés anticoagulantes291 et le polymère de TBAEMA pour ses 

propriétés antibactériennes292. En effet comme il a été décrit précédemment, le phénomène 

d’adhérence post-opératoire se produit à la suite d’une chaine de réactions du corps et 

notamment pendant le phénomène de coagulation du sang. En, effet, la transformation du 

fibrinogène en fibrine a lieu lors de la cascade de coagulations (Figure 34) dans la voie commune. 

Par ailleurs, l’AMPS et son polymère ont démontré un effet anti-coagulant proche de celui de 

l’héparine, molécule couramment utilisée aujourd’hui pour ses propriétés 

antithrombotiques293,294. L’action du PAMPS sur la cascade de coagulation du sang n’est pas 

encore complétement élucidée, mais une étude de Paneva et al. a montré que ce polymère agit 

d’une part sur le temps de prothrombine (PT) qui est un témoin de la voie extrinsèque, mais aussi 

sur le temps de céphaline activée (« activated partial thromboplastin time » :  aPTT) qui 

représente une action sur la voie extrinsèque294. Concernant le PTBAEMA, plusieurs études ont 

montré ses propriétés antibactériennes dues à la présence d’une fonction amine quaternarisable, 

mais, à notre connaissance, aucune étude sur son efficacité anti-infectieuse dans le cas du 

traitement de la hernie viscérale n’a été réalisée80.  
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Figure 34: Schéma de la cascade de coagulation295 

Deux voies ont été envisagées au cours de ces travaux. Elles diffèrent par leur méthode de 

fonctionnalisation : une voie en deux étapes basée sur l’electrospinning de polymères 

biodégradables post-fonctionnalisés par plasma froid pour conférer des propriétés 

bioactives (voie electrospinning-plasma); et une voie en une étape qui consiste en 

l’electrospinning coaxial de nanofibres bioactives avec un cœur en polymère biodégradable (voie 

electrospinning coaxial).     

L’originalité de cette étude réside dans la limitation du nombre d’étapes chirurgicales et 

l’absence de réintervention par simple ajout de propriétés de contact à l’implant initial, en vue 

de limiter les risques d’adhérences et d’infections post-opératoires, ainsi que dans la combinaison 

des procédés plasma froid et electrospinning.  

 

III.a. Voie electrospinning-plasma 

La première étape de ce procédé (Figure 35) qui réside dans l’electrospinning de la PCL, 

sera optimisée en termes de paramètres procédés, solutions et environnementaux et les résultats 

seront évalués notamment par analyse de la morphologie des fibres obtenues. Ces nanofibres 
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seront ensuite traitées par plasma froid basse pression en vue d’activer leur surface (plasma 

d’activation), puis immergées dans une solution de monomères bioactifs et enfin traitées une 

seconde fois par plasma dans le but d’obtenir une copolymérisation greffante du monomère sur 

la surface des fibres (plasma de fonctionnalisation), ce qui constitue la deuxième étape du 

procédé. Le procédé plasma-immersion-plasma sera optimisé par un plan d’expérience. Après 

une étude de faisabilité avec l’acide acrylique (AA) comme monomère modèle, les deux 

monomères bioactifs, à savoir l’AMPS pour ses propriétés anticoagulantes et le TBAEMA pour ses 

propriétés antibactériennes, seront greffés et polymérisés. Différentes analyses physico-

chimiques et structurales seront réalisées dans le but de caractériser ces membranes ainsi que 

l’efficacité du greffage. Les tests biologiques in vitro permettront d’étudier la cytocompatibilité 

des membranes nanofibreuses ainsi que leur bioactivité respective, à savoir l’activité 

anticoagulante pour les échantillons greffés par l’AMPS et l’activité antibactérienne pour ceux 

greffés par le TBAEMA. Enfin, des essais in vivo seront effectués pour les échantillons greffés par 

l’AMPS pour évaluer l’activité anti-adhérente de ces échantillons.  
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Figure 35: Schéma récapitulatif de la voie electrospinning-plasma 
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III.b. Voie electrospinning coaxial 

Dans cette voie, le but est d’élaborer des nanofibres coaxiales avec un cœur en polymère 

biodégradable et une peau en polymère bioactif, et de les comparer avec les nanofibres obtenues 

selon la voie electrospinning-plasma. En effet, cette méthode pourrait mener à l’obtention de 

nanofibres avec des propriétés physico-chimiques, structurelles et biologiques différentes.  

Dans un premier temps, les homopolymères bioactifs seront synthétisés à partir des 

monomères AMPS et TBAEMA pour leurs propriétés anticoagulante et antibactérienne 

respectives. Ensuite l’electrospinning de ces polymères (Figure 36) sera optimisé séparément 

pour obtenir des nanofibres sans défaut. Enfin, l’electrospinning coaxial sera réalisé avec un cœur 

en polymère biodégradable (PCL), déjà optimisé dans la première voie, et une peau en polymères 

bioactifs PAMPS ou PTBAEMA. Les caractérisations physico-chimiques seront réalisées afin 

d’analyser ces fibres et de connaitre leur tenue mécanique, leur vitesse de dégradation et leur 

tenue en milieu biologique. Comme dans la voie en deux étapes, des tests biologiques in vitro 

seront réalisés afin de connaitre la biocompatibilité de ces membranes ainsi que leur bioactivité.  

 

Figure 36: Schéma récapitulatif de la voie electrospinning coaxial 
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III.c. Comparaison des 2 voies 

Pour ces deux voies de production d’implants bioactifs, l’activité envisagée se fera par 

contact avec les tissus et organes environnants. Pour la voie electrospinning plasma, les 

monomères bioactifs seront greffés et polymérisés à la surface des nanofibres de polymères 

biodégradables et pour la voie electrospinning coaxial, les polymères bioactifs correspondants 

seront électrofilés en peau pour pouvoir permettre ce contact avec les viscères ou la paroi 

abdominale selon l’effet recherché. La différence entre ces deux voies réside tout d’abord dans 

le fait que la fonctionnalisation ne se fera pas au même niveau. En effet, pour la première voie, 

les membranes nanofibreuses seront couvertes d’une couche fine greffée de polymères bioactifs 

(groupement fonctionnels dirigés vers la surface), alors que dans le deuxième cas, les nanofibres 

seront couvertes d’une peau de polymères bioactifs (groupements fonctionnels répartis en 

surface et en masse). Ainsi la surface spécifique de ces polymères bioactifs sera différente. De 

plus, les propriétés mécaniques et physiques des membranes greffées ou obtenues par voie 

coaxiale devraient différer, notamment en raison des effets du plasma sur ces propriétés. Les 

nanofibres fonctionnelles obtenues dans les deux voies devraient présenter un comportement et 

une activité biologique comparables, mais pouvant être légèrement affectés par l’état de surface 

des nanofibres suite aux procédés utilisés. 
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I. Elaboration de nanofibres fonctionnelles  

I.a. Matériaux 

 Implant en PP 

Dans l’ensemble des études de ce projet, un filet de PP déjà utilisé dans le traitement de 

la hernie viscérale sera utilisé comme support pour les nanofibres. Ce filet de PP provient de 

Cousin BioTech (Wervicq-Sud, France) et possède une porosité de 73 ± 1%, une épaisseur de 0,25 

± 0,13 mm et une masse surfacique de 32 ± 4 g/m². Des échantillons de 30x16 cm² sont coupés 

puis lavés par méthode soxhlet d’abord à l’éthanol, puis à l’eau et de nouveau à l’éthanol (avec 3 

cycles de lavage dans chaque cas). Cette étape de lavage est nécessaire pour supprimer tous les 

produits d’ensimage issus de l’usinage du filet. Toutes les caractéristiques détaillées du produit 

sont données en Annexe 1. 

 Polymères biodégradables  

Les polymères biodégradables utilisés sont la polycaprolactone (PCL) de masse molaire 

moyenne 𝑀𝑛
̅̅ ̅̅   ̴80.000 g.mol-1 provenant de Aldrich Chemicals (Saint Quentin Fallavier, France), et 

le PLLA de masse molaire moyenne 𝑀𝑛
̅̅ ̅̅   ̴200.000 g.mol-1 provenant de Evonik (Essen, Allemagne). 

Les structures chimiques de ces polymères sont décrites en Figure 37. Les solvants utilisés pour 

solubiliser ces polymères en vue de leur électrofilage (dichlorométhane, diméthylformamide, 

acide formique 95-97% et chloroforme) proviennent majoritairement de Acros Organics (Illkirch, 

France). L’acide acétique glacial (>99,8%) utilisé pour solubiliser la PCL provient de Honeywell 

(Seelze, Allemagne). Les résultats obtenus pour le PLLA seront présentés en perspectives, à la fin 

de ce document. 

 

Figure 37: Structure chimique du PLLA (à gauche) et de la PCL (à droite) 
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 Monomères bioactifs 

L’acide acrylique (99,5%) est utilisé comme monomère modèle pour démontrer la 

faisabilité du greffage par plasma sur des nanofibres de polymères biodégradables et provient de 

Acros organics (Illkirch, France). Les deux monomères bioactifs, à savoir l’AMPS et le TBAEMA, 

utilisés dans les deux voies de synthèse, proviennent tous deux de Aldrich chemicals (Saint 

Quentin Fallavier, France). Ces monomères sont représentés en Figure 38. Les caractéristiques 

physico-chimiques de ces monomères sont répertoriées en Tableau 2. 

 

Figure 38: Structure chimique de l'acide acrylique (AA), de l'acide 2-acrylamido-2-méthylpropane sulfonique (AMPS) et du 

méthacrylate de 2-tert-butylaminoéthyle (TBAEMA) 

Tableau 2: Caractéristiques physico-chimiques des monomères bioactifs 

 AA AMPS TBAEMA 

Température de 

fusion/ébullition 
14°C/141°C 195°C/- -70°C/100°C 

Solubilité en milieu 

aqueux 

Miscible (100 g/100 g 

d’eau) 

Miscible (150 g/100 g 

d’eau) 

Partiellement 

miscible (1,8 g/100 g 

d’eau) 

Solubilité en milieu 

organique 

Miscible (acétone, 

DMF) 
Soluble (DMF) Miscible (EtOH) 

Densité 1,05 1,45 0,91 

pKa 4,25 1,70 9,0 
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 Polymères bioactifs 

Les polymères bioactifs ont été utilisés dans la voie electrospinning coaxiale (voie 2) 

comme peau des nanofibres coaxiales. Ces polymères sont le PAMPS, le copolymère Poly(acide 

2-acrylamido-2-méthylpropane sulfonique-co-acide acrylique) (P(AMPS-co-AA)) et le PTBAEMA. 

Ces trois polymères ont été synthétisés directement au laboratoire à partir des monomères 

correspondants en suivant le protocole décrit par la suite.  

 

I.b. Procédés 

I.b.i. Appareil d’electrospinning 

Dans un premier temps, l’electrospinning des solutions des différents polymères est 

réalisé à l’aide d’un appareil fabriqué au sein du laboratoire UMET (Figure 39).  

 

Figure 39: Photo du dispositif confectionné au laboratoire. (1) Vitre de protection, (2) bras pouvant se déplacer horizontalement 
pendant le procédé, (3) potence réglable en hauteur, (4) aiguille, (5) tubulure reliée à la seringue, (6) collecteur rotatif, (7) 

hygromètre-thermomètre.  

Concrètement, cet appareil est constitué d’une potence réglable en hauteur reliée à un 

bras mécanique, sur lequel est fixé un support en téflon permettant de maintenir l’aiguille de 21 

jauge (diamètre interne de 0,723 mm) (TERUMO, Guyancourt, France). Ce support est relié au 

pôle positif d’un générateur à haute tension (pouvant aller jusqu’à 25 kV). Au-dessous de ce bras 
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se trouve un mandrin rotatif jouant le rôle de collecteur qui est, quant à lui, relié au pôle négatif 

du générateur. L’aiguille est reliée à une seringue à l’aide d’une tubulure de diamètre interne 1 

mm et de longueur 100 cm (volume mort de 1,1 ml) provenant de Vygon (Paris, France). La 

seringue est placée dans un pousse-seringue Fisher Scientific (Waltham, Etats-Unis). La potence 

permet de régler la distance aiguille-collecteur alors que le bras permet de déplacer la seringue 

pendant le processus. Le mandrin tourne à une vitesse fixe de 150 tr.min-1 et est déplacé de 

quelques centimètres par rapport à la projection de l’aiguille pour éviter la présence de goutte 

sur la membrane. Tout le système de mouvement du mandrin et du bras est relié à un ordinateur 

qui permet de contrôler les paramètres. La température ainsi que l’humidité relative sont 

évaluées par l’intermédiaire d’un thermomètre-hygromètre.  

Un deuxième appareil est utilisé dans le cas de la mise en forme des membranes de PCL 

et de PLA après optimisation du procédé sur l’appareil précédemment présenté. Cet appareil est 

un semi-pilote FLUIDNATEK® LE-500 (Bioinicia, Espagne)(Figure 40). Dans ce système, toute la 

procédure est automatisée et les conditions environnementales sont contrôlées afin de favoriser 

la formation de fibres lisses et sans défaut. 
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Figure 40: Photo de l'appareil electrospinning LE-500 Fluidnatek provenant de Bioinicia 

I.b.ii. Appareil plasma froid 

L’appareil de plasma froid basse-pression utilisé pour la fonctionnalisation des nanofibres 

dans la voie electrospinning-plasma (voie 1) est une chambre de plasma basse pression de 

décharge RF Europlasma CDI1200-400 COMBI MC (radiofréquence 13,56 MHz) (Figure 41) dans 

laquelle le vide est poussé à 50 mbar avant injection des gaz dans l’enceinte. Différents 

paramètres sont modifiables : temps de traitement, puissance du plasma et débit des gaz. 
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Figure 41: Photo de l'enceinte plasma basse pression Europlasma. 

I.b.iii. Protocoles de fonctionnalisation 

I.b.iii.1. Voie 1 : electrospinning-plasma  

➢ Première étape : electrospinning de la PCL. 

La PCL est ajoutée à différentes concentrations (entre 7 et 12%wt) dans différents 

solvants, à savoir le CHCl3, le dichlorométhane (DCM), le DMF, l’acide acétique (CH3COOH) ou 

l’acide formique (HCOOH), ou dans des mélanges de ces derniers. Ces solutions sont agitées à 150 

rpm pendant 6h sur un agitateur orbital. La solution est ensuite prélevée par l’intermédiaire de la 

seringue et injectée dans l’aiguille via la tubulure à un débit contrôlé pouvant varier de 0,5 à 1,5 

ml.h-1. La distance aiguille-collecteur s’étend de 15 à 30 cm et le voltage varie de 13 à 19,5 kV 

suivant les paramètres. Les conditions environnementales n’étant pas contrôlées mais 

uniquement mesurées, des chiffres approximatifs seront donnés pour apporter une idée du 

comportement de l’electrospinning face à ces conditions. De ce fait, la température varie de 15 à 

25°C et l’humidité relative de 20 à 80%. Dans un premier temps, seulement 0,1 ml de solution est 

électrofilée et les nanofibres sont récupérées sur une feuille de papier aluminium fixée sur le 

mandrin de façon à optimiser l’électrofilage de la PCL.  
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Pour les paramètres les plus prometteurs, le mandrin rotatif est recouvert d’une feuille 

d’aluminium, elle-même couverte d’un échantillon de 30x16 cm² de filet en polypropylène lavé 

par soxhlet. L’electrospinning est réalisé de façon à déposer 1 ou 2 ml de solution sur le collecteur. 

Les nanofibres sont déposées sur les deux faces de l’implant en PP en le retournant après un 

dépôt de 1 ou 2 ml puis en déposant la même quantité de nanofibres de l’autre côté. 

 

➢ Deuxième étape : copolymérisation greffante des monomères bioactifs sur les nanofibres 

par plasma froid basse pression. 

Des carrés de 3x3 cm² sont découpés à partir des membranes électrofilées et sont ensuite 

placés dans la chambre plasma, le gaz utilisé étant l’argon. Le flux d’argon, ainsi que le temps et 

la puissance de plasma, sont variés de façon à augmenter la mouillabilité de surface des 

membranes. A la fin du traitement plasma, la chambre est remplie durant 30 secondes d’air 

déshuilé et asséché. Les échantillons sont ensuite immergés dans une solution aqueuse de 

monomère (AA, AMPS ou TBAEMA) à différentes concentrations allant de 10 à 50% en volume 

pendant des temps variant de 5 secondes à 5 minutes. Un foulardage des échantillons est réalisé 

après immersion de façon à retirer l’excès de solution (pression entre les rouleaux de 0,2 MPa, 1 

passage). Les échantillons sont ensuite placés une nouvelle fois dans la chambre de plasma. Les 

trois mêmes paramètres (flux, temps et puissance) sont variés de façon à optimiser le greffage du 

monomère sur la surface des nanofibres. Enfin, les échantillons sont lavés dans un bain d’eau de 

200 ml pendant 5 minutes à 48 h, puis séchés dans une étuve à 40°C sous vide pendant 8 h.  

La concentration de la solution d’immersion pour les monomères bioactifs (AMPS et 

TBAEMA) ainsi que les paramètres du deuxième traitement plasma sont optimisés à l’aide d’un 

plan d’expérience utilisant la méthodologie de réponse de surface (RSM) et décrit ci-après.  

L’influence de trois paramètres principaux du procédé de traitement est étudiée : la 

puissance et le temps de plasma, ainsi que la concentration de monomère (AMPS ou TBAEMA) 

dans la solution d’immersion. Un plan composite centré, constitué de 17 expériences, est réalisé 

et composé de la façon suivante :  

- Les 8 premières expériences correspondent à un plan factoriel complet à 2 niveaux 2k, 

avec k le nombre de variables étudiées (3 dans ce plan d’expérience). 
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- Les 6 expériences suivantes (2xk) sont les points axiaux à une distance α= 1,68 du plan 

central. 

- Enfin, 3 expériences sont répétées pour le point central. 

Les expériences sont conduites de façon aléatoire pour éviter les facteurs extérieurs qui peuvent 

affecter la réponse mesurée. Pour les calculs statistiques, les variables Ui sont codées comme Xi 

en accord avec l’Equation 1 :  

Xi =                                                                                                        Equation 1 

avec Xi la valeur codée sans dimension de la variable Ui ; U0 représente la valeur de Ui au point 

central et ΔU est le pas.  

 Les valeurs expérimentales associées aux niveaux de codes des différentes variables sont 

données en Tableau 3.  

Le modèle quadratique pour prédire les conditions optimales est exprimé en accord avec 

l’Equation 2 : 

Y =  Equation 2 

avec Y la variable-réponse considérée, β0 est la valeur de la réponse ajustée au point central, βi, 

βii et βij correspondent respectivement aux termes d’interaction linéaire et quadratiques.  

Tableau 3: Valeurs réelles et codées des paramètres expérimentaux utilisés pour le plan central composite (CCD) 

Variables 

codées 
Paramètre 

Niveau 

-α -1 0 +1 +α 

X1 U1, puissance de plasma (W) 50 70 100 130 150 

X2 U2, temps du traitement plasma (s) 60 80 100 140 160 

X3 
U3, concentration en AMPS ou TBAEMA (g, eau 

qsp 10g) 
1 1.4 2 2.6 3 

 

I.b.iii.2. Voie 2 : electrospinning coaxial 

Les solvants utilisés pour les réactions de synthèse des polymères bioactifs (PAMPS ou 

PTBAEMA) dans la voie electrospinning coaxial (dioxane, DMF) proviennent de Acros Organics 
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(Illkirch, France). Les monomères, décrits en Figure 38, utilisés dans ces synthèses possèdent des 

doubles liaisons carbone-carbone et polymérisent facilement par réaction radicalaire à l’aide d’un 

amorceur. Dans notre cas, l’amorceur utilisé est l’azobisisobutyronitrile (AIBN) provenant de 

Aldrich Chemicals (Saint Quentin Fallavier, France).  

La polymérisation de l’AMPS est réalisée dans deux types de solvants différents (Figure 

42A) de façon à obtenir un homopolymère d’AMPS : le PAMPS. Pour la première synthèse, 8,52 

g d’AMPS sont dissous dans 19,52 ml de DMF dans un ballon de 100 ml sous agitation. Le ballon 

est ensuite couvert d’un septum et un flux d’azote est appliqué pour retirer un maximum 

d’oxygène pouvant affecter la réaction de polymérisation radicalaire. Le mélange est ensuite 

chauffé à 60°C. Parallèlement, l’AIBN est dilué dans 2 ml de DMF puis ajouté au mélange après 

mise à température. Le temps de réaction de 24 h démarre dès l’ajout de l’AIBN. Une fois la 

réaction terminée, le brut réactionnel est précipité dans 1 L d’acétone puis le solide est placé dans 

une étuve sous vide à 60°C pour évaporer le solvant restant. La deuxième synthèse est réalisée 

de la même manière mais avec 45 ml d’un mélange eau/dioxane (2/8) comme solvant de 

réaction. Cependant, dans cette synthèse, le pH de solution est préalablement contrôlé de 

manière à être autour du pKa de l’AMPS (pKa~1,5). Pour cela, quelques gouttes de solution de 

NaOH 0,1 mol.L-1 sont ajoutées au mélange. Enfin, une fois la réaction terminée, la purification 

est réalisée en suivant le premier protocole.  
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Figure 42: Schéma de synthèse (A) du PAMPS et (B) du P(AMPS-co-AA) 

Des copolymères d’AMPS et d’AA (P(AMPS-co-AA)) avec différentes proportions 

d’AMPS/AA (allant de 1:2 à 2:1) (Figure 42B) ont également été synthétisés. Pour réaliser cette 

synthèse, le deuxième protocole sera suivi en remplaçant seulement une partie de l’AMPS par 

une même masse d’AA et le pH de solution sera augmenté jusqu’à 4,25 (pKa de l’acide acrylique) 

par ajout d’une solution de NaOH à 0,1 mol.L-1. 

La masse molaire viscosimétrique Mv du PAMPS a été calculée à partir des valeurs de 

viscosités intrinsèques mesurées à l’aide d’un viscosimètre Ubbelohde n°531-10/I avec un 

capillaire de diamètre 0,63 mm et en utilisant une solution de NaCl 5N comme solvant à 25°C. Les 

paramètres de Mark-Houwink du PAMPS dans ce solvant ont été décrits dans la littérature 

comme étant α = 0,80 et K = 2,11x10-5 g/dL296. Les droites représentant la viscosité intrinsèque en 

fonction de la concentration en polymère de la solution (dmf-PAMPS ou ed-PAMPS) sont 

répertoriées en Annexe 2. 

Le monomère TBAEMA est polymérisé suivant le protocole décrit par Sosna et al.297. Dans 

un ballon surmonté d’un septum, 90 ml de TBAEMA sont mélangés dans 180 mL d’éthanol à 70°C 



Matériels & méthodes   

 
105 

sous un flux d’azote. Ensuite, 0,745 g d’AIBN dissous dans 20 ml de Methylether ketone (« MEK ») 

provenant de Aldrich Chemicals (Saint Quentin Fallavier, France) sont ajoutés goutte à goutte 

sous agitation. Après 72 h de réaction, le brut réactionnel est précipité dans 1 L d’eau distillée. Le 

précipité est ensuite filtré sur Büchner et séché dans une étuve sous vide à 70°C. 

 

Figure 43: Schéma de synthèse du PTBAEMA 

Le PAMPS ainsi que les différents P(AMPS-co-AA) ont été électrofilés via l’appareil 

d’electrospinning élaboré au laboratoire et en utilisant le collecteur rotatif. Les paramètres de 

solution, de procédé et environnementaux ont été optimisés de manière à obtenir des nanofibres 

sans défauts. Lors de certains essais, des polymères non-ionogéniques, comme le PEO ou la PVA, 

ont été ajoutés aux solutions à électrofiler de manière à contrecarrer les forces de répulsion entre 

les groupements ionogéniques dans les polyélectrolytes (comme les groupements sulfonates du 

polyAMPS ou son copolymère avec l’AA) qui peuvent gêner la formation de nanofibres 

continues298. Concernant l’optimisation des paramètres de solution, différentes concentrations 

de polymère dans différents solvants ont été utilisés, à savoir le solvant réactionnel (DMF), un 

mélange eau/éthanol 5:5, l’eau pure et le mélange acide formique/acide acétique 5:5 (AFA5/5). 

Pour ce qui est des paramètres de procédé, la distance est conservée à 20 cm et le même type 

d’aiguille que pour la PCL est utilisée. Les paramètres environnementaux ont été mesurés à 

chaque expérience afin d’estimer leur influence.   

De la même manière que pour l’electrospinning du PAMPS, plusieurs solvants ont été 

utilisés afin d’obtenir des nanofibres de PTBAEMA. Ainsi, trois mélanges de solvants ont été 
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employés pour solubiliser le PTBAEMA à différentes concentrations : DCM/Acétonitrile 5:5, 

DMF/Acétate d’éthyle 5:5 et AFA 5/5. Les paramètres de procédé ont également été optimisés, 

notamment en termes de débit et de distance aiguille-collecteur. Enfin, les paramètres 

environnementaux ont été pris en compte dans chaque cas pour en estimer l’influence.   

L’electrospinning coaxial a été réalisé afin d’obtenir des nanofibres de type cœur-peau 

avec un cœur en PCL et une peau en polymère bioactif (PAMPS ou PTBAEMA). Plusieurs 

concentrations différentes seront utilisées pour les solutions de peaux des nanofibres alors que 

la concentration optimale de PCL sera employée pour former le cœur des nanofibres. Tous les 

paramètres précédemment fixés seront conservés et seuls les débits de chaque solution seront 

modifiés pour en évaluer l’effet sur la structure cœur/peau. Pour cela, 2 pousses-seringues 

indépendants seront utilisés.  

II. Caractérisations des échantillons 

II.a. Caractérisations physico-chimiques  

II.a.i. Microscopie électronique à balayage (MEB) et analyse dispersive 

en énergie (EDX) 

La morphologie et le diamètre des nanofibres sont analysés avant et après chaque étape 

grâce à un MEB Flexsem 1000 Hitachi avec une tension d’accélération de 5 kV et un courant 

d’émission de 10 µA. Les analyses EDX sont réalisées avec le même appareil et dans les mêmes 

conditions. Tous les échantillons sont préalablement métallisés avec une couche de carbone de 

200 Å. Le diamètre des nanofibres est évalué par l’intermédiaire du logiciel ImageJ et les mesures 

sont faites sur 50 fibres.  

II.a.ii. Microscopie électronique à transmission (MET) 

La structure type cœur-peau des nanofibres coaxiales est étudiée et comparée à celle des 

nanofibres classiques grâce à un MET FEI Tecnai G2-20 twin équipé d’un filament LaB6 

fonctionnant avec une tension d’accélération de 200 kV.  
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II.a.iii. Angle de contact de l’eau  

L’évolution de la mouillabilité de surface, et donc de l’hydrophilie de surface, après 

traitement plasma est caractérisée par l’évolution de l’angle de contact d’une goutte d’eau 

déposée sur l’échantillon et analysée grâce à un goniomètre Minitec Krüss DSA 100 (Krüss, 

Hamburg, Allemagne).  

II.a.iv. Analyse thermogravimétrique (ATG) 

Les thermogrammes ATG des échantillons sont obtenus à l’aide d’un appareil TGA Q50 

provenant de TA Instruments (Asse, Belgique). La gamme de température de ces thermogrammes 

va de la température ambiante à 700°C avec une vitesse de chauffe de 10°C.min-1 sous flux 

d’oxygène de 10 ml.min-1 ainsi que d’azote de 90 ml.min-1 pour le four et 10 ml.min-1 pour la 

balance. Les creusets utilisés pour les analyses sont en platine.  

II.a.v. Calorimétrie différentielle à balayage (DSC) 

Les analyses de calorimétrie différentielle à balayage sont obtenues à l’aide d’un appareil 

DSC Q100 de TA Instruments (Asse, Belgique). La méthode utilisée pour obtenir les 

thermogrammes est de la forme chauffage/refroidissement/chauffage sous azote (50 ml.min-1) 

avec une vitesse de chauffe à 10°C.min-1 et une vitesse de refroidissement de 5°C.min-1. 

II.a.vi. Spectroscopie infrarouge par transformée de Fourier (IRTF-ATR) 

Les analyses infrarouges ont été réalisées en mode réflexion totale atténuée (ATR) sur un 

spectromètre Spectrum Two de Perkin Elmer (Villebon-sur-Yvette, France). Une accumulation de 

16 scans a été réalisée pour chaque spectre avec une résolution de 4 cm-1 pour une échelle de 

nombre d’onde de 650 à 4000 cm-1.  

II.a.vii. Dosage colorimétrique des fonctions carboxyliques (TBO) 

Dans le cas des échantillons greffés par l’acide acrylique, la quantité de groupements 

acides carboxyliques présents sur la surface des nanofibres (exprimée en µmol de groupements 

COOH par cm² d’échantillons) est évaluée à l’aide d’un test colorimétrique299. Cette analyse 

permet de quantifier l’efficacité de greffage du monomère à la surface des fibres. Plus 

précisément, les échantillons greffés et non-greffés sont immergés dans 20 ml d’une solution de 

bleu de toluidine (TBO), stabilisée à pH 10, pendant 4 heures à température ambiante. Ensuite, 
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les échantillons sont rincés par une solution de NaOH (0,1 M) de façon à retirer tout le TBO non 

complexé avec les fonctions COOH. Ensuite, les membranes sont immergées, pendant 1 heure, 

dans 20 ml d’une solution d’acide acétique à 50% dans l’eau de façon à désorber le TBO (Figure 

44). Toutes les solutions sont couvertes d’une feuille de papier aluminium pour ne pas affecter la 

structure chimique du TBO sensible à la lumière. Enfin, les solutions obtenues après désorption 

sont analysées par spectrophotométrie UV à 634 nm via un spectromètre UV-1800 de chez 

Shimadzu (Noisiel, France). La quantité de TBO adsorbée est finalement corrélée à la quantité de 

fonctions acide carboxylique en accord avec la loi de Beer-Lambert.  

 

Figure 44: Représentation schématique du test colorimétrique au TBO 

II.b. Evaluation du comportement biologique 

Les évaluations biologiques ont été réalisées au sein de l’unité INSERM « Médicaments et 

biomatériaux à libération contrôlée : mécanismes et optimisation » (U1008) de l’université de 

Lille. 

Les cellules utilisées au cours de ces études sont des fibroblastes NIH3T3 dans du milieu 

essentiel minimum de Eagle GIBCO® (αMEM) provenant de ThermoFisher Scientific (Waltham, 

Etats-Unis). A ce αMEM est ajouté 50 µg/mL de gentamicine provenant de Panpharma (Boulogne-

Billancourt, France), 250 µg/mL de Fungizone GIBCO® (ThermoFisher scientific) et 10% de Sérum 

de Veau Fœtal (SVF) provenant de Eurobio (les Ulis, France). Les cellules dans ce milieu sont 

incubées dans un incubateur Binder (Bohemia, USA) à 37°C dans des conditions d’humidité de 

100% et un taux de CO2 de 5%. Chaque étude est réalisée en triplicata, les résultats sont analysés 

par ANOVA et une différence est considérée significative pour p<0,05.  
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 Stérilisation 

Tous les échantillons obtenus ont été stérilisés avant de réaliser les tests biologiques par 

l’intermédiaire de la société Ionisos (Sablé-sur-Sarthe, France). Afin de procéder à cette 

stérilisation, deux méthodes ont été envisagées : la stérilisation par oxide d’éthylène (ETO) à 50°C, 

et la stérilisation par irradiation gamma à une puissance de 40 kGy. L’effet de ces traitements sur 

la morphologie des nanofibres a d’abord été évalué par MEB avant de procéder à toute évaluation 

biologique.  

 Contact indirect 

Les cellules fibroblastes NIH3T3 préalablement incubées sont repiquées dans une plaque 

de 96 puis en polystyrène (TCPS), contenant 100 µl de milieu de culture par puits, à hauteur de 

4000 cellules par puits, avant d’être replacées en incubation dans les mêmes conditions. 

Parallèlement, des disques de 11 mm de diamètre de chaque échantillon sont placés dans des 

tubes Eppendorf contenant un volume de milieu de culture en accord avec la norme ISO 10993-5 

(6 cm²/ml). Ces Eppendorf sont ensuite agités à 80 rpm pendant 24 h à 37°C. Le milieu de culture 

est ensuite filtré à l’aide de filtres stériles PB Acrodisc® de porosité 0,22 µm (PALL, Saint Germain 

en Laye,France). Puis, le milieu de culture est retiré, filtré et mis en contact avec les fibroblastes 

pendant 24 ou 72 h à 37°C. Après cette incubation, le milieu de culture est extrait et remplacé par 

une solution composée de 180 µl de milieu de culture complet et de 20 µl de Bleu Alamar® 

(Interchim, Montluçon, France) pendant 2 heures dans un incubateur protégé de la lumière. Le 

Bleu Alamar® est un indicateur d’oxydoréduction qui change de couleur et produit un signal 

fluorescent à la suite de l’activité métabolique des cellules. Ainsi, 150 µl de cette solution sont 

prélevés et versés dans une plaque TCPS (Tissue Culture PolyStyrene). Enfin, la fluorescence est 

analysée à une longueur d’onde de 590 nm (longueur d’onde d’émission), après excitation à 560 

nm, à l’aide d’un fluoromètre TwinkleTMLB 970. Les résultats obtenus sont normalisés à l’aide de 

contrôle négatif. Les essais en contact indirect sont schématisés en Figure 45. 
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Figure 45: Schéma des essais de viabilité en contact indirect 

 Contact direct 

Les échantillons présentant la meilleure cytocompatibilité en contact indirect sont ensuite 

testés par méthode directe pour évaluer la prolifération cellulaire. Le schéma des essais en 

contact direct est décrit en Figure 46. Les disques de 11 mm de diamètre sont placés dans des 

plaques TCPS de 48 puits. Chaque échantillon est testé en triplicata et comparé au témoin positif 

TCPS (100% de viabilité cellulaire). Les cellules sont ensuite ensemencées (4000 cellules.cm-2) 

directement sur les disques et mises en culture pendant 3 ou 6 jours sans changement du milieu 

de culture. De la même manière que pour le contact indirect, le milieu de culture est remplacé 

par un nouveau milieu de culture contenant du bleu Alamar® qui, après 2 heures d’incubation 

dans le noir, est analysé par fluorométrie à une longueur d’onde d’émission à 590 nm après une 

excitation à 560 nm.  
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Figure 46: Schéma des essais de viabilité cellulaire en contact direct 

 Activité anticoagulante 

En accord avec la norme ISO 10993-4, les disques de 11 mm de diamètre de chaque 

échantillon sont immergés dans du sang complet de jeune patient en bonne santé prélevé via des 

tubes citratés. Les échantillons immergés dans le sang sont incubés à 37°C pendant 30 minutes et 

agités à 80 rpm puis centrifugés à 2500 g à 14°C pendant 15 minutes, de façon à séparer les 

globules rouges du plasma pauvre en plaquettes (PPP). Trois tests distincts sont ensuite réalisés : 

le test du temps de céphaline activée (APTT) dans lequel 50 µl de PPP sont incubés à 37°C pendant 

1 minute, mélangés avec 50 µl de réactif TriniCLOTTM aPTT HS, Tcoag® (TCA), incubés pendant 5 

minutes et finalement le temps de coagulation est mesuré après addition de 100 µl de CaCl2 

(0,025 mol.ml-1) ; Le test du temps de prothrombine (PT) dans lequel 100 µl de PPP sont incubés 

à 37°C pendant 2 minutes, mélangés avec 200 µl de NEOPLATINE® de Diganostica Stago, Inc. 

(Parsippany, USA) (incubé à 37°C pendant 10 minutes) et le temps de coagulation est ensuite 

mesuré ; Enfin, le dernier test est l’anti-Xa qui suit le protocole de constructeur HYPHEN BioMed 

(Neuville-sur-Oise, France)300.  

Comme il a été décrit précédemment, le test TCA permet d’évaluer la voie intrinsèque et 

commune de coagulation sanguine et le test TP est un indicateur de la voie extrinsèque et 
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commune. Ces deux tests indiquent s’il y a ou non la formation de caillot de fibrine. Pour ce qui 

est de l’anti-Xa, il permet d’évaluer la transformation de prothrombine en thrombine puis de 

fibrinogène en fibrine (formation de caillot sanguin).  

Pour chaque expérience, 1, 2 ou 3 disques sont testés indépendamment de manière à 

pouvoir évaluer l’influence de l’aire de surface active sur l’activité biologique. Le protocole 

d’évaluation des propriétés anticoagulantes est schématisé en Figure 47. 

 

Figure 47: Schéma du protocole d'évaluation des propriétés anticoagulantes 

 Hémolyse 

Les disques de 11 mm de diamètre de chaque échantillon sont immergés dans 1 ml de 

sang complet sain. Une solution de Triton X-100 de Thermo Scientific (Waltham, Etats-Unis) dans 

NaCl 0,9% (w/v) est utilisée comme contrôle positif (lyse de 100% des globules rouges) et une 

solution de NaCl à 0,9% (w/v) est utilisée comme contrôle négatif (lyse de 0% des globules 

rouges). Une solution de NaCl à 0,9% (w/v) est ajoutée à chaque tube de sang contenant les 

échantillons de façon à obtenir une concentration de sang de 5 mg.ml-1. Ces tubes sont ensuite 

incubés à 37°C pendant 30 minutes, agités à 80 rpm et les disques sont ensuite retirés. Enfin, les 

solutions de sang sont centrifugées à 2500 g pendant 10 minutes, et les surnageants sont analysés 

par spectroscopie UV-visible à 540 nm de façon à détecter l’hémoglobine.  
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 Activité antimicrobienne 

Plusieurs groupes d’échantillons ont été testés en termes d’activité microbienne à savoir : 

la référence (PP-PCL), les échantillons de PP-PCL greffés par l’AMPS dans les conditions optimales 

de plasma (AMPS opt), les échantillons de PP-PCL greffés par le TBAEMA dans les conditions de 

plasma optimales (TBAEMA opt), maximales (TBAEMA max) et supérieures (TBAEMA plus). Les 

conditions supérieures de traitement plasma ont été utilisées de façon à comparer l’effet du 

traitement plasma sur l’activité antibactérienne des échantillons greffés par le TBAEMA. Ces 

conditions « plus » sont : P = 210 W, t = 150 s et une solution d’immersion à 3 g de TBAEMA dans 

7 ml d’eau.  

Les tests microbiologiques sont réalisés suivant la méthode « kill-time », c’est-à-dire que 

le nombre d’unités formant des colonies bactériennes (ufc) présentes sur les échantillons en 

fonction du temps de culture sont mesurées. Plusieurs temps de contact sont étudiés entre 30 

min et 24h. Lors de ces tests, les analyses sont réalisées en tripliqua et à plusieurs temps 

différents.  

Des pastilles stérilisées de 11 mm de diamètre de membrane en PP-PCL (traitées ou non) 

sont mises en contact avec une souche bactérienne Gram + : Staphylococcus aureus CIP224 et 

une souche Gram - : Escherichia coli. Les souches sont repiquées dans un bouillon de culture avant 

d’être dispersées sur un milieu de culture solide (gélose) Muller-Hinton afin d’être dans leur 

période de croissance avant mise en contact avec les échantillons. La culture dans le milieu 

Muller-Hinton est de 24 h avant la mise en contact avec les échantillons pour éviter la phase de 

latence des bactéries. En effet, lorsque les bactéries sont mises en culture dans ce milieu, elles 

suivent d’abord une phase de croissance pendant leur période de prolifération puis, lorsqu’elles 

sont trop nombreuses, elles atteignent un palier (phase de latence) pendant lequel elles ne 

peuvent plus proliférer étant donné leur nombre. La phase de croissance dure de 24 à 48 h.  

Après les 24h de mise en culture des bactéries dans le milieu Muller-Hinton, 10 ml de 

liquide de Ringer Cystéiné (RC) sont ajoutés pour assurer l’équilibre osmotique avec les bactéries. 

Après cet ajout, le nombre de bactéries est au nombre de 109, ces solutions sont donc diluées par 

3 dans un premier temps pour réduire le nombre de bactéries. Une fois cette dilution effectuée, 

200 µl sont ajoutés à chaque puits contenant des échantillons puis mis à l’étuve à 37°C. Une fois 
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le temps d’incubation terminé (entre 30 min et 24 h), les échantillons sont transférés dans des 

tubes en verre contenant 2 ml de PBS, puis soumis aux ultrasons pendant 1 min et enfin passés 

au vortex pendant 30 s pour détacher les bactéries des échantillons et les remettre en solution. 

Pour mesurer le nombre de bactéries, ces solutions sont ensuite diluées 3 fois de plus dans le 

solvant RC de manière à faciliter le comptage bactérien. Le protocole suivi est schématisé en 

Figure 48. 

 

Figure 48: Schéma du protocole d'évaluation de l'activité antimicrobienne des échantillons 

 Essais in vivo  

Des tests in vivo ont réalisés sur des rats (Spraque Dawleys de 250-300 g de 8 semaines) 

pour les échantillons de référence ainsi que pour les échantillons greffés par l’AMPS via plasma 

dans les conditions optimales et maximales de traitement. Les modèles de rats et d’adhérences 

post-opératoires sont largement décrits dans la littérature pour évaluer les stratégies de 

prévention des adhérences301,302. Les avantages offerts par le rat sont la taille moyenne de 

l’animal facilitant la chirurgie et permettant la transplantation d’une plaque antiadhérente de 

taille moyenne d’environ 1 à 2 cm². Pour établir le modèle d’adhérences post-opératoires, le rat 

subit une laparotomie médiane de 3 à 4 cm, sous anesthésie générale à l’Isoflurane (l’induction 
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est faite avec 3% d’isoflurane et un mélange N2O 70% et O2 30% et l’entretien avec 2% d’isoflurane 

et le mélange N2O/O2) à raison de 0,1 ml/rat.  

Pour les rats n’ayant pas eu d’implantation de membranes, une électrocoagulation du 

péritoine pariétal du flanc droit est réalisée à la pince bipolaire (puissance de 40 W) pendant 10 s 

sur une surface ronde de diamètre de 10 mm. Après cela, une suture résorbable par trois points 

(5.0 Ethicon PDS*II) est effectuée de façon homogène sur la surface électrocoagulée.  

Pour les rats implantés avec des échantillons greffés ou non, le patch est d’abord déposé 

sur la surface coagulée et puis celle-ci est suturée de la même façon que précédemment. 

Contrairement aux rats non implantés, les rats ayant eu une pose de patch ont aussi eu une 

applique d’Aluspray pour éviter les infections.  

Dans tous les cas, les rats sont sacrifiés 14 jours après l’implantation du patch. Deux 

observateurs ont évalué, de manière macroscopique et histologique, la présence d’adhérences. 

Le procédé suivi pour réaliser les tests in vivo est schématisé en Figure 49. 



Matériels & méthodes   

 
116 

 

Figure 49: Schéma du procédé de test in vivo sur le rat. 
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Cette voie repose sur l’electrospinning d’un polymère biodégradable (la PCL) sur un 

implant en PP suivi d’une phase de traitement plasma (constituée de plusieurs sous-étapes) qui a 

pour objectif de greffer et copolymériser des monomères fonctionnels (l’AA, l’AMPS et le 

TBAEMA) en surface de ces nanofibres. Une optimisation de l’electrospinning de la PCL sera 

d’abord réalisée. Puis, comme preuve de concept, l’acide acrylique sera utilisé comme monomère 

modèle pour la polymérisation induite par plasma. Le procédé sera ensuite appliqué à l’AMPS 

puis au TBAEMA et différentes caractérisations physico-chimiques et biologiques permettront de 

démontrer l’efficacité de la fonctionnalisation des nanofibres de PCL.  

I. Elaboration et caractérisation de nanofibres de PCL 

L’obtention de nanofibres homogènes et sans défauts passe par l’optimisation des 

paramètres de solution, de procédé ainsi qu’environnementaux. Dans un premier temps, l’étude 

s’est focalisée sur le choix du solvant, qui joue un rôle majeur dans le procédé d’electrospinning, 

notamment car il régit les propriétés de viscosité et de conductivité de la solution elle-même. 

Concernant la PCL, de nombreux solvants sont déjà utilisés dans la littérature pour obtenir des 

nanofibres par electrospinning. Il est possible de diviser ces solvants en deux grandes catégories : 

les solvants organiques et les acides. En suivant les exemples de la littérature, la PCL a d’abord 

été solubilisée dans du CHCl3 et dans un mélange DCM/DMF (4/6) à des concentrations de PCL de 

8 et 12% respectivement. Les nanofibres obtenues après le procédé d’electrospinning possèdent 

des diamètres très disperses avec la présence de défauts caractéristiques (Figure 50 a et b). 

Comme il est possible de voir sur ces images, l’electrospinning de la PCL dans le CHCl3 conduit à 

la formation de fibres poreuses avec des diamètres allant de 200 nm à 8 µm, tandis que dans le 

mélange DCM/DMF, les fibres sont inhomogènes avec des diamètres allant de 400 à 950 nm. Ceci 

peut s’expliquer par l’effet de l’humidité et de la température en combinaison avec l’utilisation 

de solvant organique. En effet, la température et l’humidité n’étant pas contrôlées, cela entraine 

des variations au cours même du procédé d’electrospinning. Or, il a été décrit par Putti et al. que, 

lors de l’electrospinning de la PCL, ou d’autres polymères, en milieu organique, un phénomène 

de percolation de goutte d’eau à l’intérieur du jet durant l’évaporation du solvant pouvait avoir 
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lieu dans le cas d’humidité suffisamment élevée (> 30%) et de température suffisamment basse 

(<30°C)122. 

 

Figure 50: Images MEB des nanofibres de PCL : (a) à 8% dans CHCL3 (à gauche) ; (b) : à 12% dans DCM/DMF (4/6) ; (c) à 12% 

dans AFA 5/5 avec un débit de solution de 0,5 ml.h-1, une distance aiguille-collecteur de 25 cm, un voltage de 14 kv, une 

température de 19 à 22°C et une humidité relative de 30 à 50% 

D’autre part, une étude de Liverani et al. a montré qu’il était possible de solubiliser et 

d’électrofiler la PCL à l’aide de solvants moins toxiques et approuvés par la FDA (food and drug 

administration) en concentration plus importante dans le matériau final que les solvants 

organiques303. En particulier, l’electrospinning de la PCL peut être réalisé à partir d’un mélange 

acide formique et acide acétique qui constitue un mélange relativement bénin pour le corps. En 

effet, les solvants sont regroupés dans différentes classes (de 1 à 3) suivant leur niveau de toxicité 

(Annexe 3). La classe 1 regroupe tous les solvants connus pour être carcinogènes ou dangereux 

pour l’environnement et qui sont donc proscrits par la FDA. La classe 2 représente les solvants qui 

possèdent une certaine toxicité, mais qui peuvent être utilisés dans une certaine mesure. Enfin la 

classe 3 est constituée des solvants à faible potentiel toxique. Comme il est possible de voir en 

Annexe 3, le DCM et le DMF sont des solvants de classe 2 qui peuvent être présents dans le 

matériau final à hauteur de 600 et 880 ppm respectivement. Au contraire, l’acide formique ainsi 

que l’acide acétique sont des solvants de classe 3 qui peuvent être présents jusqu’à 5000 ppm 

dans la membrane finale. Ainsi, l’electrospinning de la PCL a été réalisé dans ce mélange de 

solvants dans différentes proportions et en variant les paramètres de façon à optimiser la 

fabrication des nanofibres sans défauts.  

Ensuite, les paramètres de la solution d’electrospinning ont été étudiés. Dans ce sens, la 

concentration en PCL étudiée varie de 7 à 12%wt et le rapport acide formique/acide acétique 
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varie de 2/8 à 5/5. Le Tableau 4 regroupe les images MEB des nanofibres obtenues pour chaque 

couple de ces paramètres.  

 

Ces résultats montrent qu’une augmentation de la concentration de la PCL, quel que soit 

le rapport de solvant (formique/acétique), entraine la baisse du nombre de beads et donc permet 

l’obtention de fibres plus homogènes. De la même manière, l’augmentation du rapport de solvant 

permet aussi de limiter la formation de beads quelle que soit la concentration de la solution. 

Cependant, une concentration trop faible en acide formique dans le mélange (notamment pour 

les rapports 2/8 et 3/7) entraine la formation ponctuelle de goutte de solvant. Il est intéressant 

de noter que l’electrospinning de solution de PCL dans l’acide acétique seul ou dans des rapports 

Rapport de  

solvant 

%wt en PCL 

Formique/acétique 

2/8 

Formique/acétique 

3/7 

Formique/acétique 

4/6 

Formique/acétique 

5/5 

7 

    

9 

    

10 

    

12 

    

Tableau 4: Evolution de la morphologie des nanofibres de PCL en fonction de la concentration de la solution et de la proportion de 
solvant (T=22-25°C, H=20-35%, DA-C=25 cm) 
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de solvants supérieur à 5/5 a été étudié, mais sans formation de fibres. En effet, ces solutions 

entrainent la formation d’un jet instable à l’application du courant, ce qui conduit à la formation 

d’un spray et donc le dépôt de billes micrométriques de polymère sur le collecteur. Concernant 

le taux de PCL en solution, une concentration plus faible que 7%wt entraine le même phénomène 

de spray, alors qu’une concentration plus élevée entraine une gélification rapide de la goutte en 

sortie de l’aiguille et rend donc le dépôt de nanofibres impossible dans la durée. Le phénomène 

de spray est dû à un problème d’enchevêtrement du polymère, qui, à trop faible concentration, 

ne permet pas d’interaction entre les chaînes, ce qui a pour conséquences de ne pas les étirer et 

rend donc impossible la formation de nanofibres. Pour ce qui est des solvants utilisés, un moins 

bon solvant d’un polymère ne permet pas l’ouverture de la forme de pelote de ces derniers. Ainsi, 

si les chaines ne sont pas suffisamment affines du solvant, l’enchevêtrement ne se fera pas 

suffisamment et il n’y aura pas d’élongation des chaines par application du potentiel électrique. 

Le phénomène de gélification de la goutte, quant à lui, est souvent dû à une concentration trop 

élevée en polymère ainsi qu’une évaporation trop rapide du solvant. En effet, l’évaporation du 

solvant pendant le procédé d’electrospinning démarre dès la formation de la goutte, et la vitesse 

d’évaporation dépend de la pression de vapeur saturante de ce solvant (en lien avec sa 

température d’ébullition). Dans le cas de l’acide formique et de l’acide acétique, leur pression de 

vapeur saturante est respectivement de 15 et 45 mbar à 20°C. Le mélange acide formique/acide 

acétique présente donc une pression de vapeur saturante relativement basse, assez proche de 

celle de l’eau (24 mbar), ce qui implique que l’évaporation ne se fait pas brusquement comme 

cela peut être le cas des solvants organiques possédant généralement une température 

d’ébullition plus faible, et donc une pression de vapeur saturante plus élevée. Ainsi, le 

phénomène de gélification de la goutte semble être lié à une concentration trop élevée de 

polymère, ce qui empêche une bonne élongation du jet. Cette hypothèse est aussi argumentée 

par une observation décrite précédemment : à de faibles concentrations d’acide formique, il est 

possible d’observer des gouttes de solvant sur la membrane en raison de son évaporation trop 

lente. Ainsi, les paramètres optimaux mis en avant par ces expériences sont une concentration 

de 12%wt de PCL dans un mélange acide formique/acétique 5/5. Ce mélange d’acides sera 

nommé AFA5/5 par la suite.  
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Lorsqu’il est fait mention de l’optimisation des paramètres d’electrospinning, il est 

important de noter que ceux-ci sont interconnectés. C’est notamment le cas du débit et du 

voltage. En effet, une augmentation de débit de solution permet un dépôt plus rapide de 

nanofibres et aussi de limiter la gélification de la goutte dans certains cas, cependant, il est 

nécessaire d’augmenter le voltage pour obtenir suffisamment de potentiel afin de former le cône 

de Taylor et donc le jet. La Figure 51 montre les résultats obtenus pour différents débits de 

solution de PCL 12%wt dans AFA 5/5. Ces résultats montrent qu’en augmentant le voltage 

suffisamment pour contrebalancer le débit, il est possible d’obtenir des fibres sans défauts, avec 

des diamètres qui ne sont pas significativement différents (nanofibres de l’ordre de 200 nm de 

diamètre). Cependant, à partir d’un certain débit (1,5 ml/h), des beads commencent à apparaitre, 

ce qui induit que le voltage n’est plus suffisant pour contrer le débit trop élevé. Ainsi, le débit 

optimal pour la formation de nanofibres de PCL dans ces conditions est 1 ml/h. 

 

Figure 51: Images MEB des nanofibres de PCL 12%wt dans AFA 5/5 en fonction du débit et du voltage appliqué (T=20-23°C, 

H=20-30%, DA-C=25 cm) 

D’autre part, la distance aiguille-collecteur (DA-C) peut avoir un effet important sur la 

morphologie des nanofibres. En effet, il est souvent décrit dans la littérature que l’augmentation 

de cette distance entraine d’abord une diminution du diamètre des nanofibres puis une 

augmentation pour une distance trop élevée. Dans le cas de l’electrospinning de la PCL 12% dans 

AFA 5/5, aucune modification significative du diamètre des fibres n’a été observée après une 

modification de la distance aiguille-collecteur. Ceci peut être dû à la dispersité dans le diamètre 

des nanofibres obtenu qui est trop important pour observer une modification significative (170 ± 

90 nm). Ainsi, la DA-C conservée pour le reste des expériences est de 25 cm pour cette solution.  
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Concernant les paramètres environnementaux, ils ne sont pas contrôlables sur l’appareil 

de paillasse, cependant, l’electrospinning de la PCL a pu être réalisée à différentes températures 

et humidité lorsque ces dernières étaient constantes sur une durée suffisamment longue (1 à 2 

heures) de manière qualitative. Aucun effet significatif de la température n’a pu être observé 

entre 18 et 28°C pour une humidité de 30 ± 2%. Néanmoins, concernant l’humidité, une variation 

importante de l’aspect des fibres a pu être observée (Figure 52). En effet, pour une température 

de 20 ± 2°C, une humidité inférieure à 40% permet l’obtention de nanofibres sans défaut. 

Cependant, lorsque l’humidité augmente, il est possible d’observer des zones dans lesquelles la 

structure nanofibreuse est perdue. L’apparition de ces zones résulte de la présence de solvant 

dans la membrane déposée en raison d’une mauvaise évaporation durant le temps de vol du jet. 

L’hypothèse envisagée pour expliquer ce phénomène est que la pression de vapeur saturante du 

mélange de solvant AFA 5/5 est atteinte de façon beaucoup plus rapide lorsque l’humidité est 

élevée, en raison de la présence de molécules d’eau en plus grande quantité dans la cabine. Ainsi, 

l’évaporation de ce mélange de solvant se fait moins efficacement et entraine la formation de ces 

taches de solvant.  

 

Figure 52: Images MEB des nanofibres de PCL obtenues à différents taux d'humidité (T=20 ± 2°C, DA-C= 25 cm, V=16,0 ± 0,5 kV, 

D= 0,5 ml/h). 

 Au regard de toutes ces optimisations, des paramètres optimaux ont pu être définis pour 

la mise en forme de nanofibres de PCL. Ces paramètres sont, pour une solution de PCL à 12%wt 

dans un mélange AFA 5/5: une DA-C de 25cm, un débit de 1 ml/h au maximum pour éviter la 

formation de beads avec un voltage allant de 16 à 18 kV et une humidité inférieure à 40% à la 

température du laboratoire (17 - 24°C). Les nanofibres obtenues dans ces conditions sont 

présentées en Figure 50c et sont utilisées pour toutes les expériences présentées par la suite. 
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II. Fonctionnalisation des nanofibres par plasma froid basse 

pression 

La fonctionnalisation des nanofibres de PCL ou de PLLA par plasma froid a été réalisée en 

suivant un protocole expérimental développé au sein du laboratoire pour la fonctionnalisation de 

microfilaments de polypropylène par l’acide acrylique304. Ainsi, une première étape d’activation 

des nanofibres par plasma froid a été effectuée, suivie d’une immersion dans une solution 

aqueuse de monomère et pour terminer par un deuxième traitement plasma froid en vue de 

copolymériser les monomères en surface des fibres.  

II.a. Activation de la surface 

L’activation de la surface des nanofibres par plasma basse pression permet d’apporter des 

groupements hydrophiles sur les nanofibres. Pour optimiser cette étape, trois paramètres ont été 

variés : la puissance du plasma, le temps de traitement et le débit d’argon. Ainsi, des premiers 

essais ont été réalisés en suivant l’évolution du diamètre ainsi que la morphologie des nanofibres 

de PCL, après une soumission à un plasma basse pression avec un débit d’argon allant de 5 à 25 

sccm, une puissance de plasma allant de 50 à 150 W et un temps de traitement de 90 à 270 s 

(Figure 53). Les images MEB montrent que, même pour les conditions maximales de traitement, 

le plasma d’activation n’affecte pas la morphologie des nanofibres de PCL. De plus, le graphique 

en Figure 53 indique qu’il n’y a aucune différence significative entre les diamètres des nanofibres 

avant et après chaque traitement plasma.  
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Figure 53: Images MEB des nanofibres de PCL avant et après traitement plasma basse pression en conditions maximales et 

évolution du diamètre de ces fibres après différents traitements (en vert: conditions maximales; en rouge: conditions minimales; 

en noir: conditions moyennes) avec P = puissance de plasma, t = temps de plasma et D = débit d'argon 

De façon à qualifier l’efficacité du plasma d’activation, des mesures d’angle de goutte ont 

été réalisées en déposant une goutte d’eau sur les membranes nanofibreuses de PCL avant et 

après traitement plasma. L’angle de goutte formé par l’eau sur les nanofibres de PCL non-traitées 

est de 138 ± 2°, confirmant le caractère hydrophobe de la PCL. Après le traitement plasma, il est 

possible d’observer une absorption totale de la goutte d’eau dans les membranes. Cette 

absorption est due à la porosité des membranes couplée à l’augmentation de l’hydrophilie de  

surfaces de nanofibres en raison de la formation de fonctions hydrophiles. Cependant, 

l’absorption de la goutte d’eau dans la membrane de nanofibres ne se fait pas immédiatement et 

le temps d’absorption est dépendant du temps et de la puissance de traitement. Ainsi, l’effet du 

traitement plasma sur les nanofibres peut être qualifié par le temps d’absorption de la goutte 

d’eau. Cependant, il n’est pas possible d’estimer une tendance sur son évolution en fonction de 

la puissance du traitement plasma qui permettrait d’obtenir des résultats reproductibles. En effet, 

l’augmentation de la puissance du traitement plasma entraine à la fois la formation de fonctions 

hydrophiles en surfaces, mais aussi une augmentation de la profondeur de pénétration, ce qui 

induit une légère dégradation des fibres. Ainsi, il est difficile de contrôler l’activation de la surface 

lorsque la puissance est trop élevée. En revanche, l’augmentation du temps de traitement mène 

à une modification de surface sans influencer le cœur des fibres et permet donc de conserver une 
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activation homogène. Dans ce sens, différents temps de traitement (50 à plus de 200 s) ont été 

appliqués sur les nanofibres de PCL et le temps d’absorption totale de la goutte d’eau a été estimé 

à l’aide de la caméra intégrée dans le goniomètre Krüss. Les résultats, présentés en Figure 54, 

indiquent que plus le temps de traitement augmente, plus l’absorption de la goutte d’eau est 

rapide. Ces résultats étaient attendus, cependant une tendance peut être dégagée : en effet, 

après 100 s de traitement, le temps d’absorption de la goutte diminue proportionnellement avec 

l’augmentation du temps de traitement.  

 

Figure 54: Influence du temps de traitement plasma de nanofibres de PCL sur le temps d'absorption d'une goutte d'eau de 4,0 ± 

0,3 µl 

 Concernant le troisième paramètre étudié, à savoir le débit d’argon, aucun effet 

significatif sur l’évolution de l’hydrophilie n’a été observé quel que soit la puissance ou le temps 

de traitement. Cependant, pour un débit de 5 sccm, le plasma n’est pas créé de manière continue, 

ce qui peut causer un manque d’homogénéité dans la fonctionnalisation. Ainsi, pour toutes les 

prochaines études, le débit d’argon sera fixé à 10 sccm.  

Le plasma d’activation n’a donc pas d’effet directement visible sur la morphologie des 

nanofibres, mais l’augmentation de l’hydrophilie peut être évaluée à l’aide du temps d’absorption 

de la goutte malgré la porosité de la structure nanofibreuse. Cependant, afin d’optimiser un peu 

plus finement les paramètres du premier traitement plasma, il est nécessaire d’étudier toutes les 

étapes du procédé.  
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II.b. Copolymérisation greffante de l’AA 

Une première étude de faisabilité de la copolymérisation greffante par plasma froid a été 

réalisée avec l’AA comme monomère modèle, ce dernier étant connu pour polymériser 

facilement par plasma305. 

Après l’activation par traitement plasma, les nanofibres sont immergées dans une solution 

aqueuse de monomère. Dans ce sens, plusieurs concentrations d’AA dans l’eau (10/0 à 1/9, v/v), 

ainsi que différents temps d’immersion (5 s à 8 min) ont été étudiés. Pour des concentrations 

d’AA dans l’eau supérieures ou égales à 5/5 (v/v), les membranes nanofibreuses se solubilisent 

dès l’immersion. Pour une concentration de 4/6, la membrane se rétracte au bout de 5 secondes 

et la structure nanofibreuse est perdue. Enfin, pour des concentrations inférieures ou égales à 

3/7, la membrane se solubilise au bout de 8 minutes, est rétractée au bout de 5 minutes mais 

conserve sa structure nanofibreuse ainsi que sa forme d’origine au bout de 5 secondes 

d’immersion. La concentration (2/8) a donc été choisie pour la suite de l’étude.  

Un procédé complet a ensuite été réalisé dans les conditions nommées standard. Le 

procédé complet est décomposé en 5 sous-étapes : le plasma d’activation, l’immersion dans la 

solution de monomère, le foulardage, le plasma de fonctionnalisation et enfin le lavage à l’eau. 

Les conditions standards sont constituées des temps et puissance de plasma ainsi que le débit 

d’argon utilisé pour les deux étapes de plasma (activation et fonctionnalisation) qui sont 

respectivement t = 180 s, P = 100 w et D = 15 sccm pour ces deux plasmas ; ainsi que les 

paramètres d’immersion en termes de concentration de solution de monomère dans l’eau et de 

temps d’immersion de 2/8 (v/v) et 5 secondes respectivement. La morphologie des nanofibres de 

PCL à chaque sous-étape de ce procédé est présentée sur les images MEB de la Figure 55. Ces 

images montrent, qu’après le plasma de fonctionnalisation, la formation d’un film est observée 

(Figure 55 c). Cependant, l’étape de lavage, permettant de retirer l’excédent de monomère ne 

s’étant pas greffé à la membrane, permet de retrouver la structure nanofibreuse (Figure 55 d).  
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Figure 55: Images MEB des nanofibres de PCL après chaque étape du procédé de greffage d'acide acrylique dans les conditions 

standard 

On observe une augmentation importante du diamètre des nanofibres à la fin du procédé. 

En effet, avant le traitement plasma, ainsi qu’après le premier traitement plasma, le diamètre des 

nanofibres est de 170 ± 90 cm contre 480 ± 190 cm après le procédé complet dans les conditions 

standard. Cette augmentation du diamètre peut être due à plusieurs facteurs : un temps de 

lavage trop court qui ne permet pas l’élimination complète des monomères n’ayant pas réagi, un 

greffage excessif, ou un gonflement dû à la pénétration de solution à l’intérieur des fibres. Pour 

déterminer l’origine de ce phénomène, un lavage de 2 jours a été réalisé, et la même morphologie 

des nanofibres a été observée. Parallèlement, le même procédé a été réalisé mais en remplaçant 

la solution aqueuse de monomère par de l’eau pure. Dans ce cas, un gonflement important a aussi 

été observé (Figure 56 d) ce qui implique que l’augmentation du diamètre des nanofibres n’est 

pas ou pas seulement due au greffage du monomère. Afin de connaître l’origine de ce gonflement 

des nanofibres dans l’eau, ces dernières ont été immergées dans l’eau dans différentes conditions 

puis analysées par MEB : sans aucun traitement (Figure 56 a), immergées dans l’eau après le 

plasma d’activation (Figure 56 b), immergées dans l’eau puis traitées par le plasma de 
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fonctionnalisation (Figure 56 c) et enfin les nanofibres ayant suivi tout le procédé avec une 

immersion dans l’eau comme décrit précédemment (Figure 56 d).  

 

Figure 56: Images MEB des nanofibres de PCL immergées dans l'eau après différentes sous-étapes du procédé 

Ces images montrent une faible augmentation du diamètre des nanofibres, ainsi qu’une 

conservation notable de la structure nanofibreuse, après immersion dans l’eau (a) (290 ± 84 nm) 

ou après une immersion suivie du plasma de fonctionnalisation (c) (256 ± 62 nm). Cependant, 

lorsque les nanofibres sont traitées par le plasma d’activation, puis immergées dans l’eau (b) ou 

ont subi le procédé complet (d), la structure nanofibreuse est affectée en raison de 

l’augmentation significative (p < 0,05) du diamètre des nanofibres (430 ± 65 nm et 495 ± 100 nm 

respectivement). Il semble alors que le premier traitement plasma suivi de l’immersion soit 

responsable de cette augmentation importante du diamètre. L’hypothèse la plus probable est 

que le premier plasma ne permet pas uniquement l’activation de la surface par création de 

radicaux de surface, mais entraine également une augmentation de la porosité interne des 
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nanofibres, permettant ainsi la pénétration de l’eau ou de la solution d’immersion à l’intérieur 

des nanofibres. En effet, le plasma est connu pour avoir 3 effets particuliers sur les surfaces 

traitées : la gravure plasma, la réticulation de surface et la modification chimique. De ces 3 effets, 

la gravure plasma est la seule modification physique qui résulte en une dégradation des 

nanofibres en créant notamment une porosité fine de ces fibres. Ainsi, la solution d’immersion 

peut être absorbée à l’intérieur des fibres par l’intermédiaire de ces pores, engendrant ainsi le 

gonflement des fibres.  

 De manière à limiter ce gonflement des nanofibres dû à l’augmentation de la porosité de 

ces dernières, un traitement plasma d’activation plus doux, appelé Plow (t = 80 s, P = 50 w et D = 

15 sccm), a été réalisé sur les membranes suivi d’une immersion dans l’eau ou dans une solution 

AA/eau 2/8 et enfin un plasma de fonctionnalisation dans les conditions de P low. Les résultats 

montrent que, dans le cas de l’immersion dans l’eau (Figure 57 a), la structure nanofibreuse est 

conservée avec une très faible augmentation du diamètres de fibres (191 ± 57 nm contre 170 ± 

90 nm avant immersion). Dans le cas de l’immersion dans la solution AA/eau 1/9 (Figure 57 b), la 

membrane a conservé sa structure nanofibreuse malgré l’augmentation significative (p < 0,05) du 

diamètre des fibres (292 ± 84 nm). Cette différence dans l’augmentation du diamètre des fibres 

entre l’immersion dans l’eau et dans la solution d’acide acrylique est un argument pour 

démontrer le greffage d’AA sur les nanofibres. En effet, dans le cas de l’immersion de l’eau, le 

gonflement n’est dû qu’au passage de l’eau à l’intérieur des fibres, alors que pour la solution d’AA, 

l’augmentation est bien plus notable et n’est donc pas seulement due à la porosité.  
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Figure 57: Images MEB des nanofibres ayant subi le procédé complet après immersion dans l'eau (a) ou dans le mélange AA/eau 

2/8 (b) 

Dans le but de confirmer le greffage d’AA sur les nanofibres de PCL, un dosage des 

fonctions acides carboxyliques en surface a été effectué avant et après greffage. Les résultats 

obtenus sont présentés en Figure 58.  

 

Figure 58: Quantité de fonction COOH de surface détecté par unité de surface à chaque étape du procédé de greffage ainsi 

qu'après plusieurs lavages 
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L’absence de fonctions acide carboxylique en surface du PP, du PP couvert de PCL (PP-PCL) 

ou des membranes n’ayant subi que la première étape de plasma (plasma d’activation) était 

attendue dans la mesure ou la PCL ou le PP ne possèdent aucune fonction COOH libre. Concernant 

les membranes ayant subi tout le procédé (sans lavage), une quantité de COOH notable est 

observée avec un écart-type important (3,3 ± 0,8 µmol.cm-2). Cet écart-type est dû à la présence 

de nombreuses molécules de monomères AA n’ayant pas réagi et qui sont en quantité variable 

sur les membranes. En effet, une simple étape de lavage (1h à 48h) est suffisante pour réduire 

considérablement cette dispersité. Il est aussi intéressant de noter qu’il n’y a aucun changement 

significatif dans la quantité de COOH en surface quel que soit le temps de lavage. Cependant, un 

temps de lavage inférieur à 1h ne permet d’obtenir une structure nanofibreuse convenable. Le 

temps de lavage considéré pour la suite est donc de 1h.  

La présence d’une quantité significative de fonction COOH en surface des nanofibres après 

lavage confirme qu’il y a bien eu greffage des monomères AA sur les nanofibres de PCL et permet 

de valider ce protocole de greffage. 

II.c. Copolymérisation greffante de l’AMPS 

La polymérisation greffante de l’AA ayant servi de preuve de concept pour la suite de cette 

étude, la méthode a ensuite été appliquée à de nouveaux monomères à greffer. Ainsi, l’AA a été 

remplacé par l’AMPS dans les solutions d’immersion et les mêmes paramètres de traitement 

plasma et de solution que précédemment ont été optimisés.  

Afin d’observer le comportement des nanofibres de PCL après un enchainement : plasma 

d’activation, immersion de 5 secondes dans une solution d’AMPS, puis plasma de 

fonctionnalisation, les membranes ont subi différents traitements dans des conditions plus ou 

moins rudes. Dans un premier temps, seuls les paramètres du premier traitement plasma 

(activation) ont été modifiés ainsi que la concentration de la solution d’immersion. Ainsi, le 

plasma d’activation suit 2 sets de paramètres : Plow (t = 80 s, P = 50 w et D = 15 sccm) et Phigh (t = 

120 s, P = 90 w et D = 15 sccm). La concentration de la solution d’immersion varie entre 1/9 et 

3/7 AMPS/eau (w/v). Les conditions du second traitement plasma (fonctionnalisation) sont 

maintenues constantes à Plow. Les résultats sont présentés dans le Tableau 5.  
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Tableau 5: Morphologie des nanofibres de PCL dans différentes conditions de traitement par plasma/immersion/plasma. Les 

diamètres indiqués en rouge n’ont été mesurés que sur un nombre limité de nanofibres (25 contre 50 pour les noirs). 

Comme attendu dans un premier temps, l’augmentation de la concentration de la solution 

d’AMPS dans l’eau entraine une augmentation significative (p < 0,05) du diamètre des fibres quels 

que soient les paramètres du traitement plasma d’activation. L’augmentation de cette 

concentration entraine aussi la formation d’agrégats et cause la perte partielle, voir totale, de la 

structure nanofibreuse pour des concentrations trop élevées (3/7 AMPS/eau ou plus). 

Parallèlement, la modification des paramètres du plasma entraine une augmentation significative 

(p < 0,05) du diamètre des nanofibres pour une concentration en AMPS dans l’eau de 2/8. En 

effet, ce phénomène n’est pas observé pour une concentration de 1/9, notamment en raison de 

la formation majoritaire d’agrégats et d’un trop faible enrobage des fibres, ce qui explique 

l’absence de différence significative des diamètres avant (170 ± 90 nm) et après traitement (152 

± 46 nm pour Plow et 156 ± 42 nm pour Phigh). Pour des concentrations trop élevées, l’effet de 

l’augmentation des paramètres du premier traitement plasma ne peut pas être évalué dans la 

mesure ou les membranes perdent presque totalement la structure nanofibreuse. Ces résultats 

valident l’hypothèse précédente faite dans le cas greffage de l’AA : les paramètres du plasma 

 AMPS/eau 1/9 AMPS/eau 2/8 AMPS/eau 3/7 

Pactivation = 

Plow 

Pfonctionnalisation 

= Plow 

 

152 ± 46 nm 

 

217 ± 55 nm 

 

302 ± 84 nm 

Pactivation = 

Phigh 

Pfonctionnalisation 

= Plow 

 

156 ± 42 nm 

 

215 ± 73 nm 

 

302 ± 113 nm 
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d’activation jouent un rôle clé dans l’augmentation du diamètre des nanofibres. Ainsi, pour tous 

les procédés suivants, les paramètres Plow seront conservés pour le plasma d’activation.  

 De plus, le spectre EDX des nanofibres ayant subi tout le traitement (plasma d’activation, 

immersion dans une solution d’AMPS dans l’eau et plasma de greffage fonctionnalisation) a été 

réalisé (Figure 59). Les résultats montrent la présence d’un pic à 2,15 keV, correspondant au 

soufre, ce qui confirme la présence d’AMPS sur la surface des nanofibres (ce pic n’étant pas 

observé pour les nanofibres non traitées).  

 

Figure 59: Spectre EDX des nanofibres de PCL greffés par l'AMPS via plasma 

Ces résultats préliminaires ont montré que le greffage d’AMPS a bien été réalisé et est 

conservé même après 1h de lavage. Cependant, les conditions du deuxième traitement plasma 

(de fonctionnalisation), ainsi que la concentration d’AMPS dans la solution d’immersion 

nécessitent une optimisation de manière à obtenir un revêtement uniforme sans agrégats pour 

les échantillons greffés par l’AMPS. Pour cette raison, une méthodologie de réponse de surface a 

été appliquée à l’étape de greffage plasma sous la forme d’un plan d’expérience. 

 La qualité du greffage d’AMPS après traitement plasma a été prise en compte comme 

réponse dans le plan composite. Pour quantifier précisément ce critère, la morphologie des 

nanofibres après greffage est analysée par MEB et une classification allant de 0 (distribution 
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homogène du revêtement polymère sur la surface des nanofibres sans formation d’agrégats) à 4 

(échantillons sans greffage apparent) a été établie (Figure 60). 

Les conditions expérimentales (Ui) appliquées pour les 17 expériences ainsi que les 

résultats expérimentaux obtenus pour le greffage (Y) sont résumés en Tableau 6. Pour chaque 

expérience, la réponse est calculée comme la moyenne de 3 mesures. 

 

Figure 60: Classification de la qualité du greffage d'AMPS 

Tableau 6: CCD en valeurs codées et réelles avec les résultats obtenus en termes de greffage correspondants avec U1 : puissance 
en W, U2 : Temps en secondes et U3 concentration en g de monomère dans une solution aqueuse de 10 g. 

Expériences X1 X2 X3 U1 U2 U3 Efficacité de 

greffage (Y) 

1 -1 -1 -1 70 80 1,4 0,17 

2 +1 -1 -1 130 80 1,4 0,33 

3 -1 +1 -1 70 140 1,4 1,33 

4 +1 +1 -1 130 140 1,4 1,5 

5 -1 -1 +1 70 80 2,6 1,33 

6 +1 -1 +1 130 80 2,6 1 

7 -1 +1 +1 70 140 2,6 1 

8 +1 +1 +1 130 140 2,6 1 

9 -α 0 0 50 110 2 0,17 

10 +α 0 0 150 110 2 0,25 

11 0 -α 0 100 60 2 0,67 

12 0 +α 0 100 160 2 0,67 

13 0 0 -α 100 110 1 0,33 

14 0 0 +α 100 110 3 1 

15 0 0 0 100 110 2 0,63 

16 0 0 0 100 110 2 0,63 

17 0 0 0 100 110 2 0,63 
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 La signification statistique des effets des variables principal, quadratique et d’interaction 

a été déterminée par analyse de variance (ANOVA) et une analyse de régression multiple a été 

utilisée pour ajuster les données expérimentales à l’équation polynomiale du second degré 

(Equation 2). Les coefficients de détermination R² et R²ajusté décrivent respectivement la fraction 

de variation de la réponse expliquée par le modèle et la fraction de variation expliquée par le 

modèle ajustée pour les degrés de liberté. Le coefficient de prédiction, Q², décrit la fraction de 

variation de la réponse qui peut être prédite par le modèle.  

Lorsque les 17 expériences sont considérées, le coefficient de détermination est faible (R² 

= 69%). Pour améliorer la signification statistique du modèle, les expériences 11 et 12 ont été 

retirées du plan composite étant donné qu’il ne s’ajuste pas correctement avec le modèle. Ces 

expériences correspondent respectivement au temps de traitement le plus court (60 s) et au plus 

long (160 s), ce qui suggère que l’efficacité de greffage est fortement modifiée lorsque le temps 

de plasma est significativement augmenté ou diminué. Après l’élimination de ces deux 

expériences, R² est de 98,8%, ce qui indique que moins de 2% de la variation totale n’est pas 

expliquée par le modèle. La valeur du coefficient de détermination ajusté est aussi élevée (R²ajusté 

= 96,6%), ce qui montre une bonne pertinence du modèle. De plus, la qualité de greffage est 

correctement prédite par le modèle avec un coefficient de prédiction (Q²) égal à 80.3%. Après 

avoir évalué la fiabilité du modèle, la signification des différents termes du modèle peut être 

discutée. Leurs valeurs sont listées en Tableau 7.  

Tableau 7: Coefficients principal, quadratique et d'interaction du modèle déterminés par Modde7.0 pour le greffage de l’AMPS 

Coefficients Qualité de greffage 

β0 0,63 

β1 0,010 

β2 0,25 

β3 0,156 

β11 -0,151 

β22 0,466 

β33 0,013 

β12 0,043 

β13 -0,083 

β23 -0,333 
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Parmi les différents effets principaux et quadratique, les termes β2 et β22 ont les plus 

hautes valeurs. Ainsi, dans la gamme testée, le greffage est fortement affecté par une 

modification du temps de traitement plasma (paramètre X2). De plus, ces termes sont positifs, ce 

qui veut dire qu’une augmentation du temps de plasma entraine une augmentation de la réponse. 

Etant donné que la valeur de la qualité de greffage (Y) doit être le plus proche possible de 0 

(caractéristique du revêtement uniforme), le temps de traitement plasma doit être minimisé. 

 Cependant, il a été montré précédemment que le temps de traitement devait être 

supérieur à 80 s pour satisfaire au critère statistique. Ainsi, la surface de réponse a été tracée 

pour un temps allant de 80 à 140 s (Figure 61 A). Cette figure permet de confirmer que les 

réponses les plus basses sont obtenues lorsque le temps est faible, plus précisément entre 80 et 

100 s. Ainsi, ce paramètre est fixé à 90 s. 

 

Figure 61: A: tracé de contour montrant l'évolution du greffage en fonction de la concentration en AMPS et du temps de 
traitement plasma pour une puissance constante de 90 W; B: tracé de contour montrant l’évolution du greffage en fonction de la 

concentration en AMPS et la puissance du traitement plasma pour un temps constant de 90 s. 

 Ensuite, la troisième variable correspondant à la concentration en monomère est 

caractérisée par un important coefficient principal (β3) et aussi une forte interaction avec le temps 

de plasma (haute valeur absolue de β23). Ainsi, ce paramètre doit être considéré pour 

l’optimisation du greffage. La Figure 61A montre que le résultat le plus bas est obtenu pour de 

faibles concentrations d’AMPS. Plus précisément, il peut être remarqué que des réponses 

inférieures à 0,2 peuvent être obtenues pour des concentrations d’AMPS allant de 1 à 1,2, en 
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combinaison avec un temps de traitement allant de 80 à 100 s. Ainsi, la concentration d’AMPS a 

été fixée à 1,1.  

 Enfin, le coefficient principal associé à la première variable (i.e. β1) ainsi que les 

coefficients d’interactions contenant le paramètre X1 (i.e. β12 et β13) sont très faibles, ce qui 

implique que le greffage est très faiblement influencé par une modification de la puissance de 

plasma. La Figure 61 B permet de confirmer cette constatation en démontrant que, pour une 

concentration donnée d’AMPS et un temps de traitement donné, la réponse reste presque 

constante quelle que soit la puissance de plasma. Dans les conditions précédemment fixées 

(temps de plasma de 90 s et concentration d’AMPS de 1,1), la réponse est toujours inférieure à 

0,15. C’est pourquoi, pour des raisons économiques et pratiques, la puissance a été fixée à 90 W. 

 Ainsi, les conditions permettant d’optimiser le greffage ont été déterminées comme étant 

les suivantes : une immersion dans une solution de concentration de 1,1 g d’AMPS dans 8,9 ml 

d’eau suivi d’un traitement plasma de 90 s à 90 W. Dans ces conditions, la valeur de greffage 

prédite par le modèle est autour de 0,08. La morphologie des nanofibres après greffage dans ces 

conditions optimales a été analysée par MEB (Figure 62). La membrane présente une structure 

nanofibreuse sans agrégats ce qui permet de valider la méthode du plan d’expérience.  

Pour les essais biologiques, la membrane obtenue dans ces conditions est ensuite mise dans une 

étude sous vide à 40°C pendant 4 h.  

 

Figure 62: Images MEB et spectre EDX d’un échantillon non traité (PP-PCL) et d’un échantillon greffé par l’AMPS dans les 
conditions optimales (90 W, 90 s, 1,1 g d’AMPS)(PP-PCL opt). 
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II.d. Copolymérisation greffante du TBAEMA 

Concernant le greffage du monomère à propriété antibactérienne, à savoir le TBAEMA, les 

mêmes observations ont pu être effectuées concernant l’effet du premier traitement plasma 

comme il était attendu.  Ainsi, ce premier traitement plasma sera fixé dans les conditions P low (t 

= 80 s, P = 50 w et D = 15 sccm). L’immersion des nanofibres dans des solutions de concentrations 

différentes en TBAEMA dans l’eau a montré un comportement similaire de ces fibres que lors de 

l’augmentation de la concentration en AMPS dans le cas précédent. Ainsi, les nanofibres semblent 

présenter un comportement similaire quelle que soit la solution d’immersion.  

La présence de TBAEMA sur les nanofibres peut être détectée par cartographie EDX, en 

ciblant l’azote, absent de la PCL. Les résultats (Figure 63) montrent la présence de carbone, 

d’oxygène mais aussi d’azote dans la membrane après greffage, contrairement à la présence seule 

de carbone et d’oxygène dans les nanofibres non traitées. 

 

Figure 63: Images MEB et cartographies EDX des nanofibres de PCL non traitées (A) et greffées par le TBAEMA via plasma (B). 

Un plan d’expérience dans les mêmes conditions que pour le greffage de l’AMPS a ensuite 

été réalisé. En effet, les nanofibres semblant se comporter de façon similaire dans ces les deux 

cas de greffage, les paramètres à varier ainsi que les conditions limites ont été conservées par 

rapport au premier plan composite.  

De la même manière que pour le PAMPS, le coefficient de détermination est faible lorsque 

toutes les expériences sont prises en compte (R² = 74,6%). Pour améliorer la signification de ce 



Voie 1 : Electrospinning - plasma   

  
143 

modèle, les expériences 4 et 7 ont été retirées du plan étant donné leur variation divergente vis-

à-vis du modèle. Ces expériences représentent toutes deux des expériences à temps long (140 s) 

et à des puissances différentes (130 W et 70 W respectivement) ce qui confirme l’effet important 

du temps de plasma sur le greffage de monomère possédant des groupements éthyléniques via 

traitement plasma. Après l’élimination de ces deux expériences, R² est de 99,2%. La pertinence 

du modèle est aussi confirmée avec un R²ajusté de 97,8%, tout autant que la prédiction du modèle 

avec un Q² de 85,8%. Les valeurs des différents termes du modèle de greffage du TBAEMA sont 

listées en Tableau 8. 

Tableau 8: Coefficients principal, quadratique et d'interaction du modèle déterminés par Modde7.0 pour le greffage du TBAEMA 

Coefficients Qualité de greffage 

β0 0,827 

β1 0,164 

β2 0,215 

β3 0,065 

β11 -0,139 

β22 -0,051 

β33 -0,259 

β12 0,092 

β13 -0,058 

β23 0,073 

Parmi les différents effets principaux et quadratiques, seul le terme β2 est élevé. Ainsi, 

comme pour le greffage de l’AMPS, le greffage du TBAEMA est affecté de façon plus importante 

par une modification du temps de traitement plasma (facteur X2) que par la modification d’un 

autre paramètre. La même conclusion que pour l’AMPS est donc possible car ce facteur est positif. 

Ainsi, une augmentation du temps de traitement entraine une augmentation de la réponse, donc 

du taux de greffage. En effet, lorsque l’on compare la Figure 64A et la Figure 64B, qui diffèrent 

par le paramètre temps fixé pour le traitement plasma, il est possible de voir que les valeurs de 

réponses sont supérieures lorsque le temps de traitement augmente. Ce facteur doit donc être 

minimisé pour pouvoir conserver la structure nanofibreuse tout en ayant un greffage suffisant. 

Pour une question de praticité lors des différents greffages (AMPS ou TBAEMA), le temps de 

traitement sera fixé, là encore, à 90 s étant donné que la réponse maximale pour ce temps est 

convenable.  
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Figure 64: A: tracé de contour montrant l'évolution du greffage en fonction de la puissance de traitement plasma et de la 
concentration en TBAEMA pour un temps constant de 90 s; B: tracé de contour montrant l'évolution du greffage en fonction de la 

puissance de traitement plasma et de la concentration en TBAEMA pour un temps constant de 140 s. 

Concernant les facteurs X1 et X3, il est difficile de conclure uniquement grâce aux valeurs 

des coefficients principaux et quadratiques. En effet, pour X1, les valeurs des coefficients β1 et β11 

sont élevés, ce qui pourrait indiquer une forte influence de ce facteur sur le greffage, mais de 

signe opposé, ce qui rend la conclusion difficile quant à l’effet de la puissance du plasma sur le 

greffage. Concernant le facteur X3, seule la valeur du terme quadratique β33 est élevée, ce qui 

rend là encore la conclusion difficile au sujet de l’effet de la concentration en monomère. 

Cependant, la Figure 64 nous montre que les valeurs de greffage les plus basses sont obtenues 

pour des valeurs de X1 et X3 faibles. Pour faciliter la mise en place du procédé, les valeurs 

optimales de puissance et de concentration en monomère sont donc fixées à des valeurs basses 

égales à celles de l’optimisation de l’AMPS c’est-à-dire 90 W et 1,1 g de monomère 

respectivement.  

Ainsi, les conditions permettant d’optimiser le greffage ont été déterminées comme étant 

les mêmes que pour le greffage de l’AMPS (90 s de traitement plasma à 90 W, avec une 

concentration de la solution d’immersion de 1,1 g de TBAEMA dans 8,9 ml d’eau). Dans ces 

conditions, la valeur de greffage prédite par le modèle est autour de 0,03 et la morphologie des 

nanofibres obtenues dans ces conditions est présentée en Figure 65. Le plan d’expérience est 

donc validé étant donné que nous obtenons, dans ces conditions optimisées, une membrane 
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nanofibreuse sans agrégats. De même que pour les nanofibres PCL/PAMPS, les nanofibres sont 

ensuite traitées thermiquement sous vide à 40°C pendant 4 h avant les essais biologiques.  

 

Figure 65: Images MEB et cartographie EDX de l’azote de l’échantillon non traité et de l’échantillon greffé par le TBAEMA dans 
les conditions optimales (90 W, 90 s, 1,1 g de TBAEMA) 

III. Caractérisations physico-chimiques des membranes 

Les membranes ont été caractérisées avant et après greffage par différentes techniques 

physico-chimiques. Dans un premier temps, des études ATG des membranes greffées ou non par 

l’AMPS ont été réalisées (Figure 66).  

 

Figure 66: Thermogrammes ATG de l'AMPS, du PAMPS, de la PCL et des échantillons de PCL greffés par l'AMPS dans les 
conditions optimales. 
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Ces thermogrammes montrent une température de début de dégradation à 200°C pour 

l’AMPS et le PAMPS, relatifs aux groupements SO3H, contre 400°C pour la PCL (chaîne carbonée). 

Le thermogramme de la membrane nanofibreuse de PCL greffée par l’AMPS dans les conditions 

optimales montre un premier pic de dégradation à 350°C et un deuxième à 400°C. Ainsi, il est 

possible de conclure sur une modification de la structure chimique de la PCL par l’AMPS sans 

pouvoir argumenter sur une quantité de greffage. Il est intéressant de noter que le 

thermogramme de la PCL greffées par l’AMPS dans les conditions maximales ne montre aucune 

différence avec celui obtenu dans les conditions optimales.  

Les membranes greffées ou non par le TBAEMA ont également été caractérisées par ATG 

et les résultats sont présentés en Figure 67. 

 

Figure 67: Thermogrammes ATG du TBAEMA, du PTBAEMA, de la PCL et des échantillons de PCL greffés par le TBAEMA dans les 
conditions optimales. 

De la même manière que pour les échantillons greffés par l’AMPS, le thermogramme des 

échantillons greffés par le TBAEMA montre un pic de dégradation à 350°C avec un épaulement à 

400°C. Ce pic à 350°C peut être attribué à la présence du TBAEMA qui se dégrade à plus basse 
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température que la PCL. Ainsi, ces résultats démontrent une modification apportée par le 

greffage mais, là encore sans pouvoir le quantifier. D’autre part, la différence entre les pics de 

dégradation de la PCL et des monomères ou polymères bioactifs pris seuls avec les échantillons 

greffés peut être expliqué par le traitement plasma. En effet, le traitement plasma mène à une 

modification chimique de la surface qui peut modifier les interactions entre les chaines en créant 

de nouvelles liaisons, ce qui peut décaler les pics de dégradation.  

Des études DSC ont aussi été réalisées et sont présentées en Figure 68. 

 

Figure 68: Thermogrammes DSC de la PCL du PAMPS et du PTBAEMA 

Ces études montrent une température de fusion de la PCL de l’ordre de 60°C. Cependant, 

aucun pic caractéristiques d’une transition vitreuse n’est observée pour le PAMPS ou le PTBAEMA 

dans cette gamme de température. Ainsi, il n’est pas possible de caractériser le greffage d’AMPS 

ou de TBAEMA par cette technique. En effet, le graphes DSC des échantillons greffés par le 

TBAEMA ou l’AMPS dans les conditions optimales ou maximales de greffages sont simialires à 

celui de la PCL seule. Il est néanmoins possible de conclure que le traitement plasma n’a pas 

affecté les propriétés thermiques de la PCL.  

Enfin, des analyses IRTF-ATR ont été réalisées pour les échantillons greffés ou non par 

l’AMPS et les spectres sont présentés en Figure 69. 
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Figure 69: Spectres IRTF-ATR de la PCL, du PAMPS, des échantillons greffés par l'AMPS et de l'AMPS seul. 

Ces spectres montrent une bande à 1725 cm-1 caractéristique des vibrations d’élongations 

C=O des esters de la PCL ainsi que deux bandes à 1663 et 1530 cm-1, respectivement 

caractéristiques des vibrations d’élongations C=O et de déformations N-H des amides du PAMPS 

et de l’AMPS. Ces spectres indiquent une très légère augmentation de l’absorbance à 1663 et 

1530 cm-1 pour les échantillons de PCL greffés par l’AMPS. Ceci indique la présence d’AMPS dans 

les membranes nanofibreuses après traitement. La faible intensité du signal indique une faible 

quantité de ces molécules dans les membranes, ce qui est attendu car le greffage est réalisé dans 

de faibles proportions pour limiter la perte de la structure nanofibreuse.  

Les spectres IRTF-ATR des échantillons greffés par le TBAEMA sont présentés en Figure 70. 
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Figure 70: Spectres IR de la PCL, du PTBAEMA, des échantillons greffés par le TBAEMA et du TBAEMA seul. 

Le pic caractéristique des déformations N-H des amines du TBAEMA et du PTBAEMA se 

situant à 1600 cm-1 n’est pas observable sur les échantillons de PCL greffés par le TBAEMA. Ceci 

n’indique pas nécessairement que le greffage n’a pas eu lieu. En effet, ce pic caractéristique des 

déformations des N-H d’amines secondaires est de faible intensité, ainsi, il est difficile de 

l’observer lorsque la quantité de TBAEMA est faible comme c’est le cas avec le greffage réalisé 

dans des conditions douces pour limiter l’augmentation trop importante du diamètre des 

nanofibres.  

Ces résultats de caractérisations physico-chimiques indiquent une modification de la 

structure chimique des échantillons après le traitement plasma et, dans le cas de l’AMPS, cette 

modification est aussi due à un greffage de l’AMPS. Cependant, il n’est pas possible de conclure 

sur le greffage du TBAEMA seulement par ces techniques.  
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IV. Etude des propriétés biologiques des échantillons greffés  

IV.a. Stérilisation 

Afin d’évaluer les propriétés biologiques et microbiologiques des échantillons, une 

stérilisation préalable est nécessaire. Pour cela, deux méthodes ont été testées à savoir la 

stérilisation par oxyde d’éthylène (EtO) à 50°C et la stérilisation par rayonnement gamma. Les 

membranes nanofibreuses de PCL, traitées ou non par plasma pour greffage du TBAEMA ou de 

l’AMPS, ont été analysées par MEB avant et après stérilisation et ont montré des morphologies 

similaires quelle que soit l’étape de procédé pour une méthode de stérilisation donnée. En effet, 

une perte totale de la structure nanofibreuse après un traitement à l’oxyde d’éthylène à 50°C a 

été observée pour tous les échantillons traités (Figure 71 A). L’hypothèse avancée dans ce cas est 

que la température de traitement étant trop proche de la température de fusion de la PCL (59°C) 

en addition avec l’utilisation d’oxyde d’éthylène, cela a pu affecter l’intégrité de la membrane et 

causer la formation de ce film. Concernant la stérilisation gamma, les images MEB (Figure 71 B) 

montrent une conservation de la structure nanofibreuse. Cette méthode de stérilisation a donc 

été choisie pour l’évaluation des tests biologiques et microbiologiques.  

 

Figure 71: Images MEB des nanofibres de PCL avant ou après stérilisation à l’oxyde d’éthylène ou par irradiation gamma. 

IV.b. Viabilité cellulaire 

Pour les tests de viabilité cellulaire, plusieurs échantillons ont été testés. Quel que soit le 

type de greffage que nous souhaitons évaluer, les échantillons de référence sont les implants en 

PP recouverts sur leurs deux faces de nanofibres de PCL. Pour le greffage d’AMPS ou de TBAEMA 
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sur les nanofibres de PCL, deux types d’échantillons sont testés à savoir : (i) les membranes 

greffées par l’AMPS ou le TBAEMA selon les conditions optimales (AMPS opt et TBAEMA opt) 

déterminées par le plan d’expérience (premier plasma dans les conditions Plow, solution 

d’immersion à 1,1 g de monomère dans l’eau et second plasma de 90 W pendant 90 s) ; et (ii) les 

membranes greffées par l’AMPS ou le TBAEMA selon les conditions maximales (AMPS et TBAEMA 

max) (premier plasma dans les conditions Plow, solution d’immersion à 3 g de monomère dans 

l’eau et second plasma de 150 W pendant 120 s) .  

IV.c. Contact indirect 

Les échantillons ont dans un premier temps été placés dans du milieu de culture cellulaire 

qui a ensuite été mis en contact avec des fibroblastes NIH/3T3 pendant 24 et 72h. La viabilité des 

cellules a ensuite été évaluée par fluorométrie. Il est tout d’abord intéressant de noter que, sans 

séchage des nanofibres à 40°C sous vide, les membranes, greffées ou non, présentent une 

viabilité cellulaire nulle ou quasiment nulle. De plus, l’immersion de ces échantillons non 

thermiquement traités dans le milieu de culture entraine une modification de couleur de la 

solution de rose vers jaune, indiquant la libération d’espèces acides. Ainsi, ces tests préliminaires 

permettent également de mettre en évidence la présence d’acide au sein des membranes 

nanofibreuses traitées ou non.  

Dans un second temps, les échantillons greffés par l’AMPS et le TBAEMA ayant subi un 

séchage à 40°C pendant 4 h sous vide ont été testés selon deux conditions, différant par la 

quantité de nanofibres présente sur chaque échantillon. En effet, dans un premier cas, 2 ml de 

solution de PCL à 12% dans le mélange acide formique/acide acétique ont été déposées sur un 

implant en PP de 16x30 cm². Dans le deuxième cas, seul 1 ml de solution a été déposé sur des 

implants de mêmes dimensions.  

Concernant le greffage d’AMPS, les résultats de viabilité cellulaire en contact indirect sont 

présentés en Figure 72.  
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Figure 72: Viabilité des cellules NIH/3T3 après 24 et 72 h de contact avec le milieu de culture (contrôle) ou avec le milieu 
d'extraction des échantillons de PP-PCL non traités (référence) ou greffés par l'AMPS via plasma dans les conditions optimales et 
maximales avec (A) : 2 ml de solution de PCL par face de PP de 16x30 cm² et (B) : 1 ml de solution de PCL par face de PP de 16x30 

cm². 

Ces résultats montrent dans un premier temps que, quel que soit la quantité de nanofibres 

déposée sur l’implant de PP, la viabilité cellulaire des milieux de cultures mis en contact avec les 

échantillons greffés ou non par l’AMPS n’atteint jamais une valeur significativement inférieure à 

70% si un traitement thermique est opéré. Ainsi, il est possible de conclure que les échantillons 

greffés ou non par l’AMPS ne libèrent pas de produits cytotoxiques et aussi de confirmer que le 

traitement thermique sous vide permet d’évaporer le solvant résiduel présent dans les 

nanofibres. Par ailleurs, il est aussi possible de noter une différence significative entre la viabilité 

cellulaire des milieux de culture mis en contact avec les échantillons greffés par l’AMPS lorsque 

la quantité de nanofibres de PCL déposée par unité de surface est doublée. En effet, la viabilité 

cellulaire s’approche des 100% pour des dépôts de 1 ml de solution sur les implants de 30x16 cm² 

après 72 h de contact (Figure 72 B) contre environ 75% pour les dépôts de 2 ml sur une même 

surface (Figure 72 A). L’hypothèse avancée pour expliquer ces résultats est que plus le dépôt de 

nanofibres est important, plus il est difficile d’éliminer le solvant résiduel par traitement 

thermique entrainant ainsi une libération de molécules acides dans le milieu de culture. Pour ce 

qui est du greffage de TBAEMA sur les nanofibres de PCL, l’influence négative de la quantité de 

nanofibres déposées sur l’implant a pu être confirmé dans une plus large mesure (Figure 73). En 

effet, le dépôt de 2 ml de solution entraine une libération d’une grande quantité de produit 

cytotoxique dans la mesure où la viabilité cellulaire est nulle (Figure 73 A). Cependant, une 
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augmentation de cette viabilité a pu être observée pour un dépôt de 1 ml de solution sur les 

implants de 16x30 cm² (Figure 73 B). Comme première approximation, il est possible d’expliquer 

ce phénomène de la même façon que pour le greffage d’AMPS. Néanmoins, il est aussi possible 

de noter que les échantillons greffés par le TBAEMA dans les conditions optimales présentent, 

dans ce cas, une viabilité cellulaire bien plus faible (environ 40%) par rapport à ceux greffés dans 

les conditions maximales (environ 100%). Une hypothèse pour expliquer ce deuxième 

phénomène est que dans les conditions optimales (plus douces que les maximales), le greffage 

du TBAEMA s’est réalisé de manière partielle entrainant ainsi la présence de monomères non 

greffés de TBAEMA piégées dans les nanofibres malgré l’étape de lavage. Ainsi, ces monomères 

vont se libérer dans le milieu de culture et ensuite entrer en contact avec les cellules, ce qui 

entraine la diminution de la viabilité cellulaire.  

  

Figure 73: Viabilité des cellules NIH/3T3 après 24 et 72 h de contact avec le milieu de culture (contrôle) ou avec le milieu 
d'extraction des échantillons de PP-PCL non traités (référence) ou greffés par le TBAEMA via plasma dans les conditions 

optimales et maximales avec (A) : 2 ml de solution de PCL par face de PP de 16x30² cm et (B) : 1 ml de solution de PCL par face 
de PP de 16x30 cm². 

IV.d. Contact direct 

La cytocompatibilité des implants recouverts de 1 ml de solution par face, fonctionnalisés 

ou non, a ensuite été évaluée par mise en contact direct avec des cellules NIH/3T3. Dans ce cas, 

la libération de produits cytotoxiques est évaluée de la même façon que précédemment, mais 

aussi l’influence de l’aspect de surface des matériaux sur la viabilité cellulaire. Les données de 
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viabilité en contact direct, ainsi que leur morphologie de surface respective, des échantillons 

greffés par l’AMPS et le TBAEMA sont présentés respectivement en Figure 74 et Figure 75. 

  

Figure 74: Viabilité des cellules NIH/3T3 après 3 et 6 jours de contact avec le TCPS (contrôle) ou avec les échantillons de PP-PCL 
(1 ml par face) non traités (référence) ou greffés par l'AMPS via plasma dans les conditions optimales et maximales avec les 

images MEB des surfaces correspondantes. *p < 0,05.  

Dans un premier temps, il est possible de noter une baisse significative de la viabilité 

cellulaire après 3 jours de contact pour les nanofibres de PCL avant greffage (référence) 

comparées à la plaque TCPS (contrôle) avec des valeurs de 66 ± 8% et 100% respectivement. 

D’après les résultats de viabilité cellulaire en contact indirect décrits précédemment, les 

membranes nanofibreuses de PCL ne libèrent pas de produits cytotoxiques. Ainsi, il est possible 

de conclure que la baisse de la viabilité cellulaire par contact direct des cellules est directement 

due à l’état de surface de ces nanofibres. Plusieurs hypothèses principales peuvent être avancées 
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concernant cette baisse de la viabilité : (i) les cellules prolifèrent plus facilement sur une surface 

hydrophile, or, la PCL est naturellement hydrophobe ; (ii) la rugosité de surface des nanofibres 

peut entrainer une baisse de l’adhérence cellulaire et donc une baisse de la viabilité ; (iii) une 

hypothèse, moins probable, est que des fonctions chimiques cytotoxiques peuvent être présentes 

en surface des nanofibres de PCL. Après 6 jours de contact, une légère augmentation de la viabilité 

peut être observée, ce qui démontre un retard de la croissance cellulaire induisant cette baisse 

de la viabilité et écarte l’hypothèse (iii) qui implique un effet cytotoxique de la surface.  

Pour ce qui est des échantillons greffés par l’AMPS (Erreur ! Source du renvoi i

ntrouvable.), une baisse significative de la viabilité est observée après 3 jours de contact pour les 

conditions optimales (55 ± 10%) et maximales (45 ± 8%) de greffage en comparaison aux 

échantillons non-traités (66 ± 8%). Cette diminution peut être expliquée par l’importante densité 

de charges en surface, due à la présence des fonctions greffées, ce qui induit une réduction du 

pH local comme il a été décrit dans une précédente étude306. Après 6 jours de contact, la même 

augmentation de la viabilité que pour les échantillons non-traités peut être observée, ce qui 

permet de conclure encore une fois sur un retard de la croissance cellulaire en raison de la surface 

et non en raison d’une éventuelle cytotoxicité de cette dernière. Parallèlement, un des objectifs 

des implants en PP couverts de nanofibres de PCL pour une application de réparation de la hernie 

est d’empêcher les adhérences postopératoires qui ont lieu en raison d’un dépôt excessif de 

fibrine 7 jours après l’opération. C’est pourquoi une prolifération cellulaire limitée sur ces 

membranes peut être un effet positif pour réduire la déposition des fibroblastes à condition d’une 

absence de cytotoxicité, qui est mise en évidence par la constance de la viabilité cellulaire avec le 

temps. Enfin, un autre résultat qu’il est important de noter est que la viabilité cellulaire est 

significativement plus importante après 3 jours de contact sur les échantillons greffés dans les 

conditions optimales que dans les conditions maximales (p < 0,05). Cependant, cette tendance 

n’est pas observée après 6 jours de contact (pas de différence significative par ANOVA pour p < 

0,05). Ainsi, les meilleures conditions de greffage (optimales ou maximales) pour les tests in vivo 

ne sont pas clairement établies si nous considérons uniquement ces résultats de viabilité 

cellulaire.  
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Concernant les échantillons greffés par le TBAEMA (Figure 75), les résultats démontrent 

là aussi une diminution de la viabilité cellulaire suite au traitement plasma. En effet, après 3 jours 

contact avec les cellules, la viabilité cellulaire passe de 65 ± 6 % pour les échantillons non-traités 

à 19 ± 20% pour les échantillons traités dans les conditions optimales et 46 ± 9 % pour ceux traités 

dans les conditions maximales. Cette différence peut s’expliquer de la même manière que pour 

les essais de contact indirect. En effet, dans les conditions optimales, le greffage du TBAEMA ne 

s’est pas réalisé complétement et entraîne une certaine toxicité du matériau final. Ajouté à cela, 

la surface peut, elle aussi, jouer un rôle dans la diminution de la cytocompatibilité du matériau, 

comme cela est le cas pour les échantillons greffés par l’AMPS. Dans les conditions maximales de 

greffage, il est aussi possible d’observer une augmentation significative (p < 0,05) de la viabilité 

cellulaire entre 3 et 6 jours de contact (62 ± 8% après 6 jours). Ce phénomène est un nouvel 

argument étayant l’hypothèse faite précédemment sur la faible viabilité cellulaire à court terme 

due à une faible adhérence initiale, ce qui entraîne une prolifération cellulaire retardée. 

 

Figure 75: Viabilité des cellules NIH/3T3 après 3 et 6 jours de contact avec le TCPS (contrôle) ou avec les échantillons de PP-PCL (1 
ml par face) non traités (référence) ou greffés par le TBAEMA via plasma dans les conditions optimales et maximales avec les 

images MEB des surfaces correspondantes.*p < 0,05. 
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IV.e. Coagulation et hémocompatibilité (échantillons greffés par 

l’AMPS) 

Pour prouver l’efficacité du greffage d’AMPS via l’activité anticoagulante, les échantillons 

ont été testés à travers trois essais in vitro en contact avec un sang complet. Le temps de 

coagulation du sang a été évalué par l’immersion de 1, 2 et 3 échantillons sous la forme de 

disques. Les résultats sont présentés en Figure 76.  

 

Figure 76: Temps de coagulation du sang sain sur le TCPS (contrôle) avec ou sans 0,5 unité d’héparine et sur un nombre variable 
de disques d’échantillons de PP couvert de nanofibres fonctionnalisées (optimal et maximal) ou non (référence) ; 1 disque, 2 

disques et 3 disques représentent différentes surface spécifique mises en contact avec le sang (respectivement 760, 1520 et 2280 
mm²) ; *p < 0,05. 

Comme il était attendu, des comportements similaires sont observés pour les échantillons 

contrôle (sang seul) et pour les échantillons non traités (référence) qui servent de surfaces non-

anticoagulantes. A l’exception des résultats pour un disque d’échantillon traité dans les 

conditions optimales (Opt 1 disque), tous les autres groupes montrent une activité anticoagulante 

avec une APTT moyenne supérieure à 40 s. De plus, l’augmentation du nombre de disques (2 ou 

3 disques) des échantillons greffés dans les conditions optimales ou maximales dans le milieu 

d’immersion mène à une meilleure activité anticoagulante (APPT moyenne autour de 65 s), 
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comparable à celle de 0,5 unité d’héparine, et ce sans différence notable entre conditions 

maximale et optimale (si le même nombre de disque est pris en compte) (p > 0,05). Il est 

intéressant de noter qu’il y a une activité anticoagulante significativement différente lorsque l’on 

compare un disque (760 mm² de surface spécifique) en conditions optimales ou maximales avec 

2 ou 3 disques dans les mêmes conditions. Ceci laisse suggérer une activité dose-dépendante des 

surfaces greffées. Enfin, les résultats d’hémolyse ont montré qu’il n’y a aucun pic d’absorbance 

significatif relatif à l’hémoglobine (540 nm) observable sur le spectre UV pour les échantillons, 

quel que soit le nombre de disques immergés dans le sang. Ces résultats sont particulièrement 

prometteurs pour obtenir une bonne hémocompatibilité des échantillons greffés.  

Grâce à leur cytocompatibilité et leur hémocompatibilité, les échantillons greffés par 

l’AMPS démontrent un effet anticoagulant intéressant lorsqu’un minimum d’aire spécifique est 

utilisé. Comme il a été décrit précédemment, la cascade de coagulation joue un rôle majeur dans 

le phénomène d’adhérence, et donc, en retardant cette cascade, les adhérences pourraient être 

efficacement limitées. Ainsi, ces nanofibres de PCL greffés par l’AMPS sont des candidats 

prometteurs pour la limitation des adhérences postopératoires dans le cas de la réfection de 

hernie.  

  

IV.f. Microbiologie (échantillons greffés par le TBAEMA) 

De manière à prouver l’efficacité du greffage du TBAEMA sur les échantillons de PP 

couverts de nanofibres de PCL, des essais de microbiologie par « kill-time » ont été réalisés sur 

des souches d’E. coli pour les Gram négatifs et de S. aureus pour les Gram positifs. Les résultats 

sont présentés en Figure 77.  
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Figure 77: Graphiques représentant l'évolution de la population bactérienne (Log N) en fonction du temps de culture bactérienne 
pour 2 souches de bactéries mises en contact avec les échantillons couverts de nanofibres de PCL fonctionnalisés ou non par le 

TBAEMA. 

Dans ces essais, aucun effet antibactérien n’était attendu pour la référence (PP-PCL) ainsi 

que pour les échantillons greffés par l’AMPS, étant donné l’absence de fonctions 

antibactériennes. Au contraire, étant donné l’activité antibactérienne connue du TBAEMA et de 

son polymère, une baisse caractéristique de la population bactérienne était attendue pour les 

échantillons greffés par le TBAEMA. Cependant, les résultats montrent le même taux de 

population bactérienne sur chaque échantillon greffé ou non par le TBAEMA et ce quel que soit 

le temps pris en compte. Ainsi, les échantillons greffés par le TBAEMA ne présentent aucun effet 

antibactérien même au cours du temps. Plusieurs hypothèses peuvent être envisagées pour 

expliquer ce phénomène : (i) la quantité de TBAEMA greffée sur les nanofibres est inférieure à sa 

concentration minimale inhibitrice (CMI), (ii) les paramètres du traitement plasma ne sont pas 

suffisamment élevés pour engendrer le greffage du monomère, (iii) le monomère s’est dégradé 

au cours du traitement plasma, ce qui pourrait affecter l’amine quaternarisable et donc l’effet 

antibactérien, (iv) le monomère n’a pas pu se greffer sur les nanofibres et le gonflement observé 

est dû qu’au passage des molécules de monomères à travers les pores des nanofibres. 

La première hypothèse est la plus probable dans la mesure ou la quantité de greffage du 

TBAEMA sur les nanofibres se trouve être assez faible du fait du faible gonflement de la structure 

nanofibreuse. Cependant, aucune étude, à notre connaissance ne traite de la CMI du TBAEMA sur 



Voie 1 : Electrospinning - plasma   

  
160 

ce type de bactéries. Ainsi, des essais plus approfondis sont à envisager dans ce sens. En ce qui 

concerne la deuxième hypothèse, aucune évolution de l’activité antibactérienne n’a pu être 

observée pour les différents sets de paramètres de traitement plasma pour le greffage du 

TBAEMA (opt, max et plus). Ainsi, cette hypothèse peut être facilement écartée. Pour la troisième 

hypothèse, aucune étude décrit, à notre connaissance, une possible dégradation de ce type de 

monomères lors qu’ils sont soumis au plasma. Il n’est donc pas possible d’écarter cette hypothèse 

sans étude plus approfondie sur le devenir du TBAEMA après traitement plasma. Enfin, la dernière 

hypothèse est facilement écartée par analyse des cartographies EDX des échantillons greffés par 

le TBAEMA mettant en évidence la présence d’azote et donc de TBAEMA distribué sur la surface 

des nanofibres de PCL.  

 

IV.g. Essais in vivo 

Etant donné l’absence de propriétés antibactériennes in vitro des échantillons greffés par 

le TBAEMA testés, ces dernières n’ont pas pu être testés lors d’essais in vivo. Cependant, les 

échantillons greffés par l’AMPS ont présenté des résultats prometteurs à la fois en termes de 

viabilité cellulaire mais aussi en termes de propriétés anticoagulantes et hémocompatibilité. 

Ainsi, des essais in vivo ont été réalisés sur ces échantillons sur un modèle de rat. Les rats ont subi 

une incision au niveau de l’abdomen de façon à mimer une opération de hernie et les échantillons 

ont ensuite été disposés au niveau de la zone d’incision comme décrit dans la partie Matériels & 

Méthodes.  

14 jours après la lésion péritonéale, les rats sont sacrifiés et une évaluation qualitative de 

l’adhérence post-opératoire est réalisée. Pour cela, la présence ou l’absence d’adhérence 

péritonéale a été notée et le statut de cette adhérence a été évaluée en fonction de ces critères : 

0 = pas d’adhérence ; 1 = adhérence non-vascularisée sous forme de film fin ; 2 = adhérence 

vascularisée sous forme de film ; et 3 = adhérence dense et vascularisée. L’adhérence péritonéale 

est définie comme étant sous forme d’un film si l’échelle de la règle est visible à travers le tissu, 

et comme dense lorsque cette échelle est invisible. Les résultats de cette étude quantitative sont 

répertoriés en Figure 78. 
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Figure 78: Valeurs d'adhérences pour les échantillons greffés ou non par l'AMPS et sans échantillons avec les images 
correspondantes ayant permis d’évaluer le taux d'adhérence péritonéale. 

Ces résultats montrent une forte propension à la formation d’adhérence postopératoires 

chez les rats implantés par les échantillons greffés ou non par l’AMPS, comparé aux rats n’ayant 

pas eu d’implantation (contrôle - sans disque). En effet, les échantillons non greffés par l’AMPS 

donnent des valeurs d’adhérence de 2,4 ± 0,5 contre 0,6 ± 0,9 lorsque qu’aucun disque n’est 

implanté. Les analyses ANOVA démontrent une différence significative à p < 0,05 entre ces deux 

groupes. Concernant les échantillons greffés par l’AMPS, les valeurs obtenues sont de 2,2 ± 1,3 

pour les conditions optimales de greffage et de 2 ± 1,2 pour les conditions maximales, sans 

différence significative avec les échantillons non-traités et une différence significative à p < 0,1 
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lorsqu’il n’y a pas eu d’implantation. Une étude histologique a complété cette étude pour mettre 

en évidence la présence de tissus adhérentiels. Les résultats sont les mêmes que pour l’étude 

macroscopique avec la présence d’une grande majorité de tissus adhérentiels dans le cas des 

échantillons nanofibreux greffés ou non. En effet, des tissus adhérentiels (Figure 79A) sont mis 

en évidence sur la plupart de ces échantillons en comparaison aux tissus de rats non-implantés 

(Figure 79B). Néanmoins, ces images montrent aussi qu’aucune inflammation n’a lieu suite à la 

mise en place de l’implant au niveau abdominal, ce qui implique que l’implant est bien intégré 

dans les tissus et ne provoque pas de rejets.  

 

Figure 79: Images histologiques des parois abdominales des rats implantés (A) et non implantés (B). 

Ainsi, malgré les propriétés anticoagulantes de ces membranes, elles ne présentent pas 

les propriétés anti-adhérentes attendues. Cependant, une bonne intégration de l’implant a pu 

être observée, ce qui est prometteur pour la suite des études.  
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V. Conclusion 

Le but de cette voie était de déposer des nanofibres de polymère biodégradables pour les 

fonctionnaliser par des monomères bioactifs anticoagulants ou antibactériens, pour des 

applications dans le traitement de la hernie viscérale. Pour cela, la PCL a été électrofilée 

directement sur les deux faces d’un implant en PP, et ce dans des conditions optimisées de 

procédé. De plus, le mélange de solvants utilisé pour l’electrospinning de ce polymère a 

l’avantage d’être approuvé par la FDA dans des proportions plus importantes que les solvants 

habituels (organiques).  

La copolymérisation greffante induite par plasma froid de plusieurs monomères 

fonctionnels a été réalisé à savoir : l’acide acrylique, l’AMPS et le TBAEMA. Leur greffage a pu être 

confirmé grâce à différentes techniques de dosage ou d’imagerie électronique.  

Concernant l’évaluation biologique des membranes nanofibreuses greffées par l’AMPS et 

le TBAEMA, des résultats prometteurs ont été obtenus en termes de cytocompatibilité, et de 

propriétés anticoagulantes (échantillons greffés par l’AMPS). Cependant, les essais in vivo n’ont 

pas permis de dégager un effet antiadhérent des membranes greffées par l’AMPS, malgré une 

bonne intégration de ces échantillons dans les tissus des rats testés. De plus amples études sont 

nécessaires pour connaitre la cause de cette absence d’effet anti-adhérent malgré l’action 

anticoagulante in vitro de ces membranes. En effet, l’hypothèse avancée est une augmentation 

de la rugosité des nanofibres due au traitement plasma, ce qui pourrait être confirmé par des 

analyses par microscope à force atomique (AFM).  

Pour ce qui est de l’effet antibactérien des membranes greffées par le TBAEMA, aucun 

effet bactéricide n’a pu être mis en avant au cours de cette étude. En effet, les mêmes résultats 

sont obtenus pour les membranes greffées que pour les échantillons de contrôle. Une étude plus 

approfondie sur le taux de greffage de TBAEMA sur les échantillons, couplée à une étude de la 

CMI de cette molécule permettra de mettre en lumière une solution à ce manque d’effet 

antibactérien.  
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Le but de cette voie est de développer des nanofibres coaxiales avec un cœur à base de 

polymère biodégradable (PCL) et une peau à base de polymère bioactif (PAMPS ou PTBAEMA) 

pour conserver les propriétés biologiques de contact de ces derniers. Dans un premier temps, les 

polymères bioactifs seront synthétisés puis les paramètres d’electrospinning seront optimisés 

pour ces polymères en solution et enfin, l’electrospinning coaxial sera décrit pour chacun des 

deux types d’activité biologique (effet anti-adhérent pour les nanofibres coaxiales PCL/PAMPS et 

effet antibactérien pour les nanofibres coaxiales PCL/PTBAEMA). 

I. Synthèse et caractérisation des polymères bioactifs 

Dans cette voie, la synthèse préalable des monomères utilisés précédemment pour le 

greffage est nécessaire pour procéder à l’electrospinning coaxial. Le PAMPS ainsi que le PTBAEMA 

sont décrits comme ayant les mêmes propriétés biologiques que leurs monomères respectifs.  

I.a. Synthèse et caractérisation du PAMPS 

Dans un premier temps, le PAMPS a été synthétisé dans deux solvant différents, à savoir 

le DMF (dmf-PAMPS) et dans un mélange eau/dioxane 2/8 (ed-PAMPS), en utilisant l’AIBN comme 

amorceur. Ces polymérisations radicalaires sont suivies par RMN 1H (Figure 80). La disparition des 

pics correspondant aux protons vinyliques du monomère à 6,2 ppm et 5,7 ppm démontre une 

progression de la réaction dans le sens de la formation du polymère, avec l’absence de monomère 

résiduel en fin de réaction. Un suivi cinétique a montré une conversion totale du monomère en 

polymère au bout de 24 h, pour les deux types de solvant. 
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Figure 80: Spectre RMN 1H du monomère AMPS (en vert) et ed-PAMPS après 24h de réaction (un spectre similaire est obtenu 
pour le dmf-PAMPS). 

Le spectre IRTF-ATR du PAMPS obtenu dans les deux conditions de synthèse (Figure 81) 

montre la disparition du pic à 1612 cm-1 lorsque l’on compare au spectre IRTF-ATR de l’AMPS seul. 

Ce pic est relatif à l’insaturation C=C du monomère, ce qui prouve également que la 

polymérisation radicalaire a bien eu lieu. L’absence de pic ou même d’épaulement à ce nombre 

d’onde démontre qu’il n’y a plus de monomère résiduel dans le polymère final après purification, 

ce qui appuie les données apportées par la RMN 1H. 

 

Figure 81: Spectre IR de l'AMPS (en noir) et du PAMPS (en rouge). 
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Par ailleurs, les analyses thermiques ont permis de démontrer une différence de 

propriétés thermiques entre le dmf-PAMPS et le ed-PAMPS. Dans un premier temps, une analyse 

ATG a mis en lumière une température de dégradation complétement différente entre ces deux 

polymères (Figure 82). En effet, la température de dégradation du dmf-PAMPS se situe aux 

alentours de 170°C contre 339°C pour le ed-PAMPS. Ce phénomène peut être expliqué par une 

observation faite par Bhardwaj et al. concernant les groupements sulfonates du PAMPS obtenu 

en milieu aqueux307. En effet, ils ont démontré que, lors de l’obtention de ce polymère en milieu 

aqueux, la présence de groupements sulfonates chargés et non chargés entraîne une réticulation 

de ce polymère, ce qui augmente ces propriétés thermiques et notamment la température de 

dégradation. Il est intéressant de noter que le résidu de l’ordre de 30% obtenu pour le ed-PAMPS 

est dû à la présence de sodium sous forme Na+ associée aux groupements sulfonates. Enfin, 

aucune perte de masse n’a été observée aux températures d’ébullition des solvants (153°C pour 

le DMF, 100°C pour l’eau ou 101°C pour le dioxane), ce qui indique donc que les polymères 

obtenus ont bien été purifiés. 

 

Figure 82: Thermogrammes ATG du dmf-PAMPS (à gauche) et de l'ed-PAMPS (à droite). 

Une différence entre ces deux polymères a également été observée lors de l’analyse des 

thermogrammes DSC (Figure 83). En effet, un pic endothermique relatif à la transition vitreuse 

(Tg) du PAMPS a été observé aux alentours de 46°C pour le dmf-PAMPS contre 55°C pour le ed-

PAMPS. Cette différence peut être expliquée de la même façon que précédemment lors de 

l’observation des thermogrammes ATG. En effet, la réticulation du polymère entraine une 

diminution de la mobilité inter-chaines et donc une augmentation de la Tg.  



Voie 2 : Electrospinning Coaxial  

 
170 

 

Figure 83: Thermogrammes DSC du dmf-PAMPS (à gauche) et de l'ed-PAMPS (à droite). 

Enfin, la masse molaire de ces polymères a été évaluée par viscosimétrie capillaire en 

utilisant les paramètres de Mark-Houwink (α = 0,80 ; K = 2,11 x 10-5 g/dL)296. Les résultats ont 

montré une masse molaire viscosimétrique MV de l’ordre de 180.000 g.mol-1 pour le dmf-PAMPS 

contre 200.000 g.mol-1 pour le ed-PAMPS. 

Ainsi, tous ces résultats montrent que le type de solvant utilisé pour la synthèse influe sur 

la structure du PAMPS obtenu et sur ses propriétés. Le dmf-PAMPS est plus difficile à extraire à 

la fin de la synthèse, ce qui fait du mélange eau/dioxane un meilleur candidat. De plus, le mélange 

eau/dioxane est un couple de solvants moins toxique pour l’organisme que le DMF. En effet, 

d’après l’institut national de recherche et de sécurité (INRS), la DL50 (dose létale pour 50% des 

animaux d’un groupe) du DMF est de 1500 à 4720 mg/kg chez le lapin contre 7855 mg/kg pour le 

dioxane par voie cutanée. Pour toutes ces raisons, nous utiliserons donc l’ed-PAMPS pour tous 

les expérimentations suivantes. 

 

I.b. Synthèse et caractérisation du P(AMPS-co-AA) 

La synthèse de copolymères P(AMPS-co-AA) a été réalisée pour pouvoir moduler la 

proportion de groupements sulfonates dans les nanofibres et éventuellement post-

fonctionnaliser le polymère. En effet, les seules fonctions réactives du PAMPS sont les 

groupements sulfonates responsables de l’activité anticoagulante qui est visée dans notre cas. Il 

n’est donc pas intéressant de modifier ces fonctions chimiques. Cependant, il peut être nécessaire 
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de modifier ce polymère de manière à augmenter sa stabilité, et notamment sa tenue dans des 

milieux aqueux.  

Plusieurs polymères P(AMPS-co-AA) ont été synthétisés en suivant le protocole en milieu 

aqueux et en différentes proportions de AMPS/AA, à savoir : 1:2, 1:1, 2:1 et 1:0 (PAMPS pur). La 

synthèse de ces différents P(AMPS-co-AA) a été suivie par RMN 1H et les spectres correspondants 

à chaque proportion sont présentés en Figure 84. 

 

Figure 84: Spectre RMN 1H des différents copolymères P(AMPS-co-AA) 

Les différentes RMN 1H montrent une augmentation de l’intensité du pic à 2,15 ppm 

lorsque l’on augmente la quantité d’acide acrylique. En effet, ce pic est déjà présent dans le 

spectre RMN 1H du PAMPS pur, mais le grossissement montre bien une augmentation de 
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l’intensité de ce pic, ainsi que l’apparition de nouveaux pics à des déplacements plus élevés. Cette 

observation peut laisser penser à l’apparition de nouveaux protons par rapport au PAMPS lors de 

l’ajout d’acide acrylique. Cependant, les nouveaux protons sont attendus à des déplacements 

chimiques proches de ceux de la chaîne principale du PAMPS. En effet, la polymérisation se fait 

par voie radicalaire et l’environnement des protons vinyliques de l’acide acrylique est assez 

proche de celui des mêmes protons pour l’AMPS. L’apparition des pics à 2,65 et 2,85 ppm est 

expliqué par un « effet de toit » lié à la présence d’un carbone asymétrique qui créé un 

environnement différent pour deux protons similaires. Ce phénomène se caractérise par la 

présence de pics satellites au pic principal de ce proton avec des intensités de plus en plus faibles 

au fur et à mesure que l’on s’écarte du pic principal. Ainsi, le pic à 2,15 ppm est le pic principal, 

les pics satellites se trouve à 2,65 et 2,85 ppm et nous devrions retrouver les mêmes à 1,65 et 

1,45 ppm. Néanmoins, le signal de ces pics se trouvent être dissimulés dans le signal des protons 

situés à 1,60 ppm. Donc, il n’est pas possible de conclure quant à la quantité d’acide acrylique 

réellement présent dans chaque type de copolymères synthétisé. Cependant, qualitativement, il 

est possible de voir qu’en augmentant la quantité d’acide acrylique dans le milieu de synthèse, la 

quantité de motifs acide acrylique augmente aussi dans le copolymère étant donné à 

l’augmentation de l’intensité du pic à 2,15 ppm et de ses satellites.  

L’analyse des spectres IRTF-ATR de ces copolymères confirme ces résultats (Figure 85) par 

l’apparition d’un pic d’intensité faible et large à 1718 cm-1 relatif aux vibrations d’élongation C=O 

d’acide carboxylique, lorsque l’on compare les spectres du PAMPS et des copolymères. Comme 

pour la RMN 1H, l’intensité de ce pic augmente avec la quantité d’acide acrylique dans le milieu 

réactionnel. Ainsi, il est possible de conclure qualitativement sur l’augmentation du nombre de 

motifs acide acrylique dans les chaines de copolymère lorsque l’on augmente la proportion de ce 

monomère dans la synthèse. Cependant, la présence du pic à 1663 cm-1 relatif aux vibrations 

d’élongation C=O des liaisons amides empêche là encore l’estimation correcte de la proportion 

d’acide acrylique dans chaque copolymère.  
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Figure 85: Spectres IRTF-ATR du PAMPS et des copolymères P(AMPS-co-AA) à différentes proportions d'AA. 

I.c. Synthèse et caractérisation du PTBAEMA 

Le PTBAEMA a été synthétisé dans des conditions proches du PAMPS avec l’AIBN comme 

amorceur, dans un solvant organique (éthanol) à une température de 70°C pendant 72 h et sous 

atmosphère inerte. Le polymère est facilement récupéré après sa synthèse par 

précipitation/filtration et un traitement thermique à 50°C sous vide a été réalisé afin d’éliminer 

le solvant résiduel. La synthèse a été suivie par RMN 1H (Figure 86) et la conversion du monomère 

en polymère est facilement observable par la disparition des pics éthyléniques à 5,60 et 5,25 ppm 

qui laissent place à des pics élargis notamment entre 2,05 et 2,25 ppm. Un suivi cinétique a été 

réalisé pour étudier la conversion du TBAEMA en PTBAEMA dans ces conditions et a montré que 

le temps de réaction de 72h est nécessaire pour avoir une conversion totale du monomère en 

polymère.  

Les propriétés thermiques du PTBAEMA ont été analysées par ATG et DSC et les résultats 

sont présentés en Annexe 4. Concernant l’ATG, il est possible de voir que la partie organique du 

PTBAEMA commence à se dégrader à 220°C mais aussi qu’aucun solvant résiduel n’est présent 

étant donné l’absence de perte de masse à 79°C (température d’ébullition de l’éthanol, solvant 
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de réaction). Cependant, comme il a été décrit dans la partie III de la voie 1, la DSC du PTABEMA 

n’indique aucune transition vitreuse dans la gamme de température étudiée.   

 

Figure 86: RMN 1H du TBAEMA (en bleu) et du PTBAEMA (en rouge) 

II. Elaboration et caractérisation des nanofibres cœur/peau 

II.a. Nanofibres de PAMPS et des P(AMPS-co-AA) 

II.a.i. Electrospinning du PAMPS et des P(AMPS-co-AA) 

Dans un premier temps, l’electrospinning du PAMPS et des copolymères P(AMPS-co-AA) 

seuls a été réalisé de manière à identifier les meilleurs paramètres d’electrospinning.  

L’electrospinning du brut réactionnel du dmf-PAMPS après 24 h de réaction a tout d’abord 

été testé. La concentration en PAMPS estimée dans ce milieu réactionnel est de 30%wt. 

L’observation au MEB a montré des nanofibres sans défauts avec un diamètre moyen de 306 ± 61 

nm pour un débit de 0,3 ml/h et un voltage de 23 kV (Figure 87A). Ce résultat présente un intérêt 

en industrie dans la mesure où ceci permettrait d’éviter des étapes de purification du polymère 

avant l’electrospinning. Cependant, le thermogramme ATG de ces nanofibres après traitement 
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thermique sous vide à 120°C pendant 24h (Figure 87B) montre la présence de solvant résiduel en 

très grande quantité (de l’ordre de 10%wt), ce qui empêche leur utilisation pour notre application.  

 

Figure 87: (A): Image MEB des nanofibres de dmf-PAMPS obtenues par electrospinning du brut réactionnel (dA-C = 20 cm, D = 0,3 
ml/h, V = 23 kV, T = 21°C, H = 35%); (B) Thermogramme ATG des nanofibres de dmf-PAMPS obtenue par le brut réactionnel après 

traitement thermique à 120°C sous vide pendant 24h. 

Le ed-PAMPS est facilement purifié et resolubilisé dans de nombreux solvants à 

différentes concentrations notamment dans un mélange acide formique/eau 1:6 jusqu’à 2,6%wt, 

dans un mélange eau/éthanol 1:1 jusqu’à 6%wt, dans l’eau pure à 6%wt et dans le mélange AFA 

5/5 jusqu’à 20%wt, déjà utilisé pour l’électrofilage de la PCL. Ainsi, le ed-PAMPS a été solubilisé à 

hauteur de 20%wt dans AFA 5/5 puis électrofilé sur un collecteur rotatif. Des nanofibres sans 

défaut ont alors été obtenues avec un diamètre de 290 ± 68 nm pour un voltage de 24 kV et un 

débit de 0,1 ml/h. Il est intéressant de noter que pour des voltages et débits plus élevés ou plus 

faibles, le jet se déstabilise et rend impossible l’obtention de nanofibres. Ceci peut être expliqué 

par la présence de forces répulsives au sein même des chaines de PAMPS, étant donné sa nature 

polyélectrolytique, qui sont responsables de l’instabilité du jet. Il est aussi impossible de procéder 

à l’electrospinning du PAMPS dans ces conditions pour des concentrations plus basses. L’ed-

PAMPS sera donc utilisé dans la suite de l’étude et appelé PAMPS. 

Les mêmes résultats ont été observés pour l’electrospinning des différents copolymères 

P(AMPS-co-AA) avec des conditions d’electrospinning similaires à celles isolées pour le PAMPS.  
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II.a.ii. Augmentation de la stabilité des nanofibres de PAMPS en 

milieu aqueux 

Etant donné la solubilité du PAMPS dans l’eau, un post-traitement est nécessaire de 

manière à stabiliser la structure nanofibreuse lors de l’immersion dans l’eau pour des applications 

biomédicales. Dans un premier temps, les nanofibres de PAMPS obtenues par electrospinning de 

la solution à 20%wt dans AFA5/5 ont été traitées thermiquement de 120°C à 160°C sous vide 

pendant 1 à 24 h. Cependant, même après le traitement thermique le plus agressif (160°C 

pendant 24h), la membrane nanofibreuse reste soluble dans l’eau , et une augmentation notable 

de la friabilité est observée. 

Pour pallier ce problème, plusieurs solutions ont été envisagées. La première est 

l’utilisation d’un polymère de combinaison (« blend polymer ») : le poly(alcool vinylique) (PVA). 

En effet, ces polymères sont souvent utilisés pour faciliter l’electrospinning d’autres polymères 

mais aussi pour permettre une augmentation de la stabilité via un post-traitement thermique. 

Ainsi, deux mélanges PAMPS/PVA (1:3 à 8%wt et 9:1 à 11%wt) ont été électrofilés à des débits de 

0,5 ml/h pour des voltages de 14 et 16 kV respectivement. Pour ces paramètres, les membranes 

obtenues ne présentent pas de défauts et des diamètres de 405 ± 36 nm et 156 ± 65 nm 

respectivement. Ensuite, plusieurs traitements thermiques ont été réalisés entre la température 

de transition vitreuse du PVA (85°C) et sa température de fusion (200°C), suivis d’une immersion 

dans un milieu aqueux pour en étudier la stabilité. Cependant, là encore les membranes 

présentent un caractère hydrosoluble.  

La deuxième solution envisagée pour répondre au problème de solubilisation du PAMPS 

est l’utilisation des copolymères P(AMPS-co-AA) en combinaison avec le PVA. En effet, les 

copolymères présentent des fonctions acides carboxyliques disposées aléatoirement sur leurs 

chaines. L’hypothèse avancée pour cette solution est que les fonctions alcools du PVA peuvent 

interagir avec certaines fonctions acides carboxyliques du P(AMPS-co-AA) pendant le procédé 

d’electrospinning ou pendant un post-traitement thermique. Plusieurs paramètres ont été testés 

avec les différents copolymères synthétisés précédemment et des ratios P(AMPS-co-AA)/PVA de 

9:1 ou 1:3. Dans tous les cas, des nanofibres ont été formées au cours de l’electrospinning pour 
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des débits de 0,3 ml/h avec des diamètres allant de 200 à 800 nm suivant les conditions. 

Cependant, même après traitements thermiques (allant de 80 à 130 °C pendant 15 minutes à 4 

heures), les membranes obtenues se solubilisent immédiatement dans l’eau.  

La troisième voie étudiée pour parer à ce problème de solubilité est la réticulation 

amorcée par UV. Cette technique repose dans notre cas sur l’utilisation d’un agent photo-

réticulant (le tétraacrylate de pentaérythrite « PETA ») mélangé à la solution d’electrospinning 

puis une soumission des membranes à une lampe UV à deux intensités différentes : haute (HIUV) 

et basse (LIUV). Les nanofibres ont été obtenues via une solution 19:1 PAMPS/PETA à 20%wt dans 

AFA 5/5 puis soumises à différentes irradiations UV. Le comportement des liaisons chimiques a 

été suivi par IRTF-ATR et les résultats sont présentés en Figure 88. 

 

Figure 88: (en haut): Spectres IRTF du PAMPS, du PETA et des nanofibres de PAMPS:PETA séchées à l'air; (en bas): Spectres IR des 
nanofibres de PAMPS:PETA séchées à l'air ou irradiées pendant différents temps et sous des lampes de différentes intensités. 
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Les spectres IRTF-ATR montrent dans un premier temps que les pics présents dans le spectre des 

nanofibres PAMPS:PETA séchées à l’air et absents de celui du PAMPS sont relatifs au PETA (1725 

et 1407 cm-1), et donc qu’il n’y a pas de réaction particulière lors du séchage à l’air. De plus, 

lorsque les nanofibres PAMPS:PETA sont irradiées pendant 30 minutes avec une lampe LIUV, une 

légère diminution de la proportion de PETA est observée. Cependant, une augmentation du 

temps d’irradiation jusqu’à 360 minutes ne permet pas d’observer de différence par rapport à 30 

minutes d’irradiation. En contraste, lorsque les nanofibres de PAMPS:PETA sont irradiées pendant 

1 minute par une lampe HIUV, aucune différence n’a été observée par rapport aux échantillons 

non-irradiés. Finalement, après immersion dans l’eau chaque membrane se solubilise 

immédiatement, ce qui montre que la réticulation n’a pas eu lieu comme attendu. Il est 

intéressant de noter que malgré une augmentation du taux de PETA (PAMPS:PETA 9:1), le même 

résultat est observé et ainsi aucune amélioration de la réticulation n’a pu être observée. Ces 

résultats indiquent que le PETA, qui est décrit comme agent réticulant du PEO308, ne permet pas 

de réticuler le PAMPS.  

D’autres essais ont été réalisés en ajoutant du PEO dans les solutions d’electrospinning de 

manière à obtenir un ratio PAMPS/PEO/PETA de 18:2:5. L’electrospinning de cette solution dans 

différentes conditions est présenté sur la Figure 89A-C. Les membranes nanofibreuses de 

PAMPS:PEO:PETA ont été exposées à une irradiation UV pendant 10 à 20 minutes sous une lampe 

HIUV. Les images MEB montrent que la morphologie et la taille des nanofibres ne change pas 

significativement lors de l’exposition à l’irradiation UV (Figure 89B-C). La stabilité dans un milieu 

aqueux a été testée pour les membranes réticulées par UV en les immergeant pendant 30 

minutes, puis en les séchant dans une étuve sous vide à 40 °C pendant 12 h. Les Figure 89 D et E 

montrent un gonflement des nanofibres suite au contact avec l’eau, mais sans solubilisation 

totale de la membrane. Cependant, le gonflement des nanofibres semble trop important pour 

l’application souhaitée étant donné que la porosité a presque totalement disparu. En effet, la 

porosité joue un rôle important dans le comportement cellulaire.  
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Figure 89: Images MEB des nanofibres PAMPS:PEO:PETA électrofilées dans un solvant AFA 5/5 à 12 kV et 0,5 ml/h avec un 
diamètre de nanofibres de: (A) : 689 ± 209 nm; (B): 658 ± 93 nm ; (C) : 767 ± 112 nm ; (D) : non mesurable ; (E) non mesurable. 

La dernière solution de traitement envisagée pour limiter la solubilisation des nanofibres 

de PAMPS est la réticulation des nanofibres de PAMPS:PEO:PETA par plasma froid basse pression. 

Des tests préliminaires ont été réalisés de manière à s’assurer que le traitement plasma n’affecte 

pas négativement la morphologie des nanofibres de PAMPS. Pour cela, deux conditions de plasma 

ont été testées (Tableau 9) sur des nanofibres de PAMPS obtenues par electrospinning de la 

solution à 20%wt dans AFA 5/5 à 0,1 ml/h et 27 kV. Après traitement plasma froid, et quelles que 
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soient les conditions, la membrane nanofibreuse est devenue fragile et reste hydrosoluble. 

Cependant, aucune modification de la morphologie des nanofibres n’a pu être observée après les 

traitements plasma.  

Tableau 9: Conditions de traitement plasma des nanofibres de PAMPS et de PEO/PETA. 

Conditions Temps (s) Puissance (W) Débit d’argon (sccm) 

P1 120 400 100 

P2 60 200 100 

 

Des essais ont également été réalisés sur des membranes nanofibreuses de PEO:PETA de 

manière à observer, ou non, la réticulation de ces fibres via plasma froid. Pour cela, les mêmes 

conditions de plasma que pour les membranes d’PAMPS ont été appliquées sur des nanofibres 

obtenues à partir d’une solution de PEO/PETA 8:2 à 4%wt dans AFA 5/5 électrofilées à 0,5 ml/h 

et 9 kV (Figure 90A). Après le traitement plasma froid,aucune évolution de la morphologie et du 

diamètre des nanofibres n’est observée (Figure 90B et D). Lorsque ces membranes sont ensuite 

immergées dans l’eau pendant 10 secondes puis séchées à l’air, un gonflement est observé mais 

la porosité des membranes est toujours présente (Figure 90C et E). Ces résultats sont prometteurs 

et d’autres études approfondies pourraient permettre de rendre les nanofibres de 

PAMPS/PEO/PETA insolubles dans l’eau après une immersion pendant une longue période.  
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Figure 90: Images MEB de nanofibres de PEO:PETA traitées ou non par plasma froid avec un diamètre de nanofibres de (A) 183 ± 
36 nm ; (B) 181 ± 61 nm ; (C) 145 ± 51 nm ; (D) non mesurable ; (E) non mesurable. 

II.b. Nanofibres cœur/peau PCL/PAMPS 

 Electrospinning coaxial de PCL/PAMPS 

Les nanofibres cœur/peau ont été obtenues par électrofilage de la solution de PCL à 

12%wt dans AFA 5/5 comme solution de cœur et de la solution de PAMPS à 20%wt dans AFA 5/5 

comme solution de peau. Le paramètre crucial de l’electrospinning coaxial est le débit auquel 

chaque solution est électrofilée. De ce fait, plusieurs couples de débit ont été étudiés et sont 

répertoriés dans le Tableau 10. 
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Tableau 10: Débits utilisés pour l'electrospinning des nanofibres cœur-peau de PCL/PAMPS dans AFA 5/5. 

 12% PCL (cœur) 20% ed-PAMPS (peau) 

C1 0,5 ml/h 0,1 ml/h 

C2 0,2 ml/h 0,1 ml/h 

C3 0,1 ml/h 0,1 ml/h 

C4 0,1 ml/h 0,2 ml/h 

La morphologie des nanofibres électrofilées dans ces combinaisons de débits est 

présentée en Figure 91.  

 

Figure 91: Images MEB des nanofibres coaxiales obtenues à partir d'une solution de cœur de PCL 12% et d'une solution de peau 
de PAMPS 20%, toutes deux dans le mélange AFA 5/5 dans les conditions : (A) C1 (147 ± 38 nm) ; (B) C2 (209 ± 64 nm) ; (C) 

C3 (292 ± 107) nm ; (D) C4 (514 ± 112) nm. 

Il est important de noter que les paramètres d’electrospinning diffèrent d’une condition à 

l’autre de façon à obtenir des nanofibres sans défauts. En effet, pour C1, un grand potentiel 

électrique est nécessaire (23 kV) et le cône de Taylor est difficile à stabiliser. Pour les conditions 

C3, un haut potentiel électrique est aussi nécessaire (26 kV) ce qui entraîne une instabilité du jet 

et ainsi la formation de gouttelettes pendant le procédé. La membrane obtenue présente des 
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taches de solvant dues à ces gouttelettes, cependant la morphologie des nanofibres semble 

homogène avec un diamètre moyen de 292 ± 107 nm. Les conditions C4 permettent l’obtention 

de nanofibres à un voltage de 15 kV avec une plus grande quantité de PAMPS attendue dans les 

nanofibres coaxiales (débit plus élevé de PAMPS que de PCL), étant donné le débit plus élevé de 

peau que de cœur, ce qui peut être intéressant pour l’application anticoagulante. Cependant, les 

nanofibres obtenues dans ces conditions ont un diamètre moyen plus élevé (514 ± 112 nm) ce 

qui pose un problème pour la caractérisation par MET. Enfin, les conditions C2 permettent 

l’obtention de nanofibres avec un voltage de 22 kV, sans formation de gouttelettes et avec un 

diamètre moyen de l’ordre de 200 nm. Pour la suite des expérimentations, les nanofibres 

obtenues dans les conditions C2 et C4 seront utilisées du fait de leur morphologie homogène et 

sans défauts et des conditions d’electrospinning.  

 Caractérisations physico-chimiques des nanofibres coaxiales 

PCL/PAMPS 

De manière à comparer les propriétés physico-chimiques des nanofibres cœur-peau avec 

une structure monolithique, une solution composée de 6% de PCL et 10% de PAMPS dans le 

mélange AFA 5/5 a été électrofilée à un débit de 0,3 ml/h (conditions similaires à C2). Les 

nanofibres obtenues ont un diamètre moyen de l’ordre de 220 nm avec une structure sans défaut. 

Ces conditions d’electrospinning seront appelées Amix par la suite.  

Les analyses MEB permettent de mettre en évidence la structure de la surface des 

nanofibres, mais ne permettent pas de mettre en évidence la structure coaxiale de ces fibres. 

Pour cela, des analyses au MET ont été effectuées et les images obtenues sont présentées en 

Figure 92. 
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Figure 92: Images MET des nanofibres de PCL et PAMPS avec : (A) Nanofibre coaxiale obtenue dans les conditions C2 ; (B) 
Nanofibre obtenue dans les conditions C4 ; (C) Nanofibre obtenue dans les conditions Amix. 

Ces images montrent, comme attendu, que les nanofibres obtenues dans les conditions 

Amix ne présentent pas une structure coaxiale (Figure 92 C). De la même manière, ces images 

montrent aussi que cette structure type coaxiale n’est pas observable pour les nanofibres 

obtenues dans les conditions C4 (Figure 92 B). En revanche, les nanofibres électrofilées dans les 

conditions C2 présentent cette structure type cœur-peau, avec une différence de contraste 

(Figure 92 A). Les conditions C4 sont donc écartées et les conditions Amix serviront de 

comparaison.  

Des analyses thermiques ont été réalisées mais n’ont pas permis de montrer de différence 

significative entre les nanofibres C2 et Amix. Les thermogrammes DSC et ATG de ces membranes 

sont présentés en Annexe 5. Les faibles différences observables entre ces thermogrammes sont 

dues à une différence de rapport entre chaque polymère dans ces membranes. En effet, il est 

difficile d’obtenir une quantité contrôlée de chaque polymère lors de l’electrospinning coaxial.  

 Des essais d’angle de goutte ont été réalisés sur les membranes obtenues dans les 

conditions C2 et Amix et n’ont pas présenté de différence significative. En effet, l’angle de goutte 
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formé par l’eau sur les nanofibres coaxiales obtenues dans les conditions C2 est de 56 ± 2° contre 

64 ± 4° pour les nanofibres obtenues dans les conditions Amix. Comme attendu, une plus grande 

hydrophilie a néanmoins été obtenue pour les nanofibres obtenues dans les conditions C2. En 

effet, la PCL étant hydrophobe, et le PAMPS plutôt hydrophile (angle de contact de l’ordre de 52° 

pour les nanofibres de PAMPS seul), les nanofibres de structure cœur-peau devraient présenter 

un caractère hydrophile plus important, étant donné que le contact de la goutte d’eau ne se fait 

qu’au niveau de la peau. Au contraire, dans le cas des nanofibres obtenues dans les conditions 

Amix, le caractère hydrophile ou hydrophobe des deux polymères mélangés (PCL et PAMPS) 

doivent s’exprimer, ce qui entraine une augmentation de l’hydrophobie. Cependant, la structure 

nanofibreuse ne permet pas de conclure efficacement sur le caractère hydrophobe ou hydrophile 

des matériaux, car la goutte d’eau passe à travers les pores de la structure nanofibreuse. Ainsi, ce 

résultat constitue un argument supplémentaire pour prouver la structure cœur-peau des 

nanofibres obtenues dans les conditions C2, mais tout en laissant une réserve liée à l’influence de 

la structure nanofibreuse sur la mouillabilité. 

 L’étude des spectres IRTF-ATR (Figure 93) permet de confirmer la présence de PCL ainsi 

que de PAMPS dans les membranes obtenues dans les conditions C2 et Amix. En effet, le pic à 

1724 cm-1 (vibration d’élongation C=O d’ester) est présent à la fois dans le spectre de la PCL et 

ceux des membranes obtenues dans ces conditions. De la même façon, le pic à 1652 cm-1 

(vibration d’élongation C=O d’amide) est présent dans ces mêmes spectres ainsi que dans celui 

du PAMPS seul. Il est donc possible de conclure sur la présence de ces deux polymères dans 

chaque membrane (C2 et Amix). Cependant, il n’est pas possible de distinguer les deux types de 

structures (coaxiale ou non). En effet, nous aurions pu interpréter la diminution de l’intensité 

relative du pic à 1724 cm-1 par rapport à celui à 1652 cm-1 dans le spectre des nanofibres obtenues 

dans les conditions C2 par rapport au spectre de Amix comme un témoin de la structure cœur-

peau, dans la mesure ou la PCL semble moins s’exprimer que le PAMPS dans ce spectre. 

Néanmoins, il n’est pas possible d’estimer la quantité de chaque polymère dans ces membranes 

étant donné que la profondeur de pénétration du faisceau IRTF est de 5 mm309. La diminution de 

l’intensité de ce pic est donc probablement due à la seule présence de PAMPS en quantité plus 

importante dans les nanofibres obtenues dans les conditions C2. 
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Figure 93: Spectres IR des nanofibres : obtenues dans les conditions C2; dans les conditions Amix; du PAMPS et de la PCL. 

 Amélioration de la stabilité des nanofibres coaxiales PCL/PAMPS 

en milieu aqueux 

Pour les évaluations biologiques, il est nécessaire que la structure des membranes soit 

stable en milieu aqueux. Les échantillons obtenus dans les conditions C2 et C4 ont donc été 

immergés dans l’eau pendant 30 minutes et leur morphologie a ensuite été observée par MEB 

(Figure 94). Etonnamment, les membranes ont conservé leur structure nanofibreuse avec un 

diamètre moyen similaire à celui des nanofibres avant immersion (209 ± 64 nm avant immersion 

contre 202 ± 77 nm après immersion pour les conditions C2 et 514 ± 112 nm avant immersion 

contre 488 ± 155 nm après immersion pour les conditions C4). Cependant, une analyse EDX a 

montré une diminution significative de la quantité de soufre avant et après immersion. En effet, 

les membranes présentaient toutes deux un rapport soufre/oxygène de 20/80 avant immersion 

contre 3/97 après immersion et séchage. L’hypothèse dégagée de ces résultats est que la peau 

en PAMPS s’est presque totalement dissoute dans l’eau, ne laissant place qu’au cœur en PCL qui 
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a subi un gonflement au contact de l’eau, ce qui explique les diamètres similaires avant et après 

immersion.  

 

Figure 94: Images MEB des nanofibres coaxiales PCL/PAMPS obtenues dans les conditions (A) C2 et (B) C4 après immersion dans 
l'eau pendant 30 minutes puis séchées à l'air. 

 Afin d’améliorer la tenue dans l’eau des nanofibres cœur/peau, un traitement thermique 

a été appliqué. En effet, la température de fusion de la PCL se situe autour de 60°C. Ainsi, un 

traitement thermique à des températures supérieures à la fusion de la PCL entrainerait une fusion 

du cœur qui pourrait partiellement diffuser dans la peau en PAMPS, qui ne serait pas affectée par 

la température (température de dégradation du PAMPS d’environ 339°C). Un traitement 

thermique de 80°C pendant 30 minutes a donc été réalisé. Cette étude a été suivie par EDX pour 

quantifier la présence de soufre dans les membranes C2 et Amix avant et après immersion dans 

l’eau (Figure 95).  

 

Figure 95: Suivi de la quantité de soufre par EDX des membranes nanofibreuses C2 et Amix avant et après immersion puis après 
traitement thermique à 80°C pendant 30 minutes suivi d'une immersion. La quantité de soufre est donnée en pourcentage par 
rapport à un total soufre + oxygène. Sur chaque spectre se trouve une schématisation de la structure proposée d’une nanofibre 

dans chaque condition. 
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Ces résultats montrent que, dans le cas des nanofibres obtenues dans les conditions C2, 

la quantité de soufre diminue après une immersion dans l’eau, tandis qu’aucune diminution 

significative de ce taux n’a été observée lorsqu’un traitement thermique à 80°C a été réalisé. En 

comparaison, pour le mélange PAMPS/PCL (Amix), le traitement thermique n’a pas permis de 

conserver le taux de soufre après l’immersion dans l’eau. Ainsi, l’hypothèse pouvant expliquer ce  

phénomène est que le cœur de PCL a fondu et est passé partiellement à travers la peau en PAMPS, 

ce qui a entrainé des points de contact plus importants entre la PCL et le PAMPS, tout en 

conservant les fonctions sulfonates d’intérêt, et empêchant ainsi la dissolution de la peau en 

PAMPS dans le milieu aqueux (Annexe 6).   

Ainsi, toutes ces analyses ont permis de mettre en avant la structure coaxiale obtenue 

dans les conditions C2 d’electrospinning, ainsi qu’une conservation de l’intégrité des nanofibres 

après immersion dans un milieu aqueux. Ces résultats sont donc prometteurs pour les évaluations 

biologiques.  

II.c. Nanofibres de PTBAEMA 

II.c.i. Electrospinning du PTBAEMA 

Tout comme le PAMPS, le PTBAEMA a tout d’abord été électrofilé seul. Trois mélanges de 

solvant ont été utilisés : le mélange acide formique/acide acétique 5/5 (AFA 5/5), le mélange 

DCM/acétonitrile 5/5 (Dac 5/5) et un mélange DMF/acétate d’éthyle 5/5 (DMFAe 5/5). Tous ces 

couples de solvants sont capables de solubiliser rapidement (en 3 heures environ) le PTBAEMA 

jusqu’à des concentrations de 25%wt. Des électrofilages à plusieurs concentrations ont été 

réalisés allant de 14 à 25%wt. Le débit ainsi que la distance aiguille-collecteur ont été fixés 

respectivement à 0,5 ml/h et 20 cm dans un premier temps. La morphologie des membranes 

obtenues a été suivie par MEB et est répertoriée dans le Tableau 11. Ces résultats montrent que, 

pour des concentrations de 14 ou 25%wt et quel que soit le mélange de solvant utilisé, il n’est pas 

possible d’obtenir des nanofibres sans défaut. En effet, lorsque des fibres sont obtenues, elles 

présentent de nombreux défauts, tels qu’une grande dispersité du diamètre de ces nanofibres, la 

présence de fibres partiellement dissoutes (en raison d’un manque d’évaporation du solvant) et 

aussi l’obtention de nanofibres cassantes. En se focalisant sur les concentrations de 16 à 18%wt, 
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il est possible d’obtenir des nanofibres de diamètres homogènes (entre 100 et 300 nm) pour tous 

les solvants sauf pour le mélange Dac 5/5. Pour ce qui est des deux autres mélanges de solvants, 

la concentration optimale est de 18%wt, pour laquelle des diamètres homogènes de 247 ± 47 et 

152 ± 39 nm sont obtenus pour le mélange AFA 5/5 et DMFAe 5/5 respectivement. Les autres 

paramètres d’electrospinning ont ensuite été variés, à savoir la distance aiguille-collecteur et le 

débit. La présence de défauts (beads et diamètre inhomogène) a été observée pour toutes les 

modifications. Ainsi, les paramètres optimaux sont une distance aiguille-collecteur de 20 cm, un 

débit de 0,5 ml/h et une concentration de PTBAEMA de 18%wt dans les mélanges AFA 5/5 et 

DMFAe 5/5. 

Des analyses DSC et ATG des nanofibres ont été réalisées et n’ont pas montré de 

différences avec les résultats obtenues pour le PTBAEMA sous forme de poudre (Partie III voie 

1). 
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Tableau 11: Images MEB des nanofibres de PTBAEMA obtenues à partir de différentes conditions d'electrospinning. 
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II.d. Electrospinning coaxial PCL/PTBAEMA 

L’electrospinning coaxial a été réalisé avec une solution de cœur à base de PCL à 12%wt 

dans le mélange AFA 5/5 et une solution de peau à base de PTBAEMA à 18%wt dans le mélange 

AFA 5/5 ou DMFAe 5/5. Plusieurs couples de débits ont été étudiés, à savoir : 0,2/0,4 ml/h ; 

0,4/0,2 ml/h et 0,2/0,2 ml/h en cœur/peau. Aucune fibre n’a pu être obtenue pour le couple 

0,2/0,2 ml/h quel que soit le couple de solvants. Cependant, des nanofibres de morphologie 

différentes ont été observées pour les autres couples de débits (Tableau 12). 

Tableau 12: Morphologies des nanofibres coaxiales de PCL/PTBAEMA obtenues dans les différents mélanges de solvants et selon 
plusieurs combinaisons de débits. 

 

Les résultats montrent que pour le couple de débits cœur/peau de 0,4/0,2, il n’est pas 

possible d’obtenir des nanofibres de de diamètres homogènes et de nombreuses taches de 

solvants sont observables sur ces membranes. Néanmoins, pour un couple de débit de 0,2/0,4 les 

nanofibres présentent des diamètres homogènes de 235 ± 80 nm pour le mélange AFA 5/5. Au 

contraire, pour le mélange DMFAe 5/5, des nanofibres avec une grande dispersité de diamètres 

sont obtenues avec un diamètre moyen de 732 ± 253 nm. Ainsi, les paramètres optimaux sont : 
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18%wt de PTBAEMA comme solution de peau et 12%wt de PCL comme solution de cœur dans 

AFA 5/5 pour un couple de débit cœur/peau de 0,2/0,4 ml/h. 

Des analyses EDX des nanofibres cœur/peau PCL/PTBAEMA obtenues dans ces conditions 

optimales d’electrospinning ont permis de mettre en évidence la présence d’azote de l’ordre de 

4,3% dans les nanofibres (Figure 96). Ainsi, cette analyse prouve la présence du PTBAEMA dans 

les nanofibres mais des images MET sont encore nécessaire pour prouver la structure type 

cœur/peau de ces nanofibres. 

 

Figure 96: Spectre EDX des nanofibres cœur/peau PCL/PTBAEMA obtenues dans les conditions optimales d’electrospinning. 

III. Evaluation de la cytocompatibilité 

La viabilité cellulaire des membranes en contact indirect a été réalisée sur les échantillons 

cœur-peau PCL/PAMPS obtenues dans deux conditions différentes C4 ou C2 et après traitement 

thermique de 80°C pendant 30 minutes. Les résultats sont présentés en Figure 97. 
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Figure 97: Viabilité des cellules NIH/3T3 après 72 h de contact avec le milieu d'extraction des échantillons de PP-PCL ou des 
échantillons de PP couvert de nanofibres cœur-peau PCL-PAMPS dans les conditions 0,1/0,2 ou 0,2/0,1 ml/h après traitement 

thermique à 80°C pendant 30 minutes. 

Dans un premier temps, il est important de noter qu’aucun test de viabilité cellulaire n’a 

pu être effectué sur les nanofibres de PAMPS étant donné leur solubilisation dans l’eau. Les 

résultats de cytocompatibilité montrent que, quelles que soient les conditions de mise en forme 

des nanofibres coaxiales (0,1/0,2 ou 0,2/0,1 ml/h), aucune des membranes ne libère de produit 

cytotoxique au-delà du seuil acceptable des 70% de viabilité cellulaire. Cependant, à la suite du 

traitement thermique permettant la stabilisation des membranes en milieux aqueux, celles-ci 

sont devenues friables et donc inutilisables en essais par contact direct. Une optimisation du 

traitement thermique est donc nécessaire pour obtenir un équilibre entre tenue du PAMPS dans 

un milieu aqueux et maintien de la stabilité mécanique des nanofibres. 

IV. Optimisation du traitement thermique des nanofibres 

cœur/peau PCL/PAMPS 

Comme il a été décrit précédemment, il est nécessaire de réaliser un traitement 

thermique à une température supérieure à la température de fusion de la PCL, de manière à faire 

fondre le cœur des nanofibres cœur-peau pour permettre sa diffusion partielle à travers la peau 

en PAMPS et ainsi leur stabilité en milieu aqueux. Plusieurs traitements thermiques ont donc été 
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réalisés allant de 60°C (température de fusion de la PCL) à 80°C, pendant des temps allant de 5 

minutes à 4 heures.  

Tout d’abord, les résultats ont montré qu’une température de traitement inférieure à 

70°C ne permettait pas de conserver la quantité de soufre en surface des nanofibres et ce même 

après 4 h de traitement. De plus, ces résultats ont montré que le traitement thermique à 80°C 

entrainait systématiquement une augmentation significative de la friabilité de la membrane. 

Ainsi, le traitement le plus approprié semble se situer à 70°C. 

Un premier suivi par IRTF-ATR des membranes C2 traitées thermiquement à 70°C pendant 

différents temps suivi d’une immersion dans l’eau a permis de mettre en évidence une évolution 

qualitative du taux de PAMPS dans la membrane (Figure 98). En effet, pour 20 minutes de 

traitement à 70°C suivi d’une immersion, le spectre IR présente un faible signal à 1652 cm-1 

(vibration d’élongation C=O de fonction amide) donc une faible composition en PAMPS. Il est aussi 

intéressant de noter que la même observation peut être faite pour un traitement thermique de 

4 h suivi d’une immersion. Néanmoins, pour un traitement de 1h, le spectre IR montre un 

épaulement au niveau du signal à 1652 cm-1 attribué au PAMPS. Ainsi, un temps intermédiaire de 

traitement permet de conserver une partie de la peau en PAMPS alors que des temps trop courts 

ou trop longs ne le permettent pas. Une hypothèse expliquant ce phénomène est basée sur la 

fusion du cœur en PCL à travers la peau en PAMPS. En effet, pour des temps trop courts, la PCL 

n’a pas le temps de diffuser dans la peau en PAMPS alors que pour des temps trop longs, le cœur 

a complètement diffusé et diminue la proportion de PAMPS en surface. Ainsi, le temps optimal 

se situe aux alentours d’1 h de traitement.  
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Figure 98: Spectres IR de la PCL; du PAMPS; et des nanofibres coaxiales traitées thermiquement à 70°C pendant 20 min, 1 h et 4 
h puis trempées dans l’eau. 

Des analyses EDX ont également été réalisées pour démontrer la présence de soufre en 

surface des membranes coaxiales après les différents traitements thermiques à 70°C (Figure 99). 

Ces résultats montrent un taux de soufre plus élevé dans le cas des nanofibres traitées pendant 

1 h comparées à 4 h et sont donc en accord avec ceux de la spectroscopie infrarouge. De plus, le 

rapport soufre/oxygène reste élevé après immersion dans l’eau, de l’ordre de 16/84 pour 1 h de 

traitement et de 10/90 pour 4 h de traitement.  
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Figure 99: Images MEB et EDX des nanofibres coaxiales PCL/PAMPS obtenues dans les conditions C2 traitées thermiquement à 
70°C pendant : (A) 1 heure et (B) 4 heure, puis immergées dans l'eau pendant 30 minutes. 

Ces résultats démontrent une bonne tenue des nanofibres coaxiales PCL/PAMPS après 

traitement thermique à 70°C pendant 1h. En effet, aucune friabilité de la membrane n’est 

observée sur ces membranes nanofibreuses, ce qui implique la faisabilité des essais biologique in 

vitro en contact direct.  

V. Conclusion 

Dans cette voie, l’objectif était de fonctionnaliser des implants en PP par des nanofibres 

coaxiales avec un cœur en polymère biodégradable (PCL) et une peau en polymère bioactifs. La 

synthèse des polymères bioactifs (PAMPS et PTBAEMA) a été réalisée par polymérisation 

radicalaire sous atmosphère inerte. L’electrospinning de ces polymères seuls a pu être réalisé 

dans différents solvants et notamment dans le mélange de solvant optimal déterminé pour la 

PCL. Ces résultats ont permis de procéder à l’electrospinning coaxial des nanofibres cœur/peau 

PCL/PAMPS et PCL/PTBAEMA.  

Dans le cas des nanofibres PCL/PAMPS, il a été nécessaire de réaliser un traitement 

thermique optimisé à 70°C pendant 1 h pour éviter la dispersion de la peau en PAMPS dans le 

milieu aqueux. Différentes caractérisations par EDX, IR et MET ont permis d’argumenter en faveur 

d’une composition de type cœur-peau des nanofibres PCL/PAMPS affectée par un mécanisme de 
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diffusion partielle du cœur dans la peau lors du traitement thermique, ce qui permet de conserver 

cette structure après immersion dans un milieu aqueux et ainsi dans le milieu de culture cellulaire. 

Des essais de viabilité cellulaire en contact indirect ont été réalisés sur ces nanofibres PCL/PAMPS 

et ont montré qu’aucun produit cytotoxique n’a été libéré dans les 72 h. 

Concernant les nanofibres cœur/peau de PTBAEMA, des conditions optimales 

d’electrospinning ont été identifiées pour obtenir des nanofibres sans défauts. Les différentes 

caractérisations physico-chimiques ont permis de prouver la présence de PTBAEMA dans les 

nanofibres mais des analyses sont complémentaires (MET notamment) nécessaires pour prouver 

la structure type coaxiale de ces nanofibres. 
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Au cours du projet CAPSPIN, deux voies principales ont été étudiées pour fonctionnaliser 

un implant en PP par des nanofibres biodégradables de PCL via la technique d’electrospinning 

pour réduire les complications post-opératoires de ces implants au cours du traitement de la 

hernie viscérale. La première voie repose sur le dépôt de nanofibres de PCL sur l’implant en PP 

suivi d’un procédé de traitement plasma froid basse pression en vue de post-fonctionnaliser ces 

nanofibres par des monomères bioactifs, à savoir l’AMPS et le TBAEMA. La deuxième voie décrit 

la déposition de nanofibres coaxiales avec un cœur en PCL et une peau en polymères bioactifs 

synthétisés à partir des monomères utilisés dans la première voie. Le but de ces 

fonctionnalisations est d’apporter des propriétés anticoagulantes (via l’AMPS ou le PAMPS) et/ou 

antibactériennes (via le TBAEMA ou le PTBAEMA) à l’implant viscéral. 

Concernant la première voie (electrospinning-plasma), l’electrospinning de la PCL a 

d’abord été optimisé de façon à obtenir des nanofibres sans défauts. Puis, ces nanofibres ont été 

fonctionnalisées par l’acide acrylique via la méthode de traitement plasma froid basse pression 

développé au cours du projet, et ce en vue de prouver la faisabilité du concept. Ensuite, les 

copolymérisations greffantes de l’AMPS et du TBAEMA par plasma froid sur les nanofibres de PCL 

ont été optimisées grâce à un plan d’expérience. La caractérisation physico-chimique et 

structurale des nanofibres PCL/AMPS et PCL/TBAEMA a mis en évidence une fonctionnalisation 

homogène de la surface des nanofibres et une stabilité en milieux aqueux après traitement 

thermique. 

Les échantillons greffés par l’AMPS ont démontré des propriétés anticoagulantes in vitro 

similaires à celles de 0,5 unité d’héparine lorsqu’une quantité suffisante d’aire spécifique est 

utilisée. Ces résultats montrent tout d’abord que le traitement plasma n’a pas affecté l’activité 

anticoagulante de l’AMPS, mais aussi que la copolymérisation greffante par plasma froid de ce 

monomère sur des implants en PP couverts de nanofibres de PCL conduit à une répartition des 

groupes sulfonates en surface suffisante pour observer une activité anticoagulante prometteuse 

pour l’application de réfection pariétale. Des essais in vivo sur un modèle de rat ont néanmoins 

démontré que ces propriétés anticoagulantes ne permettent pas de limiter les adhérences post-

opératoires, avec un taux de tissus adhérentiels plus important dans le cas de la pose d’implant. 

Cependant, les études macroscopiques et histologiques des tissus abdominaux des rats implantés 
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ont mis en évidence une bonne intégration tissulaire des échantillons sans marque de rejet. Ce 

fait a d’ailleurs été partiellement observé au cours des essais de viabilité cellulaire, qui ont montré 

une bonne viabilité des fibroblastes NIH/3T3 sur les échantillons greffés par l’AMPS sans 

libération de produits cytotoxiques.  

Les membranes greffées par le TBAEMA ont montré une viabilité cellulaire acceptable sans 

libération de produit cytotoxique pour les fibroblastes NIH/3T3. Cependant, l’effet antibactérien 

in vitro attendu pour ces échantillons, étant donné la présence de l’amine quaternarisable, n’a pu 

être observé quelles que soient les conditions de plasma froid utilisées pour le greffage. 

L’hypothèse la plus probable pour expliquer ce phénomène est un taux de greffage trop faible du 

TBAEMA sur les échantillons, ce qui ne permet pas d’atteindre la concentration minimale 

inhibitrice de cette molécule contre les souches Gram négative et positive.  

Pour la deuxième voie (electrospinning coaxial), les synthèses du PAMPS ainsi que du 

PTBAEMA ont été réalisées dans des conditions classiques de polymérisation radicalaire avec 

l’AIBN comme amorceur. L’electrospinning de ces deux polymères seuls a été réalisée et a permis 

l’obtention de nanofibres de diamètre inférieur à 600 nm sans défauts avec l’utilisation du solvant 

AFA 5,5 déjà utilisé pour la PCL.  

Etant donné la solubilité du PAMPS dans l’eau, plusieurs stratégies ont été proposées pour 

augmenter la stabilité des nanofibres en milieu aqueux et donc en milieu biologique. Parmi elles, 

l’augmentation de la stabilité par l’utilisation d’un agent réticulant a montré des résultats 

prometteurs dans un premier temps. L’electrospinning coaxial des nanofibres cœur/peau 

PCL/PAMPS et PCL/PTBAEAMA a ensuite été optimisé en variant les débits avec la solution à 

12%wt de PCL dans AFA 5,5 et respectivement la solution à 20%wt de PAMPS et 18%wt de 

PTBAEMA dans le même mélange de solvants.  

Les essais de stabilité en milieux aqueux des membranes de nanofibres coaxiales de PAMPS ont 

montré une solubilisation de la partie PAMPS. Cependant, un traitement thermique au-dessus de 

la température de fusion de la PCL a permis de faire fondre le cœur pour qu’il diffuse 

partiellement dans la peau en PAMPS, empêchant ainsi sa solubilisation. L’évaluation de la 

cytocompatibilité in vitro de de ces nanofibres traitées thermiquement a montré qu’aucun 

produit cytotoxique n’est libéré lors d’une immersion dans un milieu de culture pendant 72 h. 
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Cependant, le traitement thermique a augmenté la friabilité de la membrane, les rendant 

inutilisable en essais in vitro en contact direct ou essais in vivo. Une optimisation du traitement 

thermique a permis de limiter cette friabilité en traitant les fibres pendant 1 h à 70°C.  

Les nanofibres coaxiales de PTBAEMA ont été notamment par EDX de manière à prouver la 

présence d’azote et donc de groupements quaternarisables. Cependant, des études 

supplémentaires sont nécessaires pour prouver la structure type cœur/peau de ces nanofibres.  

A notre connaissance, aucun implant viscéral présentant à la fois des propriétés 

anticoagulantes et antibactériennes n’a été développé à ce jour. Malgré l’absence d’activité anti-

adhérente attendue in vivo, le matériau développé dans ce projet présente une forte activité 

anticoagulante in vitro qui peut encore être améliorée en vue de l’application visée. Néanmoins, 

ce type de matériau peut aussi être utilisé dans d’autres applications, tel que le traitement de 

plaie pour éviter leur infections par exemple. 
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Dans un court terme, quelques études sont encore nécessaires pour atteindre les 

propriétés recherchées. 

 

Voie 1 (electrospinning-plasma) 

En ce qui concerne les membranes fonctionnalisées par l’AMPS, des essais sont encore 

nécessaires pour comprendre pourquoi les échantillons greffés par l’AMPS ne présentent pas 

d’effet anti-adhérent in vivo malgré leurs propriétés anticoagulantes in vitro. Par exemple, les 

membranes pourraient être fonctionnalisées par l’héparine, « gold standard » des molécules 

anticoagulantes, et testées in vivo afin de confirmer le lien entre l’activité anticoagulante et 

l’adhérence des tissus. 

Pour les membranes fonctionnalisées par le TBAEMA, les études vont se porter notamment vers 

les propriétés antibactériennes en améliorant le traitement plasma pour le greffage du TBAEMA 

et atteindre la CMI des souches bactériennes S. aureus et E. coli. 

 

Voie 2 (electrospinning coaxial) 

Des caractérisations supplémentaires par MET sont nécessaires confirmer la structure coaxiale 

des nanofibres PCL/PTBAEMA. 

La stabilité en milieu aqueux sera optimisée, en utilisant notamment la stratégie développée pour 

les membranes coaxiales PCL/PAMPS ou en utilisant l’agent réticulant PETA, tout en limitant 

l’effet sur la tenue mécanique des nanofibres. 

  

Dans ce projet, le polymère biodégradable utilisé est la PCL. Une évaluation du temps de 

dégradation des échantillons optimaux greffés ou non est encore nécessaire pour déterminer 

l’adéquation avec le temps d’activité recherché pour l’application. En effet, comme décrit 

précédemment, le phénomène d’adhérence a lieu dans les 7 jours après l’opération si aucune 

fibrinolyse n’a lieu, quant aux infections, elles peuvent avoir lieu dans les 30 jours après 

l’opération. Ainsi, notre matériau doit résister pendant au moins un mois pour ensuite laisser 

place à l’implant en PP seul pour éviter les récurrences des hernies. Quelques essais préliminaires 

ont déjà été réalisés sur les échantillons de PCL greffés ou non par les monomères bioactifs et 
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montrent un léger gonflement des nanofibres après une immersion d’un mois dans une solution 

de PBS (Figure 100). Cette étude biodégradabilité sera appliquée aux nanofibres coaxiales. 

 

Figure 100: Echantillons de nanofibres de PCL greffés ou non par l'AMPS ou le TBAEMA dans les conditions optimales de 
traitement plasma avant et après immersion dans une solution de PBS. 

De plus, des études plus approfondies seront nécessaires pour vérifier si l’effet anticoagulant et 

antibactérien sont toujours présents après une immersion d’un mois dans un milieu biologique 

pour valider l’activité de notre matériau.  

Concernant le choix du polymère biodégradable, il est aussi possible d’utiliser d’autres polymères 

tels que le PLA, ou même encore le PLGA pour pouvoir moduler le temps de dégradation des 

matériaux. Ainsi, quelques essais ont aussi été réalisés pour la voie 1 (electrospinning - plasma) 

en utilisant le PLA comme polymère biodégradable pour l’electrospinning. L’electrospinning de 

ce polymère a été optimisé en utilisant un mélange DMF/acétonitrile 5:5. Dans certains cas, des 

nanofibres poreuses ont été obtenues, mais un traitement thermique à 100°C pendant 1 h de ces 

membranes a permis de réduire la porosité des nanofibres, sans réduire celle de la membrane en 

elle-même (Annexe 7). Cependant, une certaine rigidité est observée après ce traitement 

thermique, ce qui peut avoir un effet pour les évaluations biologiques. Les traitements plasma 

optimal et maximal ont été réalisés sur ces nanofibres et aucune modification de la morphologie 

n’a pu être observée.  
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Néanmoins, l’avantage d’utiliser le PLA au lieu de la PCL réside dans la possibilité d’un traitement 

par plasma froid atmosphérique ULD disponible au laboratoire. En effet, la température en sortie 

d’un tel plasma est de l’ordre de 100°C, ce qui fait fondre les nanofibres de PCL, mais qui 

permettrait la fonctionnalisation du PLA. Ainsi, une grande majorité des études d’optimisation 

sur ce polymère résidera sur la fonctionnalisation par plasma froid atmosphérique. Outre 

l’avantage de ce traitement en termes d’« upscaling », le plasma ULD permet de fonctionnaliser 

préférentiellement une face par rapport à une autre. En effet, l’échantillon traité est posé sur une 

plaque qui va se déplacer sous le rideau plasma, ce qui permettra de réaliser des implants 

bifaciaux fonctionnalisées par electrospinning et plasma froid. L’intérêt est que, dans le cas des 

complications post-opératoires de la hernie, les adhérences ont lieu au niveau pariétal (vers 

l’extérieur) et les infections au niveau viscéral (vers l’intérieur). Ainsi, fonctionnaliser l’implant 

avec une face anticoagulante (via l’AMPS) et l’autre face antibactérienne (via le TBAEMA) 

permettrait d’obtenir un effet combiné optimal. Le procédé théorique de la chaine de production 

est décrit en Figure 101. 

Concernant la voie 2 (electrospinning coaxial), ce même type de fonctionnalisation est 

possible en électrofilant sur une face les nanofibres cœur/peau PCL/PAMPS et sur l’autre face les 

nanofibres PCL/PTBAEMA. 
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Figure 101: Schéma de la chaîne de production théorique du procédé electrospinning - plasma atmosphérique 
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Annexe 1  

Fiche caractéristique du filet en PP provenant de Cousin Biotech 
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Annexe 2 

Evolution de la viscosité intrinséque du dmf-PAMPS et de l’ed-PAMPS en fonction de leur 
concentration dans une solution saline 
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Annexe 3  

Niveaux de toxicité des différents solvants classifiés par la FDA 
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Annexe 4  

ATG du PTBAEMA 

  

Annexe 5 

ATG et DSC des nanofibres de PCL/PAMPS obtenues dans les conditions C2 (A et C) et dans les 
conditions Amix (B et D)  
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Annexe 6 

Image MEB des nanofibres coaxiales de PCL/PAMPS après traitement thermique à 80°C puis 
immergées dans l’eau 

 

Annexe 7 

Images AFM et MEB de nanofibres de PLA obtenues par electrospinning d’une solution à 12% 
de PLA dans un mélange DCM/acétonitrile: (A) avant traitement thermique ; (B) après 

traitement thermique à 100°C pendant 1 h. 



 

 

 

 



 

 

Résumé 
La réfection de hernie abdominale représente la deuxième opération chirurgicale dans le monde avec plus 

de 20 millions d’opérations par an. Cependant, dans plus de 50% des opérations intra-abdominales, des 
adhérences post-opératoires sont observées et entrainent des douleurs importantes pour les patients. De plus, 
des infections ont lieu dans 1% des cas de chirurgie intra-abdominale ce qui nécessite un retrait de l’implant. 
Pour ces raisons, des solutions thérapeutiques sont nécessaires pour prévenir les adhérences ainsi que les 
infections mais aussi limiter la nécessité d’une étape chirurgicale supplémentaire.  

L’electrospinning a démontré un grand intérêt dans le domaine des biomatériaux textiles en raison de la 
structure poreuse et des diamètres nanométriques des fibres obtenues. En parallèle, le traitement plasma froid 
peut être utilisé pour activer et greffer la surface de ces nanofibres avec des molécules fonctionnelles 
présentant, par exemple, des propriétés antibactériennes ou anticoagulantes. Dans ce contexte, notre stratégie 
est de développer des implants en polypropylène, couvert de nanofibres électrofilées de polycaprolactone (PCL) 
et fonctionnalisées par l’acide 2-acrylamido-2-méthylpropane sulfonique (AMPS) (activité anticoagulante 
attendue) ou le 2-(tert-butylaminoéthyle) (TBAEMA) (activité antibactérienne attendue)). Deux voies ont été 
étudiées : (i) la copolymérisation greffante de l’AMPS ou TBAEMA sur les nanofibres de PCL induite par plasma 
froid et (ii) l’electrospinning coaxial de façon à obtenir des nanofibres cœur/peau (PCL/PAMPS ou 
PCL/PTBAEMA).  

Pour la première voie, les conditions d’electrospinning de la PCL, ont été optimisées ainsi que la 
copolymérisation greffante de l’AMPS ou du TBAEMA par plasma froid sur les nanofibres de PCL, de façon à 
obtenir des nanofibres cytocompatibles riches en groupes SO3H ou en amines quaternaires à la surface. Les 
caractérisations physico-chimiques (FTIR, SEM, TEM, TGA…) et structurales (MEB, EDX) ont confirmé la 
distribution de chaque monomère à la surface des nanofibres. Pour la seconde voie, les conditions 
d’electrospinning seul (PAMPS et PTBAEMA) et coaxial (PCL/PAMPS et PCL/PTBAEMA) ont été optimisées et la 
caractérisation par MET des nanofibres obtenues par electrospinning coaxial a confirmé la structure cœur-peau.  
Les évaluations biologiques in vitro des implants fonctionnalisés ont révélé des résultats prometteurs pour la 
limitation des complications post-opératoires. 

Abstract 
Abdominal hernia reparation constitutes the second surgical act in the world with more than 20 million 

cases per year. However, in more than 50% of all intra-abdominal operations, postoperative adhesions occur 
and result in important pain for patients. In addition, infections occur in 1% of each intra-abdominal surgery 
which lead to the need of the implant removal. Therefore, therapeutic solutions are required to prevent both 
adhesions and infections but also to limit the need for a second surgical step.  

Electrospinning shows great interest in biomedical textiles field due to the porous and nanometer diameter 
range structure of the obtained fibers. In parallel, cold plasma treatment can be used to activate and graft their 
surface with functional molecules, exhibiting for example antibacterial or anticoagulant properties. In this 
context, our strategy is to develop polypropylene implants, coated with polycaprolactone (PCL) electrospun 
nanofibers and functionalized by 2-acrylamido-2-methylpropane sulfonic acid (AMPS) (expected anticoagulant 
activity) or tert-butylaminoethyl methacrylate (TBAEMA) (expected antibacterial activity). Two pathways were 
investigated: (i) graft-copolymerization of AMPS or TBAEMA onto PCL nanofibers induced by cold plasma and 
(ii) coaxial electrospinning in order to obtain core/sheath (PCL/PAMPS or PCL/PTBAEMA) nanofibers.  

For the first pathway, the electrospinning conditions of PCL were optimized as well as the graft-
copolymerization of AMPS or TBAEMA onto PCL nanofibers induced by cold plasma, in order to obtain 
cytocompatible nanofibers rich in SO3H or quaternary amine groups at the surface. Physico-chemical (FTIR, SEM, 
TEM, TGA…) and structural (SEM, EDX) characterization confirmed the distribution of each monomer onto 
nanofibers surface. For the second pathway, simple and coaxial electrospinning conditions of PAMPS, PTBAEMA 
and PCL/PAMPS, PCL/PTBAEMA respectively were optimized. The characterization by TEM of nanofibers 
obtained by coaxial electrospinning confirmed the core/shell structure. 

In vitro biological assays revealed promising results for limitation of post-operative complications. 

 


